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Resumo

O conhecimento das relacdes entre os valores de alguns indices hemodinamicos e o
aparecimento de lesGes nas paredes da artéria aorta € importante para o desenvolvimento de
ferramentas que permitam diagnosticar atempadamente doengas que frequentemente surgem
nestas zonas. Nesta dissertacdo apresenta-se um estudo hemodinamico numa porcao da artéria
aorta que engloba a bifurcagdo nas artérias renais e a artéria abdominal infrarrenal. O estudo foi
realizado recorrendo a simula¢Ges computacionais do escoamento sanguineo em dois modelos
tridimensionais da porcdo da artéria em estudo, obtidos por dois processos de reconstrucao
diferentes. Os modelos tridimensionais foram reconstruidos a partir de imagens médicas
bidimensionais obtidas por tomografia computadorizada. Foram realizadas duas simula¢Ges em
cada um dos modelos, numa das simulagdes assume-se que a viscosidade do sangue apresenta
um comportamento newtoniano descrito pelo modelo de Lee & Steinman, na outra simulacao
a viscosidade do sangue apresenta um comportamento nao newtoniano descrito pelo modelo de
Carreau. Analisam-se os resultados de um conjunto de indices hemodindmicos baseados nas
tensbes de corte desenvolvidas nas paredes da artéria. Verificou-se que as diferencas
geométricas existentes entre os dois modelos tridimensionais reconstruidos podem induzir
alteracdes significativas nas variaveis hemodindmicas estudadas. Investigou-se também a
influéncia das geometrias nos efeitos ndo newtonianos para as condi¢cdes do presente estudo.
As solugdes obtidas permitiram identificar que as zonas proximas da bifurcacdo da artéria renal
direita sdo mais suscetiveis ao aparecimento de algumas doencas cardiovasculares que
tipicamente surgem nestas zonas. E possivel constatar que os indices OSI e RRT sdo 0s mais
sensiveis as diferencas geométricas resultantes do processo de reconstrucao das artérias. Estes

indices hemodinamicos sdo também 0s mais suscetiveis aos efeitos ndo newtonianos.

Palavras-chave: hemodinamica, artéria aorta abdominal, artérias renais, indices

hemodinamicos, modelos de viscosidade, processos de reconstrucao.






Abstract

The knowledge of the relationship between the values of some hemodynamic indexes
and the appearance of lesions on the walls of the aorta artery is important in order to develop
tools that allow early diagnosis of diseases that frequently arise in these areas. This dissertation
presents a hemodynamic study in a portion of the aorta artery that includes the bifurcation in
the renal arteries and the infrarenal abdominal artery. The study was carried out using
computational simulations of the blood flow in two three-dimensional models of the portion of
the artery under study, obtained by two different reconstruction processes. The three-
dimensional models were reconstructed from two-dimensional medical images obtained by
computed tomography. Two simulations were performed in each of the models, in one of the
simulations, it is assumed that the blood viscosity presents a Newtonian behavior described by
the model of Lee & Steinman, in the other simulation the blood viscosity presents a non-
Newtonian behavior described by the Carreau model. The results of a set of hemodynamic
indexes based on the wall shear stress developed on the walls of the artery are analyzed. It was
verified that the geometric differences between the two reconstructed three-dimensional models
can induce significant changes in the studied hemodynamic variables. The influence of the
geometries on the non-Newtonian effects was also investigated for the conditions of the present
study. The obtained solutions allowed to identify that the zones near the bifurcation of the right
renal artery are more susceptible to the appearance of some cardiovascular diseases that
typically appear in these zones. It is possible to verify that the OSI and RRT indexes are the
most sensitive to the geometric differences resulting from the reconstruction processes of the
arteries. These hemodynamic indexes are also the most susceptible to the non-Newtonian

effects.

Keywords: hemodynamics, abdominal aorta, renal arteries, hemodynamic indexes, viscosity

models, reconstruction processes
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Capitulo 1 - Introducéo

1. Introdugéo

A possibilidade de aplicar conhecimentos previamente adquiridos com o estudo da
mecanica dos fluidos na area da biomecéanica, no sentido de dar um contributo para o
desenvolvimento e aprofundamento do conhecimento existente nesta area, foi essencial para a
escolha do tema a desenvolver na presente dissertacdo. Esta dissertacdo foca-se no estudo da
hemodinamica de uma porc¢éo da artéria aorta.

A zona que € objeto de estudo situa-se na artéria aorta e engloba a sua bifurcacdo nas
artérias renais e a artéria abdominal infrarrenal. O uso de simula¢fes computacionais neste tipo
de estudos é importante, pois permite estudar a relagcdo entre 0 comportamento das variaveis

hemodinamicas e o aparecimento de doencgas cardiovasculares.
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Figura 1.1 - Representacdo esquematica da zona em estudo [1].

A doenca cardiaca isquémica e a doenca arterial corondria estdo entre as doencas
cardiovasculares mais comuns, e sdo causadas pela interrupcdo do fornecimento de sangue,
interrupgao essa que ocorre devido a um estreitamento das artérias. Sdo, de uma forma comum,
referidas como aterosclerose.

A aterosclerose é uma doenga arterial progressiva que se caracteriza pela construcao de
placa gordurosa dentro das paredes arteriais. A explicacdo mais consensual para o aparecimento
da aterosclerose, é que a mesma surge como sendo uma resposta inflamatoria cronica contra

fatores prejudiciais que atuam na parede vascular.
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A parede da artéria consiste em vérias camadas. O endotélio é a camada mais interna de
uma artéria e € conhecido por desempenhar um papel importante na regulacdo do fluxo
sanguineo e por ter apenas uma permeabilidade selecionada para os lipidios e células
sanguineas. A aterosclerose comeca quando o endotélio de uma artéria estd ferido ou
danificado. A disfungdo do endotélio resulta no aumento da permeabilidade do mesmo. Quando
esta danificado permite que as gorduras, o colesterol, os macréfagos e outros materiais celulares
passem por ele. A acumulacéo destes materiais atraves do endotélio permeével estimula reacGes
complexas dentro da tanica intima e nas camadas médias da tunica da parede da artéria. Como
resultado dessas reages complexas, uma placa gordurosa (placa aterosclerotica) € construida
dentro da parede arterial. A placa calcifica gradualmente e endurece a parede da artéria. Tal
facto pode conduzir a rigidez e a perda de elasticidade da mesma. A placa também é conhecida
por ser instavel e passivel de rutura, o que pode permitir a ocorréncia de tromboses. A
aterosclerose afeta principalmente as artérias elasticas. E comum na artéria aorta, incluindo o
arco aortico e a aorta descendente, artérias cardtidas, artérias iliacas e artérias renais
(Vasava, 2011).

intima
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Tdnica intima
Membrana elastica externa

Adventicia

Figura 1.2 - (A) Diagrama tipico de uma parede da artéria com as suas camadas e
tecidos, (B) Diagrama esquematico ilustrativo do progresso da aterosclerose numa
artéria tipica (Vasava, 2011).

O objetivo desta dissertacdo consiste em efetuar um estudo hemodindmico na area

referida para um paciente real saudavel, através de simula¢bes computacionais e fazer uma



Capitulo 1 - Introducéo

andlise posterior dos resultados obtidos. Para realizar as simula¢cdes computacionais tém de se
dar respostas a um conjunto de desafios.

Entre os varios desafios existentes pode-se referir os atuais métodos de reconstrucéo de
geometrias tridimensionais existentes. Além desse fator, ha ainda a questdo da modelacdo do
problema. Aquela que talvez seja a maior dificuldade encontrada ao modelar um problema deste
tipo é a imposicao de condigdes de fronteira realistas. A definigdo das condicOes de fronteira
tem o constrangimento de nem sempre haver informacdo realista do conjunto de variaveis que
definem as condicGes de fronteira do problema para o paciente em questdo. A presente
dissertagdo aborda algumas destas dificuldades oferecendo um contributo para a superacao das
mesmas.

Nesta investigacdo foram reconstruidas duas geometrias tridimensionais da porcéo da
artéria aorta em estudo, através de dois métodos diferentes. Foram realizadas simulacdes
computacionais, nas mesmas condic¢des, nas duas geometrias. Compararam-se 0s resultados
numericos obtidos usando dois modelos de viscosidade do sangue distintos, um modelo
newtoniano e um ndo newtoniano, nas duas geometrias reconstruidas. Ao comparar 0S
resultados pretende-se quantificar os efeitos ndo newtonianos e a influéncia do processo de
reconstrucdo 3D da artéria, isto €, avaliar de que forma os diferentes modelos de viscosidade e
os diferentes processos de reconstrucdo 3D usados influenciam os resultados finais.

As varidveis hemodinamicas analisadas nesta tese sao as tensfes de corte nas paredes
(TCP), as pressdes, e um conjunto de indices hemodinamicos. Os indices hemodinamicos séo
obtidos de forma indireta, a partir dos resultados instantaneos das tensdes de corte nas paredes
durante um batimento cardiaco. Os indices analisados neste estudo sdo o Oscilatory Shear
Index (OSI), o time-Averaged Wall Shear Stress magnitude (AWSS), o time-Averaged Wall
Shear Stress vector (AWSSV) e o Relative Residence Time (RRT). A razédo pela qual estes
indices sdo analisados prende-se com o facto dos valores dos mesmos poderem ser associados
ao aparecimento ou inibicdo de alguns tipos de doencas cardiovasculares comuns nas zonas em
estudo. O modo como os resultados destes indices hemodindmicos séo calculados, assim como
o significado fisico dos mesmos sdo abordados na decorréncia do trabalho. A partir dos
resultados dos indices hemodinamicos pretende-se avaliar quais as zonas da artéria mais

suscetiveis ao desenvolvimento de doencas cardiovasculares.
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2. Estado da arte

Depois de explicitados os objetivos da dissertacdo e as varias tematicas que se
pretendem desenvolver, procurou-se na literatura disponivel, trabalho ja desenvolvido e
publicado para se ter conhecimento dos avancos alcangados nesta area de estudo, qual o estado
atual da arte e de que maneira esse mesmo conhecimento pode ajudar a desenvolver a presente
dissertacdo. Procuraram-se estudos que abordassem néo so os desafios identificados no capitulo
anterior, nomeadamente, a questdo das condic@es de fronteira, das reconstrugdes das geometrias
e dos diferentes modelos de viscosidade, como também estudos que abordassem de uma forma
mais aberta e abrangente esta area.

Quanto a questdo da modelacdo do problema e definicdo das condi¢cdes de fronteira,
varios autores procuraram avaliar e comparar a aplicabilidade de diferentes condicGes de
fronteira. Benim et al. (2010) fizeram uma anélise computacional do fluxo sanguineo na artéria
aorta para circulacdo fisiologica e circulagdo extracorporal. Propuseram duas modelacGes
diferentes para as condi¢bes de fronteira da saida, um modelo baseado na prescricdo de
coeficientes de perda, e um modelo em que se faz uma aplicacdo direta de um valor da pressédo
como condicdo de fronteira na saida. Observaram que o modelo baseado na prescri¢do de
coeficientes de perda & menos sensivel as caracteristicas da circulagdo sanguinea.
Hardman et al. (2013) compararam a aplicacéo de trés condi¢des de fronteira ao escoamento
do sangue num aneurisma na artéria aorta abdominal, um perfil de velocidade bidimensional
usando equacdes de Womersley, um perfil de velocidade bidimensional com um componente
axial de velocidade e um perfil de velocidade bidimensional com trés componentes de
velocidade. Concluiram que a falta de informacéo de fluxo secundario contida nos perfis de
Womersley leva a resultados demasiado simplificados, o que desaconselha o uso dos perfis de
Womersley neste tipo de simulagdes. Carvalho (2017) realizou um estudo hemodindmico na
bifurcacdo da artéria aorta abdominal de um paciente real através de simulagdes computacionais
numa geometria 3D, reconstruida a partir de imagens bidimensionais obtidas por tomografia
computadorizada. A autora fez uma andlise da distribui¢do das velocidades, das pressées, das
taxas de deformacdo e das tensdes de corte nas paredes da artéria. Comparou os resultados
obtidos utilizando diferentes condic¢des de fronteira na entrada da artéria aorta abdominal, num
dos casos usou um perfil de velocidade parabdlico e no outro caso um perfil constante. Concluiu
que as diferencas obtidas entre os dois perfis ndo séo significativas a partir da zona onde 0s
perfis j& se encontram desenvolvidos (entrada na bifurcacdo da artéria aorta abdominal).
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Verificou ainda que os dois perfis de velocidade ndo afetam os valores dos indices
hemodindmicos na zona das iliacas, ao contrario do que acontece na zona abdominal, onde as
diferencas sdo significativas e podem contribuir para um diagnostico médico diferente,
dependendo do perfil utilizado.

