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Resumo

O conhecimento do comportamento da hemodindmica na zona da bifurcagdo da artéria
aorta abdominal (AAA) é de elevada importancia para o melhor entendimento e diagnostico
precoce de algumas doencas cardiovasculares caracteristicas da artéria aorta.

O trabalho desenvolvido foca-se no estudo de caso da hemodindmica da artéria aorta
abdominal, tendo como base um modelo geométrico realista 3D da bifurcacdo da artéria aorta
abdominal reconstruido a partir de imagens médicas 2D de um paciente real com problemas
associados a uma elevada viscosidade sanguinea.

Os perfis da velocidade do batimento cardiaco do paciente, na aorta abdominal e nas
iliacas, foram obtidos com recurso a imagens de ultrassonografia Doppler. O perfil do
escoamento sanguineo na aorta abdominal foi usado como condicéo fronteira, nas simulacdes
computacionais, para a entrada do sangue na bifurcacdo da artéria aorta abdominal. Os
resultados das simulagbes computacionais permitiram a analise de algumas variaveis
hemodinamicas tais como a distribuicdo da velocidade, da pressdo, da taxa de deformagéo e
das tensdes de corte nas paredes da artéria. Foram analisados alguns indices hemodinamicos e
relacionados entre si, bem como, com o risco de desenvolvimento de aterosclerose, trombose
e eventual degradacéo do endotélio. Foi ainda feita uma anélise comparativa entre as solugdes
numeéricas obtidas para duas condicOes fronteira na entrada diferentes; uma com o perfil de
velocidade parabdlico e outra com perfil constante.

Nesta investigacdo, 0 escoamento sanguineo durante um ciclo cardiaco foi
considerado em regime laminar, sendo utilizado o modelo newtoniano da viscosidade do
sangue proposto por Lee e Steinman (2007). As equacdes de Navier-Stokes que governam o
escoamento, durante um ciclo cardiaco, foram resolvidas numericamente pelo método dos
volumes finitos. As solucdes obtidas para os indices hemodinamicos estudados permitiram
identificar zonas da artéria com maior probabilidade de desenvolverem doencas

cardiovasculares.

Palavras-chave: artéria aorta abdominal, bifurcagdo, hemodinadmica, fluxo pulsado, tensdes

de corte nas paredes, indices hemodinamicos.






Abstract

The knowledge of the hemodynamic behaviour of the abdominal aorta artery
bifurcation is of great importance for the better understanding and early diagnosis of some
frequent cardiovascular diseases of the aorta artery.

The work developed focuses on the case study of the abdominal aorta artery
hemodynamic, based on a realistic 3D geometric model of the abdominal aorta artery
bifurcation reconstructed from 2D medical images of a real patient with problems associated
with a high blood viscosity.

The velocity profiles of the patient's heart beat, in the abdominal aorta and iliacs, were
obtained using Doppler ultrasonography images. The blood flow profile in the abdominal
aorta was used, in the computational simulations, as inlet boundary condition of blood in the
bifurcation of the abdominal aorta. The results of the computational simulations allowed the
analysis of some hemodynamic variables such as velocity, pressure, strain rate and wall shear
stress. Some hemodynamic indices were analysed and related, as well as the risk of
developing atherosclerosis, thrombosis and eventual endothelium degradation. A comparative
analysis was also performed between the numerical solutions obtained for two different inlet
conditions; one with a parabolic velocity profile and the other with a constant velocity profile.

In this investigation, the blood flow during a cardiac cycle was considered in laminar
regime, using the newtonian blood viscosity model proposed by Lee and Steinman (2007).
The Navier-Stokes equations governing flow, corresponding to a cardiac cycle, were solved
numerically by the finite volume method. The solutions obtained for the hemodynamic

indices allowed to identify the artery zones most likely to develop cardiovascular diseases.

Keywords: abdominal aorta artery, bifurcation, hemodynamic, pulsed flow, wall shear stress,

hemodynamic indices.