Como foi dito na introdugdo, ha um conjunto de varidveis cujos valores podem ser
relacionados com o aparecimento, retardamento ou inibicéo de certas doengas cardiovasculares.
Esta afirmacdo € suportada por um conjunto de estudos publicados. Por exemplo,
Pedersen et al. (1997) estudaram a correlacdo entre as tensdes de corte nas paredes e as lesdes
aterosclerdticas precoces na artéria aorta abdominal. Os autores realizaram simulacGes
hemodindmicas num modelo pulsétil da artéria aorta abdominal de dez jovens adultos sem
sinais de doencas ateroscleroticas e determinaram as tensdes de corte nas paredes. Concluiram
gue havia uma correlacdo entre a espessura intima na aorta abdominal e os valores minimos,
médios e oscilatdrios das tensdes de corte nas paredes. Ndo encontraram correlagdo com 0s
valores méaximos das tensdes de corte nas paredes. Moore et al. (1992) conduziram um estudo
onde visualizaram uma simulacédo de um fluxo pulsétil realizado num modelo da artéria aorta
de vidro, obtido a partir de medidas de angiograma e de artérias aortas de cadaveres.
Observaram que, em condicGes normais de repouso, os padrdes de fluxo na aorta infrarrenal
eram mais complexos do que aqueles localizados na aorta suprarrenal. Observaram também
nesse estudo, o aparecimento de vortices junto das artérias renais, que se propagavam ao longo
da aorta infrarrenal até as artérias iliacas. Concluiram que fatores hemodinamicos como as
baixas tensfes de corte nas paredes e 0 RRT elevado podem estar relacionados com a
localizagdo de placas na aorta infrarrenal. Farmakis et al. (2004) analisaram numericamente a
distribuicéo do gradiente das tensbes de corte nas paredes na artéria coronaria esquerda normal.
Fizeram-no criando um modelo tridimensional, gerado computacionalmente com base num
conjunto de dados extraidos das angiografias. Observaram que valores baixos do gradiente das
tensdes de corte nas paredes surgem nas regides proximas da artéria coronaria esquerda, onde
a aterosclerose frequentemente surge. Este estudo mostrou que o gradiente das tensdes de corte
nas paredes é baixo nas bifurcaces em regiGes opostas as divisorias de fluxo, que sdo locais
anatomicamente predispostos ao desenvolvimento de aterosclerose. A partir das suas
observagcbes, os autores sugerem que, além dos fatores conhecidos de risco, o fator
hemodinamico local do gradiente de tensbes de corte nas paredes pode ser estabelecido como
um preditor confidvel para uma possivel localizacdo da aterosclerose. Gharabi et al. (2013)

fizeram um estudo hemodindmico da bifurcacdo da artéria carétida através de simulacGes
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computacionais em modelos geométricos tridimensionais. Constataram valores elevados do
OSI nos modelos com estenose. Verificaram que nessas mesmas regides onde o OSI apresenta
valores elevados, também se registam valores baixos de AWSS. Os autores concluiram que 0s
valores dos indices hemodindmicos dependem da complexidade do modelo geomeétrico.
Peiffer et al. (2013) apresentaram uma revisdo bibliogréfica acerca do papel que os valores
baixos e oscilatorios das tensbes de corte nas paredes tém no desenvolvimento da aterosclerose.
Foram analisados um conjunto de artigos que comparam a localizacdo das lesdes
ateroscleroticas com a distribuicdo de indicadores hemodindmicos. Apesar de constatarem que
na maior parte dos estudos, mas ndo em todos, os respetivos autores interpretam os resultados
obtidos como suportando a teoria de que ha uma relacdo entre o desenvolvimento da
aterosclerose e valores baixos e oscilatorios das tensdes de corte nas paredes, 0s autores desta
revisao consideram que os estudos realizados até a data ndo permitem confirmar em absoluto a
existéncia dessa mesma correlacéo.

Quanto a questdo da viscosidade do sangue, no sentido de perceber a consisténcia dos
modelos de viscosidade existentes, Caballero & Lain (2015) compararam trés modelos nédo
newtonianos e um newtoniano no estudo da hemodinamica num modelo da artéria aorta de um
paciente especifico, em condicbes de escoamento estacionario. Os autores apresentaram nos
resultados a distribuicdo das tensdes de corte nas paredes, a viscosidade do sangue e as taxas
de corte. Concluiram que nos trés modelos ndo-newtonianos os padrdes de distribuicdo das
tensdes de corte nas paredes sdo consistentes entre si, isto €, as posi¢cfes em que as tensdes de
corte nas paredes eram mais elevadas e as regides em que eram mais baixas correspondiam as
mesmas zonas nos trés casos, demonstrando assim consisténcia entre esses modelos.
Soares et al. (2011) investigaram o efeito ndo newtoniano em modelos tridimensionais da veia
porta com e sem trombose comparando a distribuicdo da velocidade, viscosidade e tensoes de
corte nas paredes utilizando trés modelos de viscosidade distintos, dois ndo newtonianos (lei de
poténcia e Carreau) e um newtoniano. Analisando estes parametros, 0s autores procuraram
quantificar as diferencas entre os resultados obtidos. Verificaram que as diferencas entre 0s
resultados do modelo de Carreau e do modelo newtoniano eram mais elevadas do que as
diferengas entre os resultados do modelo da lei de poténcia e do modelo newtoniano.
Soares et al. (2017) estudaram a hemodinamica na bifurcacao da artéria aorta abdominal de um
paciente real, através de um modelo geométrico obtido a partir de uma reconstrucéo
tridimensional de imagens provenientes de uma tomografia computadorizada. Compararam um

modelo de viscosidade newtoniano e um n&o newtoniano. O estudo baseou-se na comparacao
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dos resultados da velocidade, da pressdo, das tensdes de corte nas paredes e da viscosidade ao
longo de um ciclo cardiaco, para os dois casos. Os resultados mostram que a viscosidade média
ao longo da artéria é sempre maior para 0 modelo ndo newtoniano, exceto no pico sistélico.
Registaram-se diferencas significativas entre os valores dos dois modelos. Durante a sistole, as
diferencas estdo preferencialmente localizadas nas regifes tortuosas da artéria. Os resultados
mostraram também que, ao longo do ciclo cardiaco, a amplitude das tensdes de corte nas
paredes entre a sistole e a diastole € maior para 0 modelo ndo newtoniano do que para o modelo
newtoniano. Oliveira (2015) investigou a hemodindmica na zona da bifurcacdo da artéria aorta
abdominal, utilizando dois modelos de viscosidade diferentes, um modelo newtoniano e um
ndo-newtoniano. Os resultados obtidos levam o autor a concluir que o0 comportamento
hemodinamico do escoamento sanguineo é influenciado pelo modelo de viscosidade utilizado
e que as diferentes zonas da geometria tém diferentes impactos na hemodinamica da bifurcacéo.
Concluiu também que é sobre a bifurcacdo que se verificam as maiores tensdes de corte e taxas
de deformacdo. Jahangiri et al. (2017) estudaram os efeitos que a utilizacdo de diferentes
modelos de viscosidade ndo newtonianos provocam nos indices hemodinamicos, através de
simulacdes numéricas em artérias elasticas com estenoses. Concluiram, analisando o OSI e as
TCP, que os modelos de Casson modificado e lei de poténcia s&o os modelos que preveem uma
maior area de predisposicao a formacao de doencas cardiovasculares, quando comparados com
0s outros modelos.

No que diz respeito a questdo das reconstru¢bes geométricas, Liang et al. (2016)
compararam um método proposto pelos autores de reconstru¢do computacional automatizado
de geometrias tridimensionais a partir de imagens tomograficas, aplicado em 10 pacientes, com
geometrias criadas através de modelos de elementos finitos, cujo método envolve mais
intervencdo do utilizador do que o método proposto pelos autores. Comparando os dois
métodos, obtiveram uma discrepancia média de 0,69 mm.

Abordando de uma forma mais genérica e aberta o trabalho ja realizado e publicado na
area da hemodindmica, podem-se apontar um conjunto de estudos que séo demonstrativos do
estado de desenvolvimento desta area. Ferreira (2013) investigou a hemodindmica da
bifurcacdo da artéria cardtida, e concluiu a partir dos resultados obtidos que a existéncia de
placas esta associada a locais de perturbacéo de fluxo. Martins (2014) estudou a interacdo entre
0 escoamento do sangue e as paredes da artéria, em idealizagdes de modelos geométricos de
uma porcédo da artéria aorta com e sem aneurismas. O estudo do escoamento circunscreveu-se

apenas a zona da artéria aorta abdominal. Esta tese concluiu que a hemodinamica a jusante do
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aneurisma € influenciada pelo mesmo, sendo os aneurismas presentes nas bifurcacdes das
artérias renais e iliacas aqueles que mais influenciam a hemodindmica na zona considerada no
estudo. Marques et al. (2014) fizeram um estudo do efeito da esfericidade de aneurismas do
tipo sacular na hemodinamica, usando modelos idealizados de aneurismas na bifurcacdo da
artéria aorta abdominal. Os resultados levam os autores a sugerir que a esfericidade ndo tem
influéncia significativa nas tensdes de corte médias desenvolvidas na parede do aneurisma. As
diferencas de pressdo entre a entrada na artéria aorta abdominal e cada uma das saidas nas
ramificacOes da bifurcacdo (artérias iliacas), nas artérias com aneurismas, foram sempre
superiores quando comparadas com a artéria sem aneurisma. As diferencas entre a pressao a
entrada da artéria aorta abdominal e a média das pressdes a saida das iliacas crescem com
esfericidade até 15%.

Martins et al. (2014) usaram modelos simplificados da bifurcacdo da artéria carétida
com e sem estenoses para investigar a correlacdo entre as estenoses e a distribuicéo das tensoes
de corte nas paredes das artérias. Os autores concluiram que os valores minimos das tensdes de
corte nas paredes ocorrem sempre na superficie das estenoses, e 0s valores maximos sempre
fora das superficies das mesmas. Observaram que na presenca de estenoses aparece uma regido
de baixas velocidades a jusante das mesmas, que é propicia a formagdo de redemoinhos.
Constataram também que a velocidade média cresceu sempre com o0 aumento da area das

estenoses.
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3. Conceitos Teoricos

Neste capitulo sdo apresentados e explicados um conjunto de conceitos e variaveis
importantes para a compreensdo desta dissertacdo. Sdo discutidos os indices hemodinamicos
que servem de base a andlise dos resultados obtidos, assim como os modelos de viscosidade do

sangue utilizados no estudo.
3.1 Indices hemodinamicos

O time-Averaged Wall Shear Stress magnitude (AWSS) é uma varidvel que mede a

média da magnitude da tensdo de corte nas paredes num periodo, ou seja, em cada instante de
tempo calcula o [WSS| (TCP). O AWSS corresponde ao valor médio dos valores de |WSS|

calculados. O AWSS é obtido a partir da equacao
1=z
AWSS = = [ |WSS|dt, (3.1)
T Jo

onde |W|corre3ponde ao valor da magnitude instantanea da tensdo de corte nas paredes (Pa)
e T corresponde ao periodo do pulso (s), para este estudo é o periodo de um ciclo cardiaco.

O time-Averaged Wall Shear Stress vector (AWSSV) mede a média da magnitude do
vetor tensdo de corte nas paredes num periodo, ou seja, calcula o valor de WSS em cada

instante. O WSS pode apresentar valores negativos ou positivos, pois 0 médulo so é aplicado a

média dos valores de WSS calculados. Este indice hemodinamico é calculado por

AWSSV = 1‘ [ WSSdt‘. (3.2)
T |0

O Oscillatory Shear Index (OSI) € um indice hemodinamico relacionado com a
oscilagédo do fluxo. O OSI monitoriza as diferencas entre os valores do AWSS e do AWSSV.
Usando esses valores, este indice hemodinamico quantifica a deflexdo do vetor tensdo de corte

nas paredes, a partir da direcdo predominante do fluxo sanguineo durante o ciclo cardiaco.

0

jT WSSdt‘
0S1=0,5%|10 - (3.3)

[ wsdr |
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Por fim, o Relative Residence Time (RRT) é um indice hemodindmico que indica o
tempo de residéncia das moléculas no endotélio. Este indice foi identificado como uma
ferramenta Util para a localizacao da aterosclerose. Ao fazer a analise da distribui¢éo dos valores
do RRT, é importante identificar as zonas em que 0 mesmo apresenta valores elevados, pois tal
pode indicar as regiGes em que had uma maior probabilidade de ocorrer a formacao de placas
aterosclerdticas (Soulis et al, 2011).

)
RRT = [(1,0—2,0><OSI)><AWSS] . (3.4)

3.2 Modelos de viscosidade do sangue

Existem disponiveis na literatura varios modelos empiricos que procuram descrever o
comportamento da viscosidade do sangue (Yilmaz & Gundogdu, 2008). Dentro das
caracteristicas mais evidentes do comportamento sanguineo, destaca-se 0 comportamento
reofluidificante, isto €, a diminuicdo da viscosidade com a taxa de deformacdo. Este
comportamento nao newtoniano do sangue € identificado na literatura, em geral, para taxas de
deformacéo inferiores a cerca 100 s, no entanto este limite deve estar relacionado com os
constituintes do sangue de cada individuo (Soares et al., 2017). Acima deste valor, 0
comportamento é newtoniano. Assim, muitos dos trabalhos desenvolvidos nesta area usam
frequentemente tantos modelos newtonianos como ndo newtonianos.

Os modelos newtonianos descrevem a proporcionalidade direta entre a tensdo de corte
e a taxa de corte. A viscosidade do sangue mantém-se constante ao longo do tempo, isto é, s
depende da presséo e da temperatura. Como foi referido anteriormente, um dos objetivos desta
dissertacdo € avaliar o comportamento do sangue quando descrito por um modelo de
viscosidade newtoniano e por um modelo ndo newtoniano. O modelo newtoniano selecionado
para a realizacao deste estudo foi 0 modelo proposto por Lee & Steinman (2007), descrito pela
seguinte equacao

p=(1,4175+5,8782 —15,98" +31,964¢° ) 1, , (3.5)

onde u corresponde a viscosidade do sangue (Pa.s), £ corresponde a concentragdo volumica de

globulos vermelhos (%) e up corresponde a viscosidade do plasma (Pa.s). Substituindo & na Eqg.
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(3.5) por 0,387, retirado das andlises sanguineas do paciente, e up por 1,32 mPa.s (Fontelas,
2017), obtém-se a viscosidade do sangue de 0,0041602 Pa.s.
O modelo ndo newtoniano selecionado para este estudo foi o modelo proposto por

Carreau (Yilmaz & Gundogdu, 2008). A viscosidade do sangue é dada por

0D
#=ﬂw+(#o—ﬂw)[1+(/17')} 2, (3.6)

onde u« € a viscosidade correspondente ao patamar newtoniano das taxas de deformacdo mais
elevadas (2° patamar newtoniano) (Pa.s), uo € a viscosidade correspondente ao patamar
newtoniano das taxas de deformagdo mais baixas (1° patamar newtoniano) (Pa.s), 1 é 0 tempo
de repouso (), y € a taxa de deformacéo (s*) e o n é o indice da lei de poténcia.

Vaérios autores propdem diferentes valores para os parametros do modelo de Carreau.
Na realizacdo deste estudo selecionaram-se os valores propostos por Johnston et al. (2004). Os
valores propostos pelos autores para as diferentes variaveis do modelo sdo: uo = 0,056 Pa.s,
A=3,313sen=0,3568. O valor de u foi definido como sendo 0,0041602 Pa.s, igual ao valor
obtido para a viscosidade pelo modelo newtoniano selecionado, o que corresponde a
normalizacdo do modelo ndo newtoniano & viscosidade newtoniana, de modo a poderem ser
comparados os efeitos ndo newtonianos induzidos pelo modelo de Carreau.

A Figura 3.1 ilustra a variacdo da viscosidade do sangue com a taxa de corte para 0s

dois modelos selecionados.

0,06 -

Carreau

0,05 -
i\ eee- Lee & Steinman

0 T 1T T 1T T 1T T 1T LI RRL | LI R | —TrTTimm

0,001 0,01 0,1 1 . 10 100 1000 10000
Y (s™)
Figura 3.1 - Variacdo da viscosidade com a taxa de corte, de acordo com 0s
modelos de Carreau e Lee & Steinman.
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4. Geometrias

Neste capitulo abordam-se os dois métodos utilizados para fazer as reconstrugdes
geomeétricas tridimensionais da porcdo da artéria aorta que é objeto de estudo. Séo descritos
pormenorizadamente 0s passos dados nas duas reconstrugdes geométricas, e € feita uma analise

critica aos dois processos, onde se discute as vantagens e desvantagens de cada um.

4.1 Reconstrucdo arterial (método 1 - InVesalius)

A primeira reconstrugdo geometrica tridimensional foi efetuada no software InVesalius.
Este software tem a capacidade de reconstruir geometrias tridimensionais a partir de imagens
em formato DICOM, obtidas a partir de equipamentos de tomografia ou ressonancia
magnética [2].

O primeiro passo dado no sentido de obter a geometria pretendida consistiu no
carregamento para o InVesalius das imagens em formato DICOM da zona em estudo. Para fazer
a importacdo das imagens foi utilizado o comando Import medical images, como se pode

observar na Figura 4.1.

e

Figura 4.1 - Importag&o das imagens em formato DICOM para o software
InVesalius.

Ap0s a importacdo das imagens DICOM, o programa permite selecionar a regido de
interesse em cada uma das imagens em escala cinzenta, através de um procedimento de

segmentacdo automatica. Apds a segmentacdo automatica, executou-se um comando no
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programa, instruindo-o a fazer a construgdo de um modelo tridimensional das zonas
selecionadas. A geometria obtida apds a execucdo deste comando pode ser observada na

Figura 4.2.

Figura 4.2 - Geometria obtida ap0s a segmentacéo
automatica.

Como ¢é percetivel pela Figura 4.2, a segmentacdo presente nas imagens carregadas para
o0 software abrange outras areas além da que se pretende estudar, &reas essas cuja presencga na
geometria final ndo se pretende. Na Figura 4.3 € apresentado o corte axial das imagens DICOM
carregadas para o InVesalius. Nessa figura é possivel observar o contraste, em escala cinza,
presente nas imagens, contraste esse que serve de base a construcdo da geometria tridimensional

por parte do software.

Figura 4.3 - Corte axial das imagens DICOM carregadas para o
InVesalius.
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O procedimento adotado para selecionar as regides de interesse da artéria aorta consistiu
na segmentacdo semiautomética das 61 imagens, apagando parte da maéscara definida
automaticamente.

Para apagar a mascara das zonas que se pretende que nao aparecam na geometria final,
selecionaram-se as opc¢des Advanced editing tools, e de seguida a op¢do Erase. Essa opgéo
permite ao utilizador, de forma manual, editar as imagens apagando partes da mascara definidas
automaticamente pelo InVesalius que ndo tém interesse para o presente estudo. A Figura 4.4

apresenta uma imagem com a mascara definida na zona de interesse.

Figura 4.4 - Exemplo de imagem DICOM com a méscara definida na
zona de interesse.

Depois de segmentadas as 61 imagens da zona em estudo, foi gerada a geometria

tridimensional da regido de interesse. A Figura 4.5 apresenta a geometria final obtida.

Figura 4.5 - Geometria obtida no InVesalius.
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A geometria final obtida foi guardada num formato stl, e foi posteriormente carregada
para o software Meshlab. Nesse software procedeu-se a um tratamento de alisamento das
arestas. Foram utilizados os comandos Filters, Smoothing, Fairing and Deformation e por fim
Laplacian Smooth (surface preserve) para fazer o alisamento das arestas. Depois de feito o
tratamento descrito anteriormente, carregou-se a geometria obtida para o software Inventor e
guardou-se a mesma no formato igs. A Figura 4.6 mostra a geometria obtida depois de realizado

o tratamento de alisamento das arestas.

Figura 4.6 - Geometria depois de
feito o tratamento de alisamento das
arestas no Meshlab.

De seguida, carregou-se a geometria guardada no formato igs para o Ansys, para que as

simulagdes computacionais pretendidas fossem realizadas, Figura 4.7.

Figura 4.7 - Geometria final no
formato igs carregada para o Ansys
(método 1).
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4.2 Reconstrucdo arterial (método 2 - Inventor)

Neste subcapitulo explica-se o procedimento adotado na reconstrucdo da geometria
tridimensional através do software Autodesk Inventor. Este programa permite obter, a partir da
realizacdo de esbogos em imagens bidimensionais, estruturas tridimensionais. Esta
funcionalidade do software foi aproveitada para a elaboracdo da geometria pretendida. As
imagens utilizadas na realizacdo dos esbocos tém o formato JPEG e foram convertidas a partir
de imagens em formato DICOM, obtidas a partir de uma tomografia computadorizada efetuada
ao paciente em estudo. Foram carregadas 61 imagens para o software, as mesmas imagens
utilizadas na reconstrucdo da geometria pelo método descrito no subcapitulo anterior. Cada

imagem dista entre si 1,5 mm.

Figura 4.8 - Exemplo de imagem JPEG utilizada
na reconstrucao da geometria.

O processo de obtengédo da estrutura pretendida passou primeiramente pela criagdo de
um plano de trabalho. De seguida fez-se a importacdo, para esse plano de trabalho criado, de
uma imagem em formato JPEG. Depois de efetuada essa importagéo, foi necessario colocar a
mesma na escala correta (328,14 mm x 328,14 mm) e efetuar o devido alinhamento das
imagens. Esta escala foi retirada das imagens DICOM originais. De seguida, foram definidos
0S contornos da regido de interesse em cada imagem, de forma manual, com o comando

“spline”, como se ilustra na Figura 4.9.
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Vi

Figura 4.9 - Exemplo de um contorno efetuado
numa imagem JPEG.

Depois de feito o contorno da area em estudo na primeira imagem, foi criado um novo
plano de trabalho, paralelo ao primeiro plano de trabalho criado, com um espagamento de
1,5 mm. Para esse novo plano de trabalho, é carregada uma nova imagem cujo tratamento é
idéntico ao dado a primeira imagem. Este processo é replicado nas 61 imagens utilizadas para
a reconstrucao da geometria. Na ultima imagem, que representa a saida abdominal da artéria
que se pretende estudar, depois de feito o esboco, transformou-se 0 mesmo na circunferéncia
gue melhor se ajusta a esse esboco. Para fazer a circunferéncia, primeiramente mediu-se a area
que o0 eshogo possuia, a partir dessa medicao calculou-se o raio da circunferéncia com a mesma
area, e de seguida transformou-se 0 esbo¢o numa circunferéncia. A razao pela qual se adotou
este procedimento tem a ver com o facto de se usar um perfil parabolico para a velocidade na

saida abdominal da artéria como condicdo de fronteira.
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Figura 4.10 - Disposi¢éo dos planos de trabalho
criados paralelamente, com uma distancia de 1,5
mm entre si.

Depois de efetuados os contornos das regiGes de interesse nas 61 imagens
bidimensionais, passou-se para a transformacgdo dos esbogos realizados numa estrutura
tridimensional. O comando utilizado para o fazer foi o comando “Transi¢ao”.

Esta opcéo permite ligar os esbocos desenhados nas imagens JPEG ao longo dos planos
de trabalho criados. Foram realizadas vérias transigdes, visto que as ramificagdes da artéria
introduzem diferencas consideraveis entre os esbocos, diferencas essas que ndo permitem ligar
todos os esbocgos criados com apenas uma “Transi¢do”. Uma “Transi¢do” liga os esbogos da

artéria aorta abdominal, como se pode observar na Figura 4.11.

Figura 4.11 - Transigdo que liga 0s
esbocos da artéria aorta abdominal, em
azul.
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Utiliza-se também este comando para ligar os esbocos das ramificagdes que definem as
artérias renais. Para realizar as ligagdes entre os esbocos das ramificagdes da artéria, elaborou-
se um conjunto de esbocos auxiliares, que foram criados para poder descrever com a maior
exatiddo possivel a parte da geometria onde ocorre o cruzamento da artéria aorta abdominal

com as artérias renais, “suavizando” assim o cruzamento da artéria com as suas ramificagdes.

Figura 4.12 - Transicdo que liga os
esbocos das ramificacdes das artérias
renais, em azul.

Além de se terem criado esbogos auxiliares para descrever com maior exatiddo as zonas
onde ocorre o cruzamento da artéria aorta abdominal com as artérias renais, também se
efetuaram nessas zonas operagdes de “arredondamento”. Foram realizados dois
“arredondamentos” na geometria. Uma das operagdes foi realizada com um raio de 1,2 mm, e

a outra operacao foi realizada com um raio de 1,1 mm.
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1D O
D
a®

Figura 4.13 - Duas operacdes de arredondamento.

A geometria final obtida foi guardada num formato igs. A geometria no formato igs foi
carregada para o Ansys, para que as simulagdes computacionais pretendidas fossem realizadas.

A Figura 4.14 apresenta a geometria final carregada para o Ansys.

Figura 4.14 - Geometria final no
formato igs carregada para o
Ansys (método 2).

4.3 Anélise critica sobre a reconstrucdo das geometrias

Podem ser apontadas vantagens e desvantagens aos dois métodos utilizados para fazer

as reconstrugdes geométricas que serviram de base as simula¢fes computacionais.
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A reconstrucdo geométrica efetuada no software InVesalius tem menos intervencdo do
utilizador do que a reconstrucdo geométrica efetuada no software Inventor. A menor
intervencao do utilizador limita os erros associados a intervencdo humana, contudo ndo se pode
deixar de ter em conta o erro associado ao algoritmo. Tratando-se de um método
semiautomatico, ndo se pode desprezar a experiéncia do utilizador e o cuidado a ter na definigcdo
da méscara usada na segmentacdo das regides de interesse. Este método é também menos
trabalhoso e mais simples de executar.

Mas este método também tem desvantagens. Como o processo de obtencdo da
reconstrugdo geométrica é mais automatico, permite menos manipulacdo geométrica induzida
pelo utilizador. Tal facto pode-se verificar na saida da reconstrucdo. Enquanto na geometria
reconstruida pelo software Inventor foi possivel tornar a saida da reconstrucdo numa
circunferéncia aproximada ao esboco de forma a facilitar o estudo que viria a ser feito
posteriormente, tal intervencdo ndo é possivel na geometria reconstruida pelo software
InVesalius. Outra vantagem do método de reconstrucdo da geometria no Inventor relativamente
ao InVesalius, € o facto de se poder guardar a geometria diretamente no formato igs, que € um
dos formatos adequados para se poder carregar a geometria para o Ansys. Tal ndo € possivel no
InVesalius. Por essa razdo, tem de se guardar a geometria reconstruida no InVesalius no formato
stl, abrir posteriormente essa mesma geometria no Inventor, e s6 depois se pode guardar a
mesma no formato igs.

Para facilitar a identificacdo dos métodos de reconstrucédo utilizados, daqui em diante,
refere-se a geometria reconstruida pelo método descrito em 4.1 (InVesalius) como geometria 1,

e a geometria reconstruida pelo método descrito em 4.2 (Inventor) como geometria 2.
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5. Malhas

Depois de reconstruidas as duas geometrias, 0 passo seguinte passou pela construcéo
das malhas computacionais nas estruturas tridimensionais criadas. Para a escolha da malha final
a usar nas simulaces computacionais foi necessario validar a mesma de modo a garantir que
os resultados fossem independentes da malha.

Assim, para garantir que tal cenario se verificava, foram construidas trés malhas com
um numero diferente de nds para as duas geometrias e foram feitas simulacdes para o caso do
escoamento estacionario, impondo na saida abdominal da artéria a velocidade maxima que
ocorre durante um batimento cardiaco. De seguida, foram calculadas as diferencas relativas
percentuais entre um conjunto de resultados obtidos para as trés malhas, para confirmar a

independéncia dos mesmos face as malhas utilizadas.

5.1 Construcdo da malha

Para fazer a construcdo das malhas utilizou-se o software Meshing. A primeira operacao
aplicada para construir a malha foi uma operagao de “Body Sizing”. Selecionou-se toda a
geometria e definiu-se o “Element size”, isto é, na pratica este valor define o distanciamento
entre os pontos das malhas, influenciando o nimero de nés que a mesma tem, ou seja, quanto
menor o “Element Size”, menor ¢ o distanciamento entre 0s pontos e mais n6s a malha

apresenta.

Bl o
&l Project [0 8ody zing
@] Model (£3)
%,/ Geometry
B Vrrtual Topology
%, Coordinate Systems
A Connections
S8 Mesh
/B Body Sizng
A Inflation
o,

Details of “Body Sizing" - Sizing 2
- Scope

Scoping Method Geometry Selection
eometry 1 Body

Figura 5.1 - Exemplo de aplicagdo de uma operacao de "Body
Sizing" na construcéo de uma malha.
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Depois de se aplicar uma operagao de “Body Sizing” a geometria na sua totalidade, fez-
se uma operagdo de “Face Sizing”, que € em tudo similar a operagdo de “Body Sizing”, mas
circunscrita a uma zona especifica da geometria, neste caso, as duas bifurcaces. Nesta
operacdo, o “Element Size” ¢ menor do que o0 aplicado na operagao “Body Sizing”, visto que
se tratam de zonas geométricas importantes para o estudo, dai que seja importante que nestas
zonas 0 nimero de nos seja maior para que se perceba melhor o conjunto de fenémenos que

estdo em estudo nessas zonas especificamente.

2] > ® el T
&l Project [ Face Saing
= & Model (£3)
* Geometry
B Vrtual Topology
% A\ Coordnate Systems
/@ Connectons
= & Mesh
/B Body Sang

A Inflaton T

SO Face Sang

+ @ Named Selectons

Details of “Face Sizing” - Sizing 2
= Scope
Scoping Method Geometry Selection

5,6-004 m

Figura 5.2 - Exemplo de aplicacdo de uma operacéao de "Face
Sizing" na construgdo de uma malha.

As paredes da artéria sdo também zonas tipicamente importantes na analise de variados
fendmenos envolvidos neste tipo de estudos. Nesse sentido, para que a malha refletisse a
importancia dessas zonas, aumentou-se 0 himero de nos junto das mesmas.

A operacdo usada para aumentar o niumero de nds nas zonas proximas das paredes da
artéria foi a operacao “Inflation”. Através do valor “Maximum Thickness” € possivel definir a

espessura gque se deseja nesta operagao.
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Figura 5.3 - Exemplo de aplicagdo de uma operacéo de
"Inflation" na construgdo de uma malha.