Xi






Indice

AGIAECTMEINTOS. .....eeeeeteeie ettt ettt e e be et et e be e st e sbeesbeesbesneesbeeseeereesbeentesneenneas vii
RESUMIO ...ttt ettt b e e a bt e ke e e bt e e bt e eR b e e ke e e ab e e e be e embeenbeeenteenneeenes IX
N 0] 1 - o S PSR ST P PRSI Xi
LIStA A8 FIQUIAS .. eeveeieciie ettt ettt et e e st e et e aneesbaenneeneesreenteaneenneas XV
LiStA 08 TADEIAS ... ccveeiieeieiee bbb bbb XiX
ADTEVIBTUIES ..ottt b bbbt b et e b et bbb beens XXI
(OF: 1o 11 (U] (o TNt M 1 oo [F o= Lo 1SRRI 1
1.0 - IMOTIVAGOES ...tttk b bbbttt bbbt 1
1.2 = ODJEIIVOS ...ttt ettt b bbbttt bbbt 1
IR AN o T T - To - VPSSR 2
1.4 - REOIOQIA O SANGUE ......eiiiiiieiiiiieie sttt bbbttt bbbt 4
1.5 - D0encas CardioVASCUIAIES ..........cccvcieieeieiie ittt re e 7
1.5.1 - ALEIOSCIEIOSE ...ttt ettt b e bbb e 8
1.5.2 - Acidente vascular CErebral............cooiiiiiiieieieie s 9
1.5.3 = ANBUIISIMA .ttt sttt b e bbbttt s et e e b e sbe st st bt e b e eneene e e 9
1.5.4 - Relacéo entre a viscosidade sanguinea e patologias da artéria aorta..................... 11
Capitulo 2 - Ultrassonografia DOPPIET ........ccoviiiiiiiiiieeee e 13
2.1 - Principios fiSiCOS A0S UITFaSSONS. ......ccueiiiiririeiesieieiesies e 14
2.2 - Modos de visualizagdo de imagens médicas ultrassonograficas..........cccoceevrerieennes. 15
2.2.1 - IMOUO-A .ottt 15
2.2.2 - MOAOB......ooeieiisie ettt 15
2.2.3 - MOUO-M ...ttt 16
AV Y [T [o 1 o] o] ] <] oSSR 17
Capitulo 3 - Revisdo bibliografica da hemodinamica na artéria aorta abdominal ................... 21
Capitulo 4 - Geometria @ MaINA .........cooeiiiii e 27
4.1 - Reconstrucdo 3D da bifurcagdo da artéria aorta abdominal...............cccceveniiiiiniennn, 27
A |V = | - OSSR 30
Capitulo 5 - FUNDAMENTOS tEOTICOS. .....c.viviitiiiiriiiieeee e 33
5.1 - EQUAGOES 0E QOVEIMO. ...ueieuieitieiiitie sttt sttt sttt sttt sttt st et neeenes 33
5.2 - Modelo newtoniano da VISCOSIAAUE ..........cceeuirieiiiieeieree e e 33
5.3 - CoNdIGOES de TrONTEITA ....ecveeivieieie e e 34
5.4 - IMELOUO NUMEBTICO ...ttt sttt st se et e st e sbesbesbesbenreeneenens 38



5.5-Validagido da malna ... 38

5.6 - INAICES NEMOTINAMICOS .........cvevriceiccies ettt 40
Capitulo 6 - Apresentacao e analise dos resultados ...........ccccveeeieeiiiie e 43
6.1 - ValidaCho NUMEIICA. .....cc.ecveiieeie ettt e e te e nreeneeenes 43
6.2 - Distribuicdo das VEIOCIAAUES ..........cccveiuiiieiiee e 47
6.3 - DIStriDUICAO 0AS PrESSOES ....eveevecreeiiieieeieste et eieseeste et e e et e e re et e e beebe s e e sraeneennes 49
6.4 - Distribuicdo da taxa de deformago ...........cccuveriiiiierci e 52
6.5 - Distribuicdo das tensdes de COrte Nas Paredes...........coovverirerieienieniese e, 55
6.6 - INAICES NEMOTINAMICOS .........cveveieieeee ettt 59
6.6.1 - Média temporal das tensbes de corte nas paredes e média temporal do vetor
tenSOeS de COME NAS PANBUES .......cc.eiviriiriiiiei ettt 60
6.6.2 - Indice de oscilacao das tensdes de corte NAs PAredes ............oovveeveeveeereeeseeerenenn. 62
6.6.3 - Tempo relativo de PErMAaNENCIA ........c.ccveieiieieee e 63
6.6.4 - Gradiente das tensdes de corte nas paredes e média temporal do gradiente das
teNSOES de COIE NAS PAEUES ......ccveeieiieiie ettt et e sre e e sre e reeaesneenaeas 64
6.6.5 - RelacBes entre 0s indices NeMOAINAMICOS. ........ccviveiieieiiececre e 67