A operagdo “Inflation” aumentou o nimero de nds nas zonas proximas das paredes da

artéria. Tal facto pode ser verificado na Figura 5.4.

Figura 5.4 - Malha apds a aplicagdo de uma operacéo de "Inflation™.

As Tabelas 5.1 e 5.2 mostram os valores dos parametros inseridos nas operacfes que

deram origem as seis malhas (3 malhas para a geometria 1 e 3 malhas para a geometria 2).

Depois de obtidas as malhas, realizaram-se as simulagfes e obtiveram-se um conjunto de

resultados que foram comparados entre si de forma a validar as malhas construidas.
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Tabela 5.1 - Pardmetros inseridos para a construcao das trés malhas e numero de nés
(geometria 1).

Body sizing  Face Sizing1l Face Sizing 2 Inflation NGmero
Elementsize  Elementsize  Element size Maximum de nés
(mm) (mm) (mm) Thickness (mm)
Malha 1 0,73 0,5 0,5 0,5 121680
Malha 2 0,82 0,65 0,65 0,55 85155
Malha 3 1 1 1 0,6 50424

Tabela 5.2 - Pardmetros inseridos para a construcdo das trés malhas e niamero de nds
(geometria 2).

Body sizing  Face Sizing1l Face Sizing 2 Inflation NGmero
Elementsize  Elementsize  Element size Maximum de nés
(mm) (mm) (mm) Thickness (mm)
Malha 1 1 0,6 0,6 0,6 121218
Malha 2 1,5 0,7 0,7 0,6 94368
Malha 3 1 0,6 1 0,6 57547

5.2 Validacdo da malha

Como foi referido anteriormente, foram feitas simulacbes de um escoamento, nas

mesmas condigdes, para cada uma das malhas. Para validar as malhas, fez-se a comparagéo dos

resultados da velocidade média do sangue, das tensdes de corte nas paredes da artéria e da

média das pressdes na entrada e na saida da artéria aorta. Os valores destas trés grandezas,

resultantes das simulagdes efetuadas, encontram-se organizados nas Tabelas 5.3 e 5.4.

Tabela 5.3 - Valores das tensGes de corte nas paredes, velocidade média e média das
pressdes na entrada e na saida abdominal (geometria 1).

Geometria 1 Malhal Malha2 Malha3

Tensdo de corte nas paredes (Pa)  1,8885 1,8814 1,8818
Velocidade média (m/s) 0,2365 0,2329 0,2294
Média das pressdes (Pa) 13612,71 13612,82 13612,89
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Tabela 5.4 - Valores das tensdes de corte nas paredes, velocidade média e média das
pressdes na entrada e na saida abdominal (geometria 2).

Geometria 2 Malhal Malha2 Malha3

Tensé&o de corte nas paredes (Pa)  1,9036 1,9004 1,9115
Velocidade média (m/s) 0,2605 0,2494 0,2618
Meédia das pressdes (Pa) 13591,25 13591,47 13590,96

A diferenca relativa percentual entre os resultados das trés malhas, de cada uma das

geometrias, € dada por

A, = fa_fb|><100% (5.1)
ab f ’ .

a

onde a e b representam as malhas comparadas e f a propriedade hemodindmica em estudo.
As diferencas relativas percentuais obtidas sdo apresentadas nas Tabelas 5.5 e 5.6.

Tabela 5.5 - Diferencas relativas percentuais das grandezas em
estudo, obtidas entre as trés malhas (geometria 1).

Geometria 1 A2 (%) A2 (%) Az (%)

Tensdo de corte nas paredes 0,38 0,02 0,35
Velocidade média 1,52 1,50 3,00
Média das pressoes 0,0008  0,0005 0,0013

Tabela 5.6 - Diferencas relativas percentuais das grandezas em
estudo, obtidas entre as trés malhas (geometria 2).

Geometria 2 A12 (%) Az (%) A3 (%)

Tensdo de corte nas paredes 0,17 0,58 0,42
Velocidade média 4,26 4,97 0,50
Meédia das pressdes 0,0016 0,0038 0,0021

Analisando as Tabelas 5.5 e 5.6, constata-se que a grandeza que apresenta as maiores

diferencas relativas percentuais € a velocidade média. Esta variavel apresenta uma diferenca

31



Capitulo 5 - Malhas

relativa percentual méxima de 3,00 % na geometria 1 e 4,97 % na geometria 2. Também é
possivel verificar que as diferencas relativas percentuais obtidas para a média das pressdes na
entrada e na saida da artéria aorta abdominal sdo as menos significativas.

Os valores das diferencas relativas percentuais permitem verificar que os resultados
obtidos séo independentes das malhas utilizadas. Confirma-se assim que as malhas analisadas
sdo adequadas ao proposito deste estudo. Na investigacao realizada nesta tese, escolheu-se a
malha com o maior nimero de nds em cada geometria, uma vez que tém resolucao suficiente

para os objetivos do estudo.
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6. Especificagcdo do Problema

Neste trabalho resolve-se um problema de escoamento sanguineo no interior das
geometrias 3D de uma porcédo da artéria aorta, que engloba as ramificacdes nas artérias renais
e a artéria abdominal infrarrenal. Consideram-se 0s casos em que a viscosidade do sangue tem
comportamento newtoniano e ndo newtoniano. A solucao do problema obtém-se resolvendo as
equacOes de Navier-Stokes para o caso de um escoamento incompressivel e ndo estacionario,
em regime laminar. Este capitulo aborda as equacdes de governo e as condi¢des de fronteira

usadas na sua resolucéo.
6.1 Equacdes de governo

As equacdes de governo sdo as equacOes de Navier-Stokes e derivam da aplicacéo de
principios fundamentais da fisica ao escoamento de fluidos. As equacdes de governo resumem-

se a equacao da continuidade e a equacdo da quantidade de movimento dadas por

V=0, (6.1)

p(%+\7-V\7j:pg—Vp+Vﬁ (6.2)

onde p corresponde a massa volimica (kg/m®), v corresponde a velocidade (m/s), g corresponde
a aceleracdo gravitica (m/s?), rcorresponde ao tensor das tensdes (Pa) e p corresponde & pressio
estatica (Pa).

Para a aplicacdo destas equacgdes ao problema em estudo, tém de se definir as condi¢bes

de fronteira do mesmo. No proximo subcapitulo abordam-se as condigdes de fronteira.
6.2 Condic0es de fronteira

As condicOes de fronteira sdo definidas na entrada da artéria, nas trés saidas (saida
abdominal, saida da artéria renal direita e saida da artéria renal esquerda) e nas paredes da
artéria.

Definiram-se as paredes da artéria como sendo rigidas e a velocidade do sangue igual a

0, ou seja, considerou-se a condicdo normal de ndo deslizamento. Na entrada e nas saidas das
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artérias renais foram impostas condicbes de pressdo. Os estudos realizados por
Carter & Ritchie (1966) apresentam medidas tipicas das pressdes na artéria aorta e nas artérias
renais, em pacientes com e sem estenoses. Nas medicdes que efetuaram nos pacientes sem
estenoses, 0s resultados da pressdo na artéria aorta variaram entre os 100 mmHg e os
130 mmHg. Os resultados mostraram também que os valores da pressao nas artérias renais, nos
mesmos pacientes, foram na maioria dos casos um pouco mais baixos, ndo variando mais de
13 mmHg relativamente aos valores da pressdo na artéria aorta.

Com base nestes resultados, impés-se um valor de pressdo na entrada da artéria de
14666 Pa, o que corresponde aproximadamente a 110 mmHg, um valor entre os 100 mmHg e
0s 130 mmHg registados no estudo acima referido. Nas saidas das artérias renais imp6s-se um
valor de 13332 Pa, o0 que corresponde aproximadamente a 100 mmHg, que € um pouco mais
baixo (menos 10 mmHg) do que a pressdo imposta na entrada, ndo ultrapassando o valor
maximo registado no estudo de 13 mmHg (Carter & Ritchie, 1966).

No caso da saida abdominal da artéria, a condicao de fronteira foi definida com base no
perfil da velocidade do fluxo correspondente ao ciclo cardiaco do paciente, obtido através de
uma ultrassonografia Doppler (Carvalho, 2017). O perfil da velocidade obtido resultou na
seguinte equacéo

V(X,Y,z,t)= (1—#}(% +a, cos(tw)+b, sin (tw) +

a, cos(2tw)+b, sin(2tw) + a, cos(3tw) + b, sin (3tw) + (6.3)
a, cos(4tw)+b, sin(4tw)+ a, cos (5tw) + by sin (5tw) +

a,; Cos (6tw)+ by sin (6tw) +a, cos(7tw) +b, sin (7tw)),

onde ap = -0,214, a; = -0,09189, b; = -0,1413, a» = 0,02074, b, = -0,1009, a3 = 0,03235,
bs = - 0,04416, as = 0,02584, bs = -0,01766, as = 0,01809, bs = -0,003941, as = 0,01183,
be = 0,002809, a7 = 0,008345, b7 = 0,002293, w = 10,06 e r = 0,005966.

O perfil da velocidade méxima na saida da artéria durante um ciclo cardiaco esta

representado na Figura 6.1.
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Figura 6.1 - Perfil da velocidade mé&xima na saida da artéria durante um
batimento cardiaco.

Entrada
p =14666 Pa
Saida renal Saida renal
esquerda direita
p =13332 Pa p =13332 Pa
Velocidade
nas paredes

0m/s

Saida abdominal
Vv (X,Y,2,,t)

Figura 6.2 - Condigdes de
fronteira.

O programa do perfil da velocidade do fluxo correspondente ao ciclo cardiaco do
paciente encontra-se em anexo (Anexo A).

A massa voltimica do sangue considerada no estudo foi de p = 1054 kg/m®. Esta massa
volumica foi calculada fazendo uma média ponderada da massa volimica do plasma e da massa

volumica do hematdcrito (Fontelas, 2017).
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7. Método numérico

As simulacbes computacionais foram efetuadas no software Fluent. As equacdes de
governo foram resolvidas numericamente pelo método dos volumes finitos, onde se divide o
dominio computacional em pequenos volumes de controlo que definem as células que
constituem a malha. Resolvem-se numericamente um sistema de equacdes, que sdo obtidas
através da integracdo das equacdes de governo para cada um dos volumes de controlo definidos,
até que se atinja o critério de convergéncia definido pelo utilizador para as simulagées. Instruiu-
se 0 software a resolver numericamente as equacdes até que um de dois critérios fosse atingido,
até que os residuos para as equacgdes da continuidade e da quantidade de movimento fossem
menores que 10 ou até que fossem efetuadas 200 iteragdes. Foi sempre atingido o valor 10
em cada uma das 37 simulac6es correspondentes ao passo de tempo de 0,01675 s. Utilizou-se
o algoritmo SIMPLE nas equacOes de Navier-Stokes para o acoplamento entre presséo e
velocidade. O esquema utilizado para fazer a discretizacdo das equacgdes da conservagédo da
guantidade de movimento foi o Upwind de segunda ordem, na discretiza¢do do gradiente de
pressdo utilizou-se o Green-Gauss node based, e para a interpolacdo dos valores da pressao o

Second order.
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8. Resultados

Neste capitulo é apresentada a analise dos resultados obtidos apos a realizacdo das
simulagBes computacionais. E discutido um conjunto de pardmetros com interesse para o estudo
em questdo, nomeadamente, as tensdes de corte nas paredes, as pressdes, assim como um
conjunto de indices hemodinamicos; o OSI, 0 AWSS, 0 AWSSV e o RRT. E apresentada a
analise dos resultados para os dois modelos de viscosidade abordados no capitulo 3, e para as

duas geometrias da artéria reconstruidas por processos diferentes.

8.1 Caso newtoniano

Neste subcapitulo analisam-se os resultados obtidos nas simulagdes computacionais
efetuadas nas duas geometrias reconstruidas, simulacdes essas em que a viscosidade do sangue

apresenta um comportamento newtoniano, Eqg. (3.5).

Distribuicdo das pressdes

Os resultados mostram que as saidas das artérias renais sdo as zonas onde as pressdes
sdo menores. As Figuras 8.1 e 8.2 apresentam os valores das pressdes para quatro instantes de
tempo diferentes, nas geometrias 1 e 2 respetivamente. O valor maximo da pressdo obtido na
geometria 1 foi 14665,6 Pa, e o valor minimo obtido foi 13129 Pa. Na geometria 2, o valor

maximo da pressdo obtido foi 14665,7 Pa, e o valor minimo obtido foi 13095,6 Pa.
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4

AN

r=0035s

r

Pressdo

14665.6

- 14352.5
13944.8
135970 1=0,067s
13129.0

Y
[=0335s

Figura 8.1 - Distribuigo das pressfes na
geometria 1, nos instantes t = 0,035 s,
t=0,067s,t=0,1005s,t=0,335s
(Caso newtoniano).

/ .\ /

Pressédo
14665.7

A\

1= 0,1005 s

14357.2

13935.6

N

r=0035s

13514.0

13095.6
[Pa]

£=0,1005 s

Figura 8.2 - Distribuicdo das pressdes na
geometria 2, nos instantes t = 0,035 s,
t=0,067s,t=0,1005s,t=0,335s
(Caso newtoniano).
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A Figura 8.3 dispde os valores da queda de presséo entre a entrada e a saida abdominal
da artéria durante um ciclo cardiaco, para as duas geometrias. Analisando os valores obtidos,
verifica-se que a queda de pressdo segue um comportamento semelhante para as duas
geometrias, apresentando contudo algumas diferencas. As quedas de pressao na geometria 2
sdo um pouco mais elevadas do que na geometria 1. De uma forma geral, as quedas de presséo
apresentam valores mais elevados no intervalo de tempo entre os 0 e 0s 0,2 s, para as duas
geometrias. O valor maximo atingido na geometria 1 foi 398,3 Pa, e 0 valor maximo atingido

na geometria 2 foi 446,3 Pa.

—e— Geometria 1

---@-+ Geometria 2

Figura 8.3 - Queda de pressao entre a entrada e a saida abdominal durante um
ciclo cardiaco, para as duas geometrias (Caso newtoniano).

Distribuicdo das tensdes de corte nas paredes

Os valores das TCP sdo muito baixos ao longo da artéria aorta abdominal. Nas zonas
das artérias renais os valores sdo mais elevados do que na artéria aorta abdominal, apresentando
uma variacgao que nao é uniforme ao longo das artérias renais, ao contrario do que acontece nos
resultados das pressdes. A zona da artéria em estudo onde se situam os valores mais elevados é
na artéria renal esquerda. Os valores das tensdes de corte nas paredes vdo aumentando de forma
acentuada até t = 0,0503 s, diminuindo a partir desse instante. Apos uma diminuicdo das TCP
que ocorre por alguns instantes, verifica-se uma estabilizacdo dos valores das mesmas, néo
ocorrendo a partir dai grandes oscila¢des nos resultados. O valor méximo obtido na geometria 1

foi 62,01 Pa e o valor minimo obtido foi 0 Pa. No caso da geometria 2, 0 valor maximo obtido
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foi 64,10 Pa e o valor minimo obtido foi 0 Pa. As Figuras 8.4 e 8.5 apresentam o0s valores das
tensGes de corte nas paredes para quatro instantes diferentes, nas geometrias 1 e 2

respetivamente.

) .
i \A \'
v > 7
Tensoes de corte
62,0
46.6
|I“\
11" 311 /\
/ ——— o S,
r=0.035s 1= 0,067 s
18.6
y -
\ O . \
y N 4 N
' N ' v

IN_

(= 0,1005 s

Figura 8.4 - Distribuigdo das tensdes de corte
nas paredes na geometria 1, nos instantes
t=0,035s,t=0,067s,t=0,1005s,

t = 0,335 s (Caso newtoniano).
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Tensoes de corte
64.1

1=0,067s

[Pa]

N _

1= 10,1005 s (=0335s

Figura 8.5 - Distribuigdo das tensdes de corte
nas paredes na geometria 2, nos instantes
t=0,035s,t=0,067s,t=0,1005s,

t = 0,335 s (Caso newtoniano).

E possivel observar na Figura 8.6 que os valores médios das TCP nas duas geometrias
tém um comportamento similar ao longo do tempo. As tensdes de corte médias na geometria 2
sdo mais elevadas do que na geometria 1. A maior diferenca entre os valores obtidos nas duas

simulagdes ocorre em t = 0,01675 s e corresponde a 0,20 Pa.

—e— Geometria 1

«-@-- Geometria 2

0 01 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6
Tempo (S)

Figura 8.6 - Tensdes de corte médias nas paredes ao longo de um ciclo cardiaco,
para as geometrias 1 e 2 (Caso newtoniano).
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De seguida, apresenta-se a analise dos resultados de um conjunto de indices
hemodindmicos explicados no capitulo 3: OSI, AWSS, AWSSV e RRT.

Distribuicdo do OSI

Os valores do OSI permitem perceber a existéncia ou ndo de deflexdes do vetor tensao
de corte e a intensidade das mesmas, isto €, as zonas onde o OSI é mais elevado, aproximando-
se de 0,5, séo as zonas onde as deflexdes do vetor tensdo de corte s&o muito elevadas. Pelo
contrério, as zonas onde o valor de OSI é muito baixo, proximo de zero ou mesmo zero, sdo
zonas onde ndo ha deflexdes do vetor tensdo de corte, ou seja, os vetores tensdo de corte
apresentam valores positivos durante o periodo de integracéo, ver Eg. (3.3).

Os resultados mostram que é na zona da artéria aorta abdominal proxima das artérias
renais que o valor do OSI é mais elevado. Nas artérias renais este indice hemodinamico
apresenta valores muito baixos. As zonas onde o OSI apresenta valores mais elevados
coincidem para as duas geometrias, mas os resultados mostram que a variacdo dos valores do
OSI é maior na geometria 2, o que pode ser explicado pela maior ondulacdo das paredes
existente nesta geometria, resultante do processo de reconstrucdo. O valor méximo obtido na
geometria 1 foi 0,4695, e o valor maximo obtido na geometria 2 foi 0,4859. O valor méximo
do OSI é 3,38 % maior na geometria 2. As Figuras 8.7 e 8.8 mostram a distribuicdo dos valores

do OSI nas geometrias 1 e 2 respetivamente.

-0.0000

Figura 8.7 - Distribuicdo do OSI na geometria 1
(Caso newtoniano).
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0.4859

0.3645

0.2430

0.1215

-0.0000

ik ¥

Figura 8.8 - Distribui¢do do OSI na geometria 2
(Caso newtoniano).

Analisando a Figura 8.9, que apresenta os valores do OSI em fungéo do eixo Z para as
duas geometrias, constata-se que os valores do OSI sdo mais elevados nas zonas onde o valor
de Z esta entre 0s 0,06 m e 0s 0,08 m. O OSlI atinge o valor mais elevado no caso da geometria 1
em Z = 0,071 m. No caso da geometria 2, o OSI atinge o valor mais elevado em Z = 0,068 m.
Contudo nesta geometria, tal como era esperado quando se observa a distribuicdo deste indice
hemodinadmico nas Figuras 8.7 e 8.8, ha zonas onde o OSI apresenta valores substancialmente
mais elevados quando comparados com a geometria 1. A Figura 8.9 demostra que, de uma

forma geral, os valores do OSI sdo mais elevados na geometria 2.

+ Geometria 2

« Geometria 1

OSlI

0,00 0,02 0,04 0,06 0,08

Figura 8.9 - OSI em func¢éo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso newtoniano).
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Distribuicdo do AWSS

No caso do AWSS, os valores mais elevados encontram-se nas zonas das artérias renais.
Ao longo da artéria aorta abdominal os valores do AWSS sao baixos. O valor maximo obtido
na geometria 1 foi 60,24 Pa. Na geometria 2, o valor méaximo obtido foi 61,68 Pa, ou seja, 0
valor maximo do AWSS é 2,33 % maior na geometria 2. A Figura 8.10 mostra a distribuicdo

dos valores do AWSS nas geometrias 1 e 2.

AWSS

H 60.2

45.1

30.1 '

15.0

IOO

iPal

Figura 8.10 - Distribuicdo do AWSS (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso newtoniano.

Fazendo uma anéalise detalhada da Figura 8.11, onde estdo dispostos os valores do
AWSS em funcdo do eixo Z nas geometrias 1 e 2, constata-se que os valores do AWSS séo
mais elevados nas zonas onde o Z esta entre 0s 0,06 m e os 0,09 m. O AWSS atinge o valor
mais elevado em Z = 0,062 m no caso da geometria 1, e em Z = 0,083 m no caso da geometria 2.
As zonas onde os valores do AWSS sdo mais elevados sdo relativamente aproximadas quando
se comparam as duas geometrias, as diferencas parecem estar relacionadas com o processo de

reconstrugdo das artérias renais.
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60 o ) . i
1 + Geometria 1 . i A
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Figura 8.11 - AWSS em funcéo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso newtoniano).

Distribuicdo do AWSSV

Os valores mais elevados do AWSSV encontram-se nas zonas das artérias renais. Ao
longo da artéria aorta abdominal os valores do AWSSV sdo baixos. O valor maximo obtido na
geometria 1 foi 60,25 Pa, e o valor maximo obtido na geometria 2 foi 61,69 Pa. O valor maximo

do AWSSV ¢é 2,33 % maior na geometria 2. A Figura 8.12 mostra a distribuicdo dos valores do

AWSSV nas geometrias 1 e 2.

AWSSV

' 61.7

46.3

AWSSV

H 60.3

451

' 30.1 '

' 30.9

Pal

Figura 8.12 - Distribuicdo do AWSSV (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso newtoniano.
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A Figura 8.13 mostra a distribuicdo dos valores do AWSSV em funcdo do eixo Z nas
geometrias 1 e 2. Esta Figura comprova as informacoes retiradas da Figura 8.12, ou seja, mostra
que os valores mais elevados encontram-se nas zonas das artérias renais (0,06 m <Z < 0,09 m).

O AWSSV atinge o valor mais elevado em Z = 0,062 m no caso da geometria 1, e em

Z =0,082 m no caso da geometria 2.

60 - - Geometria 1 . R
— + Geometria 2 N 3 ‘
[ o“}“ P
e 1 .
>40 7 2 )

0 Fae
Cé) »
<20 -
0
0 0,02 0,04 0,06 0,08
Z (m)

Figura 8.13 - AWSSV em funcg&o do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso newtoniano).

Distribuicdo do RRT

A Figura 8.14 mostra a distribuicdo dos valores do RRT nas geometrias 1 e 2. A
distribuicdo do RRT € qualitativamente idéntica em ambas as geometrias. Os valores mais
elevados ocorrem preferencialmente na regido infrarrenal apds a bifurcacdo na artéria renal
direita. O RRT atinge um méximo de 60,5 Pa™ na geometria 1, e um maximo de 118,4 Pa™ na
geometria 2. O valor m&ximo do RRT € 48,9 % maior na geometria 2. As variacdes de RRT
sd0 mais acentuadas na geometria 2. Este indice também parece apresentar uma maior

sensibilidade as alteracGes geométricas das paredes quando comparado com 0s restantes.
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RRT
60.5

447

298

14.9

[Pa]

Figura 8.14 - Distribuicdo do RRT (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso newtoniano.

A Figura 8.15 mostra a distribuicdo do RRT em fungdo do eixo Z nas geometrias 1 e 2.
Esta figura mostra de forma clara a diferenca do indice RRT com a geometria. A geometria 2
apresenta, em geral, valores mais elevados do que a geometria 1 em toda a sua extensdo. As
variacfes do RRT ao longo de Z também refletem a ondulacdo das paredes presente na
geometria 2. O RRT atinge o valor mais elevado em Z = 0,071 m no caso da geometria 1, e em

Z = 0,068 m no caso da geometria 2.

120 .
» Geometria 2

100 » Geometria 1

0 0,02 0,%1 0,06 0,08

Figura 8.15 - RRT em funcdo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso newtoniano).
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As Figuras 8.16 e 8.17 apresentam 0 AWSSV em fungdo do AWSS nas geometrias 1
e 2, respetivamente. Com esta representacdo pretende-se comparar, para cada geometria, a

relacdo entre estes dois indices. Observando as Figuras 8.16 e 8.17, verifica-se uma relacdo

quase diretamente linear entre 0 AWSS e 0 AWSSV.

(o2}
o
i L i ']

AWSSV (Pa)

e
AWSS (Pa)

Figura 8.16 - AWSSV em fungdo do AWSS
(geometria 1 - Caso newtoniano).

60-.
: /

I
o
1

AWSSV (Pa)
S

60

0o 20 40
AWSS (Pa)

Figura 8.17 - AWSSV em fungdo do AWSS
(geometria 2 - Caso newtoniano).

Com o objetivo de perceber a influéncia das diferengcas geométricas existentes entre as

duas artérias reconstruidas na hemodindmica, calcularam-se os valores médios, maximos e
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minimos dos quatro indices hemodindmicos (OSI, AWSS, AWSSV e RRT), das TCP e dos
valores absolutos da queda de pressdo entre a entrada e a saida abdominal, em cada uma das
geometrias. Foram também calculadas as diferencas relativas percentuais entre os valores
médios dessas variaveis, obtidos em cada uma das geometrias, ver Tabela 8.1. f;; € fg»
correspondem aos valores médios de cada uma das variaveis, nas geometrias 1 e 2
respetivamente. f max 1 € f max G2 correspondem ao valor maximo registado nas geometrias 1
e 2. f minc1e f min g2 correspondem ao valor minimo registado nas geometrias 1 e 2. Ag2-61
corresponde a diferenca relativa percentual entre os valores médios das variaveis, obtidos em
cada uma das geometrias.

A diferenca relativa percentual é dada por

fo,—
Aeypor =‘sz_—61‘><100%. (8.1)

G2

Tabela 8.1 - Valores médios, minimos e méaximos, nas geometrias 1 e 2, do OSl,
AWSS, AWSSV, RRT, TCP, Ap e diferencas relativas percentuais entre 0s
resultados médios obtidos para as duas geometrias (Caso newtoniano).

fe1  fez fwaxer fumwer  fuaxee  fwine: Ac2-G1(%0)

(ON]| 0,041 0,079 0,4695 0 0,4859 0 48,10
AWSS (Pa) 541 465 60,243 0,0199 61,680 0,011 16,34
AWSSV (Pa) 545 4,72 60,246 0,131 61,687 0,109 15,47
RRT (Pa?') 1,97 302 60460 0,017 118362 0,017 34,77
TCP (Pa) 321 331 434 3,003 4507 3,073 3,02
Ap (Pa) 70,56 87,12 398,3 0,3 446,3 0,8 19,01

E possivel constatar a partir da Tabela 8.1 que o OSI e o RRT sdo os indices
hemodinamicos mais influenciados pelas diferencas geométricas existentes entre as duas
geometrias. Os valores médios do OSI nas duas geometrias possuem uma diferenca relativa
percentual entre si de 48,10 %, e os valores médios do RRT uma diferenca de 34,77 %.

As diferencas relativas percentuais obtidas nos restantes indices mostram que 0s
mesmos nao apresentam tanta dependéncia da forma geométrica quando comparados com 0
OSl e 0 RRT. Apresentam diferencas relativas percentuais entre aproximadamente os 3 % e 0s
20%.
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As discrepéncias nos valores medios das varidveis em analise nas duas geometrias séo
explicadas pelas diferengas geomeétricas existentes entre as duas reconstrucdes tridimensionais,
associadas aos processos de reconstrucdo utilizados. O facto de a superficie da geometria 2
apresentar uma maior ondulacdo do que a superficie da geometria 1 constitui uma explicacao

para as diferencas observadas nos valores médios das diferentes variaveis em estudo.

8.2 Caso nao newtoniano

Neste subcapitulo faz-se uma analise dos resultados obtidos, similar a andlise do
subcapitulo anterior, nesta situacdo aplicando o modelo de viscosidade ndo newtoniano, ver
Eq. (3.6).

Distribuicdo das pressoes

As Figuras 8.18 e 8.19 apresentam a distribuicdo das pressdes para quatro instantes de
tempo diferentes, nas geometrias 1 e 2 respetivamente. A distribuicdo das pressbes é
qualitativamente semelhante ao observado para o caso newtoniano. O valor maximo da pressao
obtido na geometria 1 foi 14665,6 Pa, e 0 valor minimo obtido foi 13126,2 Pa. O valor maximo
da pressao obtido na geometria 2 foi 14665,8 Pa, e 0 valor minimo obtido foi 13094,8 Pa.
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Pressao
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Figura 8.18 - Distribuicéo das pressdes na
geometria 1, nos instantes t = 0,035 s,
t=0,067s,t=0,1005s,t=0,335s
(Caso ndo newtoniano).
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Figura 8.19 - Distribuicdo das pressdes na
geometria 2, nos instantes t = 0,035 s,
t=0,067s,t=0,1005s,t=0,335s
(Caso ndo newtoniano).
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Analisando a figura 8.20, verifica-se que a queda de pressdo entre a entrada e a saida
abdominal ao longo do ciclo cardiaco segue um comportamento semelhante para as duas
geometrias. As maiores quedas de pressdo ocorrem no intervalo de 0 a 0,2 s. Os valores séo, de
uma forma geral, mais elevados na geometria 2 do que na geometria 1. O valor maximo da
queda de pressdo registado foi 402,7 Pa no caso da geometria 1, e 451,1 Pa no caso da

geometria 2.