6.7 - Condicdo fronteira na entrada da arteria ............cccooveverieiieere s 76
CaPITUIO 7 = CONCIUSDES .....vveveeeieeiete ettt sttt et 89
T (=] 1] 0o - T OSSPSR 91
AANIEXOS .. ettt b oAbt oAb et oAb et ek e e ek b e e Rt e e e bb e e e bn e e e ne e e nnre e 99
A - Codigo desenvolvido em Matlab para encontrar as séries de Fourier e respetivos
0T T 010 ol L3RS 99

B - Perfil parabdlico na entrada da artéria (Codigo udf.C) ......cccovvveieeiiiciic e, 101

C - Funcdo desenvolvida em Matlab e script correspondente para calcular os indices
hemodindmicos MTCP, MVTCP, IOTCP € TRP......ccccco i 102
(O ¥ o7 (o PSR PTSOPRUURPRS 102

C.2 - Script (paratodo 0 CICIO)......cccuciiiieiice s 103

D - Funcdo desenvolvida em Matlab e script respetivo para calcular os indices
hemodin@mMICOS GTCP € MGTCP ......oiiiiiiecieee et 104
D1 = FUNGAD. ....etetiiteite ettt bbbttt b et bbbt bt 104

D.2 - Script (para todo 0 CICI0) .......oiiiiiiiiiiee s 105

E - Perfil constante na entrada da artéria (COdigo Udf.C) .......ccovvviviiiiriii i 106

Xiv



Lista de Figuras

Figura 1 - Divisoes da artéria aorta (Ibrahim, 2006). ..........cccuerrivieiiieiiiie e 2
Figura 2 - llustracdo simplificada da constituicdo do sangue (ndo reflete a proporcédo e
tamanho reais). Retirada de Sochi (2014) e alterada............ccccveveeieeieiiie i 5
Figura 3 - Classificacdo do regime de escoamento em funcdo do nimero de Reynolds.
Retirada de Ferreira (2013) € @lterada. ..........oocveieiieiieiieie e 6
Figura 4 - Representacdo de um vaso sanguineo com placa aterosclerética. Retirada de Seeley
et al. (2003) € AITEIA0A. .. ..veeveeieeiiesiie ettt sr et naenneas 8
Figura 5 - Tipos de aneurismas. Retirada de Tabacow (2014) e alterada. ..........ccccceveeerevennne. 10
Figura 6 - Viscosidade do sangue humano em funcdo da taxa de corte para uma gama de
hematocrito num grafico logaritmico. Retirada de Sochi (2014) e alterada. .........c.ccccceeveee. 12
Figura 7 - Representacdo da formacdo da imagem em Modo-A. Retirada de Rosa (2012) e
L - - TSRS 15