540 —e— Geometria 1

440 S -.-&-- Geometria 2

-160

Tempo (s)

Figura 8.20 - Queda de pressao entre a entrada e a saida abdominal durante um
ciclo cardiaco, para as duas geometrias (Caso ndo newtoniano).

Distribuicdo das tensdes de corte nas paredes

As tensdes de corte nas paredes apresentam os valores mais elevados nas zonas das
artérias renais. Ao longo da artéria aorta abdominal os valores das TCP séo baixos, Figuras 8.21
e 8.22. A zona da artéria em estudo onde se situam os valores mais elevados € na artéria renal
esquerda. Seguindo um comportamento idéntico ao caso newtoniano, os valores das tensdes de
corte nas paredes vdo aumentando de forma acentuada até ao instante t = 0,0503 s, diminuindo
a partir desse instante. Ap6s uma diminuigédo dos valores das TCP no final da sistole, ocorre
uma estabilizacdo dos valores das mesmas, ndo ocorrendo a partir dai grandes oscila¢fes nos
valores. Analisando a geometria 1, constata-se que o valor maximo obtido foi 62,3 Pa e o valor
minimo obtido foi O Pa. Analisando a geometria 2, verifica-se que o valor maximo obtido foi
64,3 Pa e o0 valor minimo foi 0 Pa. As Figuras 8.21 e 8.22 apresentam os valores das tensdes de

corte nas paredes em quatro instantes de tempo diferentes, nas geometrias 1 e 2 respetivamente.
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r=0035s
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Figura 8.21 - Distribuicéo das tensdes de corte
nas paredes na geometria 1, nos instantes
t=0,035s,t=0,067s,t=0,1005s,t=0,335s
(Caso ndo newtoniano).

Tensoes de corte
64.3
47.4

31.6

N\

r=0,1005 s

1=0.3355%

Figura 8.22 - Distribuicdo das tensdes de corte
nas paredes na geometria 2, nos instantes
t=0,035s,t=0,067s,t=0,1005s,t=0,3355s
(Caso ndo newtoniano).
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A Figura 8.23 mostra que os valores médios das TCP nas duas geometrias tém o mesmo
comportamento ao longo do tempo. Os valores médios das tensdes de corte nas paredes sao
mais elevados na geometria 2 do que na geometria 1. O instante em que as diferencas sdo

maiores entre as duas geometrias ocorre em t =0,01675 s, e 0 valor dessa diferenca € de 0,21 Pa.

19\ —eo— Geometria 1
424 9 ¢ ---@-- Geometria 2

Figura 8.23 - Tensdes de corte médias nas paredes ao longo de um ciclo cardiaco,
para as geometrias 1 e 2 (Caso ndo newtoniano).

Distribuicdo do OSI

Analisando os resultados do OSI nas duas geometrias no caso ndo newtoniano, €
possivel constatar que os valores mais elevados do OSI localizam-se na artéria aorta abdominal,
nas zonas proximas das ramificacdes das artérias renais. As artérias renais apresentam valores
muito baixos nas duas geometrias. O valor maximo obtido para o OSlI foi 0,4685 na geometria 1
e 0,4820 na geometria 2, ou seja, 0 valor maximo do OSI é 2,80 % maior na geometria 2. As
Figuras 8.24 e 8.25 apresentam a distribuicdo dos valores do OSI para as geometrias 1 e 2

respetivamente.
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Figura 8.24 - Distribuicdo do OSI na geometria 1
(Caso ndo newtoniano).
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Figura 8.25 - Distribui¢cdo do OSI na geometria 2
(Caso ndo newtoniano).

A Figura 8.26 disp0e os valores do OSI em fungéo do eixo Z para as geometrias 1 e 2.
O OSI apresenta os valores mais elevados nas zonas onde o Z se encontra entre 0s 0,06 m e 0s
0,08 m. Este indice hemodinamico atinge o valor mais elevado em Z = 0,072 m no caso da
geometria 1, e em Z = 0,072 m no caso da geometria 2. Na geometria 2 ha zonas onde os valores
do OSI sdo substancialmente mais elevados do que na geometria 1, nomeadamente nas zonas

compreendidasentre Z=0me Z=0,04 m.
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Figura 8.26 - OSI em funcg&o do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso ndo newtoniano).

Distribuicdo do AWSS

Tal como no caso newtoniano, os valores mais elevados do AWSS no caso nédo
newtoniano encontram-se nas zonas das artérias renais. Os valores do AWSS sdo baixos ao
longo da artéria aorta abdominal. Estes factos sdo comuns para as duas geometrias. O valor
maximo obtido para este indice hemodindmico foi 60,6 Pa na geometria 1 e 61,9 Pa na
geometria 2. O valor maximo do AWSS é 2,10 % maior na geometria 2. Os valores do AWSS
sdo, de uma forma geral, maiores na geometria 2 do que na geometria 1. A Figura 8.27 mostra

a distribuicdo dos valores do AWSS nas geometrias 1 e 2.
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AWSS
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Figura 8.27 - Distribuicdo do AWSS (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso ndo newtoniano.

A Figura 8.28 apresenta os valores do AWSS em funcéo de Z para as geometrias 1 e 2.
Os valores mais elevados do AWSS ocorrem nas zonas onde 0 Z se encontra entre 0s 0,06 m e
0s 0,09 m, em concordancia com a Figura 8.27, isto €, localizam-se na regido das artérias renais.

O valor mais elevado do AWSS na geometria 1 ocorre na posi¢do Z = 0,062 m. Na geometria 2,

o valor mais elevado ocorre na posicdo Z = 0,083 m.

; + Geometria 2
60 « Geometria 1 R i
o 4 :
~~ [} AA;A‘A »
© . - X
240 A 8
(é) i
<):20 .
0
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08

Z(m)

Figura 8.28 - AWSS em fungéo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso ndo newtoniano).
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Distribuicdo do AWSSV

Os resultados do AWSSYV séo similares aos resultados do AWSS no que que diz respeito
a distribuicdo e grandeza dos dois indices hemodinamicos. Os valores mais elevados do
AWSSV encontram-se nas zonas das artérias renais e os valores mais baixos na artéria aorta
abdominal. O valor maximo obtido para o AWSSV foi 60,6 Pa na geometria 1 e 61,9 Pa na
geometria 2. O valor maximo do AWSSV ¢ 2,10 % maior na geometria 2. A Figura 8.29 mostra
a distribuicao dos valores do AWSSV nas geometrias 1 e 2.

AWSSV AWSSV

Heer ™ 61.9
453 46.4 . ‘
AY
f 30.2 ' t31.0 " ‘}
15.1 - 15.5
i 00 I 0.0
[Pa] [Pa]

Figura 8.29 - Distribuicdo do AWSSV (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso ndo newtoniano.

A Figura 8.30 disp6e os valores do AWSSV em funcao do eixo Z para as geometrias 1
e 2. E possivel confirmar a partir desta figura as informacées que ja se tinham abstraido
anteriormente, ou seja, confirmam-se as zonas onde os valores do AWSSV sé&o mais elevados
(0,06 m < Z < 0,08 m) e mais baixos. O AWSSV atinge o valor maximo na geometria 1 em

Z = 0,062 m. Na geometria 2, 0 AWSSV atinge o valor maximo em Z = 0,083 m.

61



Capitulo 8 - Resultados

] + Geometria 2
60 1 « Geometria 1 . &

é‘-:40 T
- s
; 20 A Y
SO y
§
0
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08

Z (m)

Figura 8.30 - AWSSV em funcéo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso ndo newtoniano).

Distribui¢do do RRT

A distribuicdo do RRT no caso ndo newtoniano é qualitativamente idéntica a
distribuicdo do RRT no caso newtoniano. As zonas que apresentam os maiores valores do RRT
situam-se na artéria aorta abdominal nas proximidades das artérias renais. Este indice
hemodinamico atinge um méaximo de 53,95 Pa™! na geometria 1, e um méaximo de 111,21 Pa’*
na geometria 2, ou seja, o valor maximo do RRT é aproximadamente o dobro na geometria 2.
A Figura 8.31 ilustra a distribuicdo dos valores do RRT nas geometrias 1 e 2.

mo =

- 40.5 83.4

27.0 55,6

27.8

' 0.0

[Pa?]

135
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Figura 8.31 - Distribuicdo do RRT (geometria 1 - esquerda;
geometria 2 - direita) - Caso ndo newtoniano.
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A Figura 8.32 mostra os valores do RRT em funcéo do eixo Z para as geometrias 1 e 2.

E possivel verificar que os valores do RRT séo, de uma forma geral, maiores na geometria 2 do

que na geometria 1. A maior ondulacdo das paredes da geometria 2 constitui uma explicacédo

possivel para este facto. O valor mais elevado do RRT na geometria 1 ocorre em Z = 0,071 m,

e o valor mais elevado do RRT na geometria 2 ocorre em Z = 0,066 m.

RRT (Pa)

120 )
+ Geometria 2

100 » Geometria 1
80
60
40

20

0,00 0,02 0,04 0,06 0,08
Z(m)

Figura 8.32 - RRT em func¢éo do eixo Z para as geometrias 1 e 2
(Caso ndo newtoniano).

Analisando os resultados do AWSSV em funcéo dos resultados do AWSS, constata-se

gue h& uma relacdo quase direta entre os valores destes dois indices hemodinamicos, tal como

era esperado, ndo so6 pelos resultados obtidos para o caso newtoniano, mas também devido ao

significado matematico destes indices hemodinamicos. As Figuras 8.33 e 8.34 apresentam 0s
resultados do AWSSV em funcdo dos resultados do AWSS, para as geometrias 1 e 2

respetivamente.
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Figura 8.33 - AWSSV em fungdo do AWSS
(geometria 1 - Caso ndo newtoniano).
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Figura 8.34 - AWSSV em fungdo do AWSS
(geometria 2 - Caso ndo newtoniano).

Depois de efetuada uma analise aos resultados de diferentes variaveis hemodinamicas,
calcularam-se um conjunto de parametros para perceber a influéncia das diferencas geométricas
existentes entre as duas geometrias nos resultados obtidos. Foram calculados os valores médios
dos quatro indices hemodinamicos em estudo (OSI, AWSS, AWSSV e RRT), o valor medio
das TCP, o valor médio dos valores absolutos da queda de pressdo entre a entrada e a saida
abdominal, os valores maximos e minimos de cada um deles e a diferenca relativa percentual
entre os valores medios das variaveis, obtidos em cada uma das geometrias. Esses resultados
encontram-se organizados na Tabela 8.2. f;; e f;, correspondem aos valores médios de cada
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uma das variaveis, nas geometrias 1 e 2 respetivamente. f max c1 € f mAx g2 correspondem ao
valor méaximo registado nas geometrias 1 e 2. f min g1 € f min G2 correspondem ao valor minimo
registado nas geometrias 1 e 2. Ag2-g1 corresponde a diferencga relativa percentual entre os

valores médios das variaveis, obtidos em cada um das geometrias.

Tabela 8.2 - Valores médios, minimos e méaximos, nas geometrias 1 e 2, do OSlI,
AWSS, AWSSV, RRT, TCP, Ap e diferencas relativas percentuais entre os resultados
médios obtidos para as duas geometrias (Caso nao newtoniano).

f: E fmixet fminet fwmaxez fmine: AGZ-Gl(%)

(ON]| 0,028 0,059 0,4685 0 0,4820 0 52,54
AWSS (Pa) 556 4,78 60567 0,023 61,851 0,010 16,32
AWSSV (Pa) 559 4,84 60570 0,195 61,857 0,124 15,50
RRT (Pa?') 154 229 53945 0,017 111,205 0,017 32,75
TCP (Pa) 333 342 4529 3,092 4691 3,161 2,63

Ap (Pa) 70,12 86,40 402,7 0,9 451,1 1,2 18,84

Fazendo uma analise aos resultados das diferencas relativas percentuais constata-se que,
tal como no caso newtoniano, 0 OSI e 0 RRT sdo os indices hemodinamicos cujos valores
médios apresentam as maiores diferencas entre si. Os valores médios do OSI das duas
geometrias possuem uma diferenca relativa percentual entre si de 52,54 %, e 0s valores médios
do RRT possuem uma diferenca de 32,75 %. Os restantes indices hemodindmicos néo
apresentam tanta dependéncia da forma geométrica quando comparados com o OSl e 0 RRT,

apresentam diferencgas relativas percentuais entre aproximadamente os 2 % e 0s 19 %.

8.3 Comparacéo dos casos

Neste subcapitulo apresenta-se uma analise comparativa entre os resultados obtidos nos

casos newtoniano e ndo newtoniano, para cada uma das geometrias.

Queda de pressao

A Figura 8.35 mostra a queda de pressdo entre a entrada e a saida abdominal para a

geometria 1, nos casos newtoniano e ndo newtoniano. E possivel constatar que os dois casos
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seguem 0 mesmo comportamento. Pode-se verificar tal facto na Figura 8.35, observando que

as linhas que definem Ap em funcao do tempo sdo praticamente sobrepostas.

480
—e— Newtoniano

-+ N&o newtoniano

-120

Tempo (s)

Figura 8.35 - Queda de pressdo entre a entrada e a saida abdominal para a
geometria 1, nos casos newtoniano e ndo newtoniano.

Na geometria 2, os valores da queda de pressdo entre a entrada e a saida abdominal ao
longo do tempo seguem também um comportamento semelhante para os dois casos, como se

pode verificar na Figura 8.36.

540 .
—&— Newtoniano

440 3 i
---@-- N30 newtoniano

40
-60 1
-160

Figura 8.36 - Queda de pressdo entre a entrada e a saida abdominal para a
geometria 2, nos casos newtoniano e ndo newtoniano.

Tempo (s)
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Com o objetivo de tornar claro as diferencas entre os valores das quedas de pressao nos
casos newtoniano e ndo newtoniano, na Figura 8.37 é apresentada a diferenca (Apn-nn) entre 0s
dois casos, para as duas geometrias. Verifica-se que na geometria 1, o valor da diferenca
maxima corresponde a -4,9 Pa e ocorre no instante t = 0,01675 s. O valor da diferenga minima
corresponde a -1,5 Pa e ocorre no instante t = 0,268 s. Na geometria 2, o valor da diferenca
méaxima corresponde a -5,4 Pa e ocorre em t = 0,01675 s. O valor da diferenca minima

corresponde a -1,4 Pa e ocorre em t = 0,268 s.

Tempo (s)
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6
0 i el Ll el Ll el Ll el Ll i

—e— Geometria 1

—a— Geometria 2

Figura 8.37 - Diferencas entre as quedas de pressdo nos casos newtoniano e nao
newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

Tensdes de corte médias nas paredes

As tensBes de corte médias nas paredes no caso ndo newtoniano sdo sempres superiores
guando comparadas com 0 caso newtoniano, embora sigam 0 mesmo comportamento. A
Figura 8.38 mostra as tensdes de corte medias nas paredes para a geometria 1, nos casos
newtoniano e ndo newtoniano. No caso ndo newtoniano, o valor maximo obtido corresponde a
4,53 Pa e ocorre no instante t = 0,05025 s. O valor minimo corresponde a 3,09 Pa e ocorre no
instante t = 0,28475 s. No caso newtoniano, o valor maximo obtido corresponde a 4,34 Pa e
ocorre no instante t = 0,05025. O valor minimo corresponde a 3,00 Pa e ocorre no instante
t=0,51925s.
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Figura 8.38 - TensOes de corte médias nas paredes para a geometria 1, nos
casos newtoniano e ndo newtoniano.

Fazendo uma analise das tensbes de corte médias nas paredes na geometria 2
(Figura 8.39) constata-se que, tal como na geometria 1, os valores obtidos no caso néo
newtoniano sdo maiores do que os obtidos no caso newtoniano. Esse comportamento pode ser
explicado pelo que se observa na Figura 3.1. No caso ndo newtoniano, quando as taxas de corte
sdo menores do que 100 s?, a viscosidade é maior do que no caso newtoniano € como
consequéncia as TCP também serdo maiores, 0 que sugere que 0 escoamento ndo newtoniano
juntos das paredes devera estar, em geral, sujeito a taxas de corte inferiores a 100 s™.

Ambos 0s casos seguem um comportamento semelhante ao longo do tempo. O valor
méaximo das TCP médias obtido no caso ndo newtoniano foi 4,69 Pa no instante t = 0,05025 s,
e 0 valor minimo foi 3,16 Pa no instante t = 0,51925 s. O valor maximo das TCP médias obtido
no caso newtoniano foi 4,51 Pa no instante t = 0,05025 s, e o valor minimo foi 3,07 Pa no

instante t = 0,536 s.
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e —s— Newtoniano

---@-- N&o newtoniano

Figura 8.39 - TensGes de corte médias nas paredes para a geometria 2, nos
casos newtoniano e ndo newtoniano.

Analisando as diferencas entre os resultados das TCP médias nos casos newtoniano e
ndo newtoniano (Figura 8.40), verifica-se que as mesmas sdo maximas entre 0s 0 s e 0s 0,1 s,
atingindo, no caso da geometria 1, o valor maximo de -0,186 Pa em t = 0,05025 s, e 0 valor
minimo de -0,060 Pa em t = 0,268 s. No caso da geometria 2, o valor maximo das diferencas
corresponde a -0,39 Pa em t = 0,01675 s, e 0 valor minimo corresponde a -0,159 Pa em
t=0,51925s.

Tempo (s)
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6
0’0|...|...|. 2 2 2 3 3 3 3 2 3 1 3 3 2 J 3
—
é‘i 0,1
o
O
4—0,2
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-0,3 —a— Geometria 2
-0,4

Figura 8.40 - Diferencas entre as TCP médias nos casos newtoniano e ndo
newtoniano, para as geometrias 1 e 2.
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Distribui¢do do OSI

Comparando os resultados do OSI nas duas geometrias, verifica-se que os valores sao
maiores no caso newtoniano, Figuras 8.41 e 8.42. Essa tendéncia é mais percetivel na

geometria 1 do que na geometria 2.
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0,4 - ~ . o .
1 »+ Nao newtoniano A e o
_ 0,3
5 |
O 1
0,2
0,1
0
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08

Figura 8.41 - Distribuicdo do OSI ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e ndo
newtoniano para a geometria 1.
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Figura 8.42 - Distribuicdo do OSI ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e ndo
newtoniano para a geometria 2.
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A Figura 8.43 mostra as diferengas existentes entre os resultados do OSI obtidos nos
casos newtoniano e ndo newtoniano, para as duas geometrias. Pode-se constatar que as
diferencas sd@o maiores na geometria 2, isto &, os efeitos ndo newtonianos sdo mais pronunciados
na geometria 2. Na geometria 1, as zonas onde as diferencas sdo maiores situam-se nas
proximidades de Z = 0,085 m. Na geometria 2, ndo h& uma zona que se diferencie de forma
clara das outras, apesar da distribuicdo ndo uniforme dessas diferencas, de forma que permita
afirmar que as diferencas sejam maiores na mesma. O ponto onde a diferenca do OSI é maior

corresponde a (0,084; 0,132) na geometria 1, e a (0,063; 0,146) na geometria 2.

+ Geometria 2
- Geometria 1

.
&
'
2
»
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2
2
a
A
A

0,00 0,02 0,04 0,06 0,08
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Figura 8.43 - Diferengas entre os resultados do OSI nos casos newtoniano e
ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

A Figura 8.44 mostra o OSI newtoniano em funcdo do OSI ndo newtoniano. Estéo
representadas nesta figura trés retas; a reta azul serve de referéncia para a visualizacdo dos
efeitos ndo newtonianos. Caso ndo existissem efeitos ndo newtonianos, todos os pontos
estariam distribuidos sobre a reta azul. As outras duas retas sdo as retas do ajuste linear aos
pontos para cada uma das geometrias (G1n para a geometria 1 a cor de laranja e G2n para a
geometria 2 a verde). Ambas as retas ttm um declive maior do que 1 e intercetam o semieixo
positivo vertical (OSI - newtoniano), indicando que, em média, os valores do OSI no caso
newtoniano sdo superiores aos valores do OSI no caso ndo newtoniano. Na geometria 2, a
distribuicdo dos pontos em torno da reta de ajuste apresenta uma maior dispersao como

consequéncia da maior tortuosidade desta geometria.
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Figura 8.44 - OSI no caso newtoniano em funcéo do OSI
no caso nao newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

Para avaliar os efeitos ndo newtonianos, propde-se 0 método da reta de melhor ajuste.
O declive e a ordenada na origem aparecem assim como novos parametros para avaliar, em
média, os efeitos ndo newtonianos. Contudo, em futuros trabalhos, é importante acrescentar um

novo parametro que tenha em conta a dispersao dos pontos.

Distribuicdo do AWSS

Os resultados obtidos para o0 AWSS mostram que ambos 0s casos seguem um
comportamento semelhante nas duas geometrias. No geral, apesar das diferencas serem
pequenas, os valores do AWSS séo maiores no caso ndo newtoniano. A Figura 8.45 mostra 0s

resultados do AWSS nos casos newtoniano e ndo newtoniano para a geometria 1.
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Figura 8.45 - Distribuicdo do AWSS ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e
ndo newtoniano para a geometria 1.

A Figura 8.46 mostra a distribuicdo do AWSS ao longo do eixo Z nos casos newtoniano

e ndo newtoniano para a geometria 2.
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Figura 8.46 - Distribuicdo do AWSS ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e
ndo newtoniano para a geometria 2.

As diferencas existentes entre os resultados do AWSS nos casos newtoniano e néo

newtoniano seguem um comportamento muito semelhante nas duas geometrias. Constata-se

que, contrariamente ao observado no caso do OSlI, as diferencas sdo maiores na geometria 1 do

que na geometria 2, Figura 8.47.
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As diferencas entre os resultados do AWSS nos dois casos sdo maiores nas zonas das
artérias renais (0,05 m < Z < 0,08 m). O valor mais elevado das diferencas na geometria 1
corresponde a 1,126 Pa, e ocorre em Z = 0,058 m. Na geometria 2, o valor mais elevado das

diferencas corresponde a -0,730 Pa, e ocorre em Z = 0,074 m.
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Figura 8.47 - Diferencas entre os resultados do AWSS nos casos newtoniano e
ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

A Figura 8.48 apresenta os resultados do AWSS no caso newtoniano em fun¢do dos
resultados do AWSS no caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2. Por comparagdo com a
reta de referéncia, confirma-se que os valores do AWSS obtidos no caso ndo newtoniano séo
maiores do que os obtidos no caso newtoniano, nas duas geometrias. Os declives das retas de
ajuste sdo menores do que 1 em ambas as geometrias e intercetam o semieixo negativo vertical

(AWSS - newtoniano) indicando que, em média, os valores do AWSS no caso ndo newtoniano

s&o superiores.
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Figura 8.48 - AWSS no caso newtoniano em fun¢do do AWSS
No caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

Distribuicdo do AWSSV

Os resultados do AWSSV seguem um comportamento semelhante nos dois casos. Este

facto é comum para as duas geometrias. Os resultados obtidos no caso ndo newtoniano sdo mais

elevados do que os obtidos no caso newtoniano. As Figuras 8.49 e 8.50 mostram a distribuigéo

do AWSSYV nos casos newtoniano e ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2 respetivamente.
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Figura 8.49 - Distribuicdo do AWSSV ao longo do eixo Z. Casos newtoniano
e ndo newtoniano para a geometria 1.
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Figura 8.50 - Distribuicdo do AWSSV ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e
ndo newtoniano para a geometria 2.

Observando as diferencas existentes entre os resultados dos casos newtoniano e nao
newtoniano, verifica-se que as mesmas seguem um comportamento semelhante nas duas
geometrias. Os resultados mostram que as maiores diferencas entre os dois casos ocorrem nas
zonas das artérias renais. Na regido das artérias renais, as diferencas sao maiores na geometria 1
do que na geometria 2. A maior diferenca na geometria 1 corresponde a 1,125 Pa, e ocorre em
Z = 0,058 m. A maior diferenca na geometria 2 corresponde a -0,725 Pa, e ocorre em
Z = 0,074 m. A Figura 8.51 dispGe as diferencas entre os resultados do AWSSV nos casos

newtoniano e ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

1,5 5

- Geometria 1

=
aloa

« Geometria 2

A AWSSV (Pa)

0 0,02 0,04 0,06 0,08
Z (m)

Figura 8.51 - Diferencas entre os resultados do AWSSV nos casos
newtoniano e ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.
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A Figura 8.52 mostra os resultados do AWSSV no caso newtoniano em fungdo dos
resultados do AWSSV no caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2. Observando as retas
presentes, constata-se que as mesmas estdo praticamente sobrepostas. E possivel comprovar a

partir dos declives das retas que os valores ndo newtonianos sao, em média, mais elevados do

que os valores newtonianos nas duas geometrias.

S G1n =0,9923nn - 0,0978
% 60 1 G2n=0,9928nn - 0,0848
= )

o

=

[¢B)

S 40 -

/CG\ o
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< ]

0
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0 20
AWSSV (Pa) (N&o newtoniano)

Figura 8.52 - AWSSV no caso newtoniano em fungdo do AWSSV
no caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

Distribuicdo do RRT

As Figuras 8.53 e 8.54 mostram os resultados do RRT nos casos newtoniano e ndo
newtoniano, para as geometrias 1 e 2 respetivamente. Na geometria 1, os resultados mostram
uma tendéncia semelhante para os dois casos. Na geometria 2, essa tendéncia, apesar de existir,
n3o é tdo clara como na geometria 1. A semelhanca do que acontece com o OSl, os valores do
RRT séo mais elevados no caso newtoniano do que no caso ndo newtoniano, contrariamente ao

observado nos resultados do AWSS e do AWSSV.

77



Capitulo 8 - Resultados

« Newtoniano

» Ndo newtoniano

0 0,02 0,04 0,06 0,08
Z (m)

Figura 8.53 - Distribuicdo do RRT ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e
ndo newtoniano para a geometria 1.

» Newtoniano

100 » N&o newtoniano .
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Figura 8.54 - Distribuicdo do RRT ao longo do eixo Z. Casos newtoniano e
ndo newtoniano para a geometria 2.

As diferencas entre os resultados do RRT nos casos newtoniano e ndo newtoniano
atingem os valores mais elevados quando o valor de Z esta entre os 0,06 m e os 0,08 m. Na
geometria 2 ha outras zonas que também apresentam diferencas significativas entre os valores
do RRT, nomeadamente em alguns pontos que se situam entre Z =0 me Z = 0,04 m. As
diferencas sdo maiores na geometria 2 do que na geometria 1. A maior diferenca obtida na

geometria 1 corresponde a 30,19 Pa 1, e ocorre em Z = 0,070 m. A maior diferenca obtida na
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geometria 2 corresponde a 91,38 Pa 1, e ocorre em Z = 0,068 m. Destaca-se também o
comportamento ondulatério de RRT na geometria 2, o que identifica este indice como sendo

um indice sensivel a tortuosidade da arteria, Figura 8.55.

2 + Geometria 2 A
. » Geometria 1

0 0,02 0,04 0,06 0,08
Z(m)

Figura 8.55 - Diferencas entre os resultados do RRT nos casos newtoniano e
ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

A Figura 8.56 mostra os valores do RRT no caso newtoniano em funcdo dos valores do
RRT no caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2. Por comparacdo com a reta de
referéncia, infere-se que os valores de RRT obtidos para 0 caso newtoniano séo maiores do que
0s obtidos para 0 caso ndo newtoniano na geometria 1. Nesta geometria, a reta de ajuste tem
um declive maior do que 1 e intercepta o semieixo positivo vertical (RRT - newtoniano)
indicando que, em média, os valores do RRT no caso newtoniano s&o superiores aos valores do
RRT no caso ndo newtoniano. Na geometria 2, o declive € menor do que 1 e a reta intercepta o
semieixo positivo vertical (RRT - newtoniano) de onde se infere que, acima do ponto de
intercecdo da reta de ajuste com a reta de referéncia (~25 Pa!), em média, os valores do RRT

s80 maiores no caso ndo newtoniano, e abaixo desse ponto, s&o maiores no caso newtoniano.
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Figura 8.56 - RRT no caso newtoniano em funcdo do RRT no
caso ndo newtoniano, para as geometrias 1 e 2.