Figura 8 - Representacdo da formagdo da imagem em modo-B com o varrimento do feixe na
zona a examinar e posterior formacéo da imagem a partir das linhas de eco obtidas. Retirada
de Tezoto (2015) € AltEraAUA. ......cc.ecveieeiie ettt ste e reene e 16
Figura 9 - Representacdo da imagem em modo-M com auxilio do modo-B para facilitar a
correspondéncia anatomica (Pranto, 2009). ........cceiieiieieiieeie e 17
Figura 10 - Imagem Doppler da entrada da artéria aorta abdominal adquirida com
equipamento AcuSOM S2000 da SIEMENS. ......ccveeieiierieeieceeseeie e e se e s sre e e e nre e, 20
Figura 11 - Segmentacdo de uma imagem correspondente a zona imediatamente antes da
bifurcacdo da AAA (a esquerda) e imediatamente depois (direita). A ROI esta representada a

azul e as fronteiras da AAA @ VErmMEINO. ... 28
Figura 12 - Modelo 3D da AAA. ...t 29
Figura 13 - Modelo 3D da AAA melhorado com o MeshLab e identificacdo das diferentes
p40] 0 1= TSP PP RO UPR PP 29
Figura 14 -Visualizagédo do aspeto geral da malha escolhida (malha 2) com pormenorizacédo da
sua constituicao Na entrada € NAS SAIAAS. ......coveviereiee e 30
Figura 15 - Visualizagdo do interior das trés malhas. ............ccooviriiiiiniien e 31
Figura 16 - Marcacao dos pontos no software Web Plot DIgitizer. .........cccocvvviieiiiinicnienn, 35
Figura 17 - Velocidade Doppler, aproximacao de Fourier e seus harmonicos. .............cc........ 36
Figura 18 - Decomposicdo da série de Fourier nos varios harmonicos. ..........cc.coceevvereennne 37

Figura 19 - Comparacédo dos caudais obtidos na entrada da AAA e nas saidas das iliacas, por
ultrassonografia Doppler e com a simulagdo. A simulacdo foi realizada para intervalos de

TEMPO B 0,0335 S...iviiieeieeiie sttt et et e st et et e et et et eane e reenreeneenreereeneenres 43
Figura 20 - Erro experimental associado as mediges DOPPIEr. .......coeveeeveneiesieiieeeieieens 44
Figura 21 - Diferencas entre o caudal obtido com as medic¢des Doppler e com as simulagdes.
.................................................................................................................................................. 45
Figura 22 - Variacdo do nimero de Reynolds ao longo de um ciclo cardiaco na entrada
abdominal e Nas saidas das H1ACAS. ..........cieririiiiieieee e 46
Figura 23 - Distribuicdo das velocidades ao longo da bifurcacdo da AAA, em diferentes
INStantes do CICIO CAIIACO. .......ccviieieiee et 47
Figura 24 - Distribuicdo das velocidades na entrada abdominal e nas saidas das iliacas no
INSEANTE T = 0,0670 S...vvevieieeieeiie ettt bbbt se ettt r e bt neenneas 49

XV



Figura 25 - Distribuigdo das pressdes ao longo da bifurcacdo da AAA, em diferentes instantes

(o [T ol o4 [0 I o= (0 [ ot FO SO PSSP 50
Figura 26 - Variacdo das pressdes e do caudal entre a entrada e as saidas ao longo do ciclo
(07T [ ot J SRS 52
Figura 27 - Distribuicdo da taxa de deformacdo ao longo da bifurcacdo da AAA, em
diferentes instantes do CICIO CArdiaco. .........ccviiiiiriieicicere e 53
Figura 28 - Variacdo da taxa de deformacdo média e do caudal na bifurcacdo da AAA ao
10NQO A0 CICIO CAMAIACO. ....vivieieeiiii e 54
Figura 29 - Distribuicdo das tensdes de corte nas paredes ao longo da bifurcacdo da AAA, em
diferentes instantes do CICIO CArdiaco. ..........coviiiriiiiiiiee e 55
Figura 30 - Associacdo de algumas patologias com as tensdes de corte nas paredes da artéria.
Retirada de Malek et al. (1999) e alterada. ...........ccceevevieiiiieiiese e 57
Figura 31 - Comparacdo da distribuicdo das TCP ao longo da bifurcacdo da AAA nos
INStantes t = 0,0335 S € 1= 0,1675 S. .ooveiiieieiiiesie et 58
Figura 32 - Comparacdo da distribuicdo das TCP ao longo da bifurcacdo da AAA nos
instantes t = 0,0670 S € 1= 0,4020 S. ....eeviiuiieriiiirieieie et 59
Figura 33 - Comparacdo da distribuicdo dos indices MTCP e MVTCP ao longo da bifurcacédo
A AAA . LRt R R bRt R et e e R et et re et et ene et 60
Figura 34 - Associacdo de algumas patologias com o indice MTCP.........ccccoevveveiiieinenene, 61
Figura 35 - Distribuigdo do indice IOTCP ao longo da bifurcacdo da AAA. .......ccccecerevnnne. 62
Figura 36 - Associacdo de algumas patologias com o indice de oscilacdo da tensdo de corte
NS PANBAES. ..eeertetete ettt ettt bbbttt s s e e b e b e bt b e k£ b e R Rt e e e e b e bbbt bttt nr s 63
Figura 37 - Distribui¢do do indice TRP ao longo da bifurcacdo da AAA. ........ccccevvireienne 64
Figura 38 - Distribuigdo do indice MGTCP ao longo da bifurcacdo da AAA...........cccccevnene. 65
Figura 39 - Variagdo do GTCP ao longo do ciclo cardiaco nas varias zonas da artéria. ......... 65
Figura 40 - Variacdo das TCP médias ao longo do ciclo cardiaco nas vérias zonas da artéria.
.................................................................................................................................................. 66

Figura 41 - Distribuicdo dos indices MTCP, IOTCP, TRP e MGTCP, ao longo do eixo Z.... 67
Figura 42 - Relagdo tipica entre MTCP e IOTCP. Retirada de Fytanidis et al. (2014) e

L7 - - VSRS 68
Figura 43 - Relacdo entre MTCP e IOTCP no caso em eStUdO. ..........cceevveereeieenreeiesie e 68
Figura 44 - a) indices MTCP e b) IOTCP, a0 10NgO0 A0 €IX0 Z......c.oveivvereeeeeeeeeeeerseeeeae 69
Figura 45 - Relacdo entre MTCP e IOTCP e suscetibilidade a doencas cardiovasculares. ..... 70
Figura 46 - Relacdo tipica entre MTCP e TRP. Retirada de Fytanidis et al. (2014) e alterada.
.................................................................................................................................................. 72
Figura 47 - Relacdo entre MTCP e TRP no caso em eStudo. ..........ccceevevieevieiicieese e 73
Figura 48 - Valores de MTCP normalizado e MGTCP normalizado na bifurcagdo da AAA ao
JoTgTo o TN o (oI =T bt 1A ST PTP 73
Figura 49 - Relacdo entre MTCP € MGTCP.....ccioiiiiieece e s 74
Figura 50 - Distribuicdo de velocidades ao longo da AAA para o instante t = 0,0670 s para o
@) PP e para 0 D) PC. ... 77

Figura 51 - a) Variacdo das pressdes entre a entrada e as saidas ao longo do ciclo cardiaco
para o perfil parabolico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferencas da variacdo da
PresSA0 €Ntre 0S OIS PEITIS. . ..uiuiiiiieiiie ettt bbbt 78

XVi



Figura 52 - a) Variacao da taxa de deformacdo média ao longo do ciclo cardiaco para o perfil
parabolico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferencas da taxa de deformacgéo entre os
(o[0T 31 o<1 o S TS SSO TP PP T U PRT PR PRPROPRO 79
Figura 53 - a) Variacao das TCP médias ao longo do ciclo cardiaco nas varias zonas da artéria
para o perfil parabolico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferencas das TCP nas
diferentes zonas da artéria entre 05 dOiS PErfiS. .......cccoiriiriiieiiier e, 80
Figura 54 - Valores de a) MTCP, b) IOTCP, ¢) TRP e d) MGTCP, obtidos com o perfil
parabolico (PP) e com o perfil constante (PC) ao longo do eixo Z da AAA. .......cccoecveveiennn, 81
Figura 55 - Relacéo entre os valores dos indices obtidos com o perfil parabdlico (PP) e com o
PEITIl CONSLANTE (PC)...vviiieiieee ettt e et e s te e e e eraenreennennes 82
Figura 56 - Média das diferencas relativas percentuais dos resultados obtidos