Depois de realizada uma analise individual a cada um dos indices hemodinamicos, fez-
se uma andlise as diferencas existentes nos resultados provocadas pelos diferentes modelos de
viscosidade utilizados no estudo.

Para fazer a quantificacdo dos efeitos ndo newtonianos, calcularam-se as diferencas
relativas percentuais entre os valores médios do OSI, AWSS, AWSSV, RRT, TCP e Ap obtidos
nos casos newtoniano e ndo newtoniano, para cada uma das geometrias. Os valores das

diferencas calculadas, assim como os valores médios de todas as varidaveis em analise,

encontram-se resumidos na Tabela 8.3. fe1i-n» fei-nn» fe2—N € fez—nn COrrespondem aos
valores médios de cada uma das varidveis nos casos newtoniano e ndo newtoniano, nas
geometrias 1 e 2. An-nn c1 € An-nn g2 correspondem a diferenca relativa percentual entre os
valores médios dos resultados obtidos nos casos newtoniano e ndao newtoniano, nas
geometrias 1 e 2 respetivamente.

A diferenca relativa percentual é dada por

fa—N - fa—NN

A g == x100%, (8.2)

N-NNa

onde a representa a geometria em estudo.
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Tabela 8.3 - Valores médios do OSI, AWSS, AWSSV, RRT, TCP e Ap nos
casos newtoniano e ndo newtoniano, e diferencas relativas percentuais entre
os valores médios dos resultados nos dois casos, para as geometrias 1 e 2.

fei-n fei-nn  fez-n  fez-nv  Annei(%0)  Annnez (%0)

osl 0,041 0,028 0,079 0,059 31,71 25,32
AWSS (Pa) 541 5,56 4,65 4,78 2,77 2,80
AWSSV (Pa) 5,45 5,59 4,72 4,84 2,57 2,54
RRT (Pa?) 1,97 1,54 3,02 2,29 21,83 24,17
TCP (Pa) 3,21 3,33 3,31 3,42 3,74 3,32
Ap (Pa) 70,56 70,12 87,12 86,40 0,62 0,83

Os valores das diferencas relativas percentuais revelam que o OSI e 0 RRT séo 0s
indices hemodinamicos mais influenciados pelos diferentes modelos de viscosidade utilizados.
Os valores médios do OSI nos dois casos apresentam uma diferenca relativa percentual entre si
de 31,71 % na geometria 1 e 25,32 % na geometria 2, e os valores médios do RRT nos dois
casos apresentam uma diferenca relativa percentual entre si de 21,83 % na geometria 1 e
24,17 % na geometria 2. Os restantes indices apresentam valores substancialmente mais baixos,
0 que revela que o efeito ndo newtoniano para estas variaveis ndo € tdo significativo.

Além do célculo das diferencas relativas percentuais foram utilizadas outras variveis
para aferir o efeito ndo newtoniano nos resultados das simula¢Ges. Uma dessas variaveis foi o
coeficiente de correlacdo (ou coeficiente de Pearson). O coeficiente de correlacdo mede a
relacdo linear entre duas variaveis quantitativas. Este coeficiente varia entre os valores -1 e 1.
Quanto mais préximo estiver de 1, mais forte é a associagdo linear entre as duas variaveis. Se
o valor do mesmo é 0, tal significa a inexisténcia de relacdo linear. Se o valor for igual a -1
estd-se na presenca de uma relacéo linear inversa.

Calcularam-se estes coeficientes para o OSI, AWSS, AWSSV e RRT, para avaliar a
correlacdo entre os resultados dos casos newtoniano e ndo newtoniano destes indices
hemodinamicos, nas duas geometrias. Os coeficientes calculados encontram-se na Tabela 8.4.

Os célculos mostram que o0 AWSS e 0 AWSSV séo os indices que apresentam uma
maior relagdo linear entre si. Estes dois indices apresentam um coeficiente de correlacdo de
0,9999 para as duas geometrias, 0 que corresponde a uma relagdo linear muito forte. Os
restantes indices apresentam também relac6es de linearidade elevadas, apesar de menores que
0 AWSS e 0 AWSSV. O OSI apresenta um coeficiente de correlagdo de 0,9679 no caso da
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geometria 1 e 0,9680 no caso da geometria 2. O RRT € o indice que apresenta uma menor
relacdo de linearidade de acordo com os valores calculados. Apresenta um coeficiente de

correlagédo de 0,9472 no caso da geometria 1 e 0,7861 no caso da geometria 2.

Tabela 8.4 - Coeficiente de correlacdo, para as geometrias 1 e 2, do OSI,
AWSS, AWSSV e RRT.

osl AWSS AWSSV RRT

Geometria 1 0,9679 0,9999 0,9999 0,9472
Geometria 2 0,9680 0,9999 0,9999 0,7861

Os valores dos declives obtidos depois da aplicacdo do método da reta do ajuste linear
encontram-se resumidos na Tabela 8.5. Este novo método proposto nesta dissertacdo permite
avaliar, em media, os efeitos ndo newtonianos nos indices hemodindmicos estudados. Se ndo
houvessem efeitos ndo newtonianos haveria correspondéncia direta entre os valores obtidos
para os dois casos e os valores dos declives das retas do ajuste linear seriam 1. Quanto mais
distanciados de 1 forem os declives, maiores sdo os efeitos ndo newtonianos médios. Os valores
calculados mostram que 0 OSl e 0 RRT s&o os indices hemodinamicos mais influenciados pelos
modelos de viscosidade utilizados. Contudo, por se tratarem de efeitos médios, ha que ter em
atencdo a dispersao existente entre os valores, ou seja, para que este novo método proposto
possa traduzir mais fielmente os efeitos ndo newtonianos, sera necessario em trabalhos futuros

adicionar um novo parametro associado a dispersdo dos indices.

Tabela 8.5 - Declives das retas do ajuste linear do OSI, AWSS,
AWSSV e RRT, nas geometrias 1 e 2.

osl AWSS  AWSSV RRT

Geometrial 1,1232nn 0,9928 nn 0,9923nn 1,2745 nn
Geometria2 1,0958nn 0,9934nn 0,9928nn 0,946 nn

Analisando os resultados das quatro simulagcdes computacionais realizadas, é possivel
determinar que a regido na artéria aorta abdominal perto da bifurcacédo da artéria renal direita €

a zona que possui 0os maiores valores de RRT (Figuras 8.14 e 8.31), e 0os maiores valores de
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OSI de todas as zonas estudadas (Figuras 8.7, 8.8, 8.24 e 8.25). Esta zona também possui
valores das tensbes de corte nas paredes muito baixos (Figuras 8.4, 8.5, 8.21 e 8.22). Vérios
autores propdem que esta conjugacdo de resultados constitui um instrumento de previsdo
confiavel das zonas mais propicias ao desenvolvimento de doencas cardiovasculares, ver
Capitulo 2.

TCP | 0SI RRT

Figura 8.57 - Zona da artéria com os valores mais elevados de
RRT, valores mais elevados de OSI e valores baixos de TCP.
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9. Conclusfes e trabalhos futuros

Sé&o apresentados nesta dissertacao dois processos diferentes de reconstrucdo 3D de uma
porcdo da artéria aorta, que inclui as ramificacGes nas artérias renais e a aorta abdominal
infrarrenal, a partir de imagens médicas 2D.

Fez-se uma avaliacdo da influéncia das geometrias reconstruidas por técnicas diferentes
nos resultados numeéricos. Os resultados mostram que o OSI e 0o RRT sdo os indices
hemodinamicos mais influenciados pelas variacbes geometricas resultantes dos diferentes
processos de reconstrugao.

Esta investigacdo faz também uma avaliagdo do efeito ndo newtoniano na
hemodinamica, isto €, avalia as diferencas provocadas nos resultados pelos diferentes modelos
de viscosidade do sangue adotados neste estudo. Foram aplicados trés métodos diferentes para
quantificar o efeito ndo newtoniano. O primeiro método foi igual ao método adotado para
avaliar os efeitos das diferencas geométricas. Calcularam-se as diferencas relativas percentuais
entre os valores médios de cada indice hemodindmico nos dois casos (newtoniano e nédo
newtoniano), para as duas geometrias. Os resultados revelam que o OSl e 0 RRT sdo os indices
hemodinamicos que apresentam as maiores diferencas relativas percentuais. O segundo método
adotado consistiu no célculo do coeficiente de correlagdo de Pearson para quatro indices
hemodinamicos (OSI, AWSS, AWSSV e RRT). Os coeficientes de correlagdo mais baixos
indicam os indices hemodinamicos que estdo menos correlacionados. Os resultados mostram
gue o OSI e 0 RRT sdo os indices que tém uma relacdo menos linear, sendo esse desvio da
linearidade uma medida dos efeitos ndo newtonianos médios. Foram também efetuados os
ajustes lineares das retas aos valores dos indices obtidos com viscosidade newtoniana e nao
newtoniana, a fim de avaliar os efeitos ndo newtonianos médios a partir dos parametros que
definem a equacdo da reta de melhor ajuste. Os resultados sugerem que, para o caso estudado,
os declives das retas e as ordenadas na origem podem constituir um bom critério para a
avaliagdo dos efeitos ndo newtonianos medios. Os valores calculados pelos trés métodos de
quantificacdo aplicados sugerem que o OSI e o RRT sdo os indices hemodindmicos mais
suscetiveis ao efeito ndo newtoniano. Da anélise dos indices hemodindmicos também se conclui
que as zonas proximas da bifurcacdo da artéria renal direita sdo mais suscetiveis ao
desenvolvimento de doencas cardiovasculares.

Seria interessante desenvolver em trabalhos futuros, estudos hemodindmicos para a

mesma porcao da artéria onde se adicionassem a geometria modificacdes, que representassem
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idealizagOes de estenoses ou aneurismas, de modo a estudar os efeitos provocados por estas
alteracbes geométricas na hemodindmica. Tais estudos poderiam dar um contributo para o
desenvolvimento de ferramentas que permitiriam prever de forma mais eficaz e precoce o

aparecimento deste tipo de doencas num futuro préximo.
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AnNexos

Anexo A: Perfil da velocidade do fluxo correspondente ao ciclo cardiaco na saida da
arteria aorta abdominal

/***********************************************************************/

/* vinlet_udf_.c */

/* UDFs for specifying time dependant velocity profile boundary condition */
/-k-k-k-k-k*******-k-k-k-k-k-k***-k-k-k-k-k-k*-k-k*****************************************/
IIUTAD

#include "udf.h"//file that contains definitions for define functions and fluent operations

#define P1 3.141592654
#define a0 -0.214
#define al -0.09189
#define b1 -0.1413
#define a2 0.02074
#define b2 -0.1009
#define a3 0.03235
#define b3 -0.04416
#define a4 0.02584
#define b4 -0.01766
#define a5 0.01809
#define b5 -0.003941
#define a6 0.01183
#define b6 0.002809
#define a7 0.008345
#define b7 0.002293
#define w 10.06

DEFINE_PROFILE(inlet_velocity,th,i)
{

float p[3]; /* an array for the coordinates */
float x,y,z;

face_tf; /*fisa face thread index */

float t= CURRENT_TIME;

begin_f_loop(f,th)
{

90



F_CENTROID(p,f,th);
x = p[0];
y =p[1];
z=p[2];

F_PROFILE(f,th,i)=(1.-(pow(x,2)+pow(y,2)+
pow(z,2))/(.005966*.005966))*(a0+al*cos(t*w)+b1l*sin(t*w)+a2*cos(2*t*w)+b2*sin(2*t*w)+a3*cos
(3*t*w)+b3*sin(3*t*w)+ad*cos(4*t*w)+b4*sin(4*t*w)+a5*cos(5*t*w)+b5*sin(5*t*w)+a6*cos(6*t*
w)+b6*sin(6*t*w)+a7*cos(7*t*w)+b7*sin(7*t*w));

}
end_f_loop(f,th);

}

/***********************/

[* TAWSS, OSIl, RRT */

/**********************/

#define domain_ID 1

/* Initialize the UDM value to zero in complete domain */
DEFINE_INIT(meminit,domain)

{

Thread *c_thread;

cell tc;

thread_loop_c(c_thread,domain)
{

begin_c_loop(c, c_thread)
{
C_UDMI(c,c_thread,0)=0;
C_UDMI(c,c_thread,1)=0;
C_UDMI(c,c_thread,2)=0;
C_UDMI(c,c_thread,3)=0;
C_UDMI(c,c_thread,4)=0;
C_UDMI(c,c_thread,5)=0;
C_UDMI(c,c_thread,6)=0;
C_UDMI(c,c_thread,7)=0;
C_UDMI(c,c_thread,8)=0;
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}
end_c_loop(c, ¢_thread)
}
}

/**************Zona 10********/

DEFINE_EXECUTE_AT_END(execute_at_end10)
{

Domain *d;

face tf;

real wall_shear_force, area;

real AIND_ND], WSS[ND_ND];

int Zone_ID=10;

int n_time=N_TIME;

Thread *t;
d = Get_Domain(1);
t=Lookup_Thread(d,Zone_ID);

begin_f_loop(f, t)

{

F_AREA(Af1);

area= NV_MAG(A);

wall_shear_force = NV_MAG(F_STORAGE_R_N3V(ft, SV_WALL_SHEAR));
F_UDMI(f,t,0)= wall_shear_force/area;

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),1)=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),1)+F_UDMI(f,t,0);

/* the following section stores the wall shear stress values in cells */

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),2)=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO0(t),2)+F_STORAGE_R_N
3V(ft, SV_WALL_SHEAR)[O]/area;

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_T0(t),3)=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_T0(t),3)+F_STORAGE_R_N
3V(ft, SV_WALL_SHEAR)[1]/area;

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),4)=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),4)+F_STORAGE_R_N
3V(ft, SV_WALL_SHEAR)[2]/area;

/* the following section calculates the components of wall shear force */
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WSS[0]=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),2);
WSS[1]=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),3);
WSS[2]=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),4);

* the following section calculates the OSI */

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),5)= 0.5%(1-
NV_MAG(WSS)/C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),1));

/* the following section calculates the AWSSV */

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),6)=NV_MAG(WSS)/n_time;

/* the following section calculates the AWSS */

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),7)=C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),1)/n_time;
/* the following section calculates the RRT */

C_UDMI(F_CO(f,t), THREAD_TO(t),8)=n_time/NV_MAG(WSS);

}

end_f_loop(f, t)

}
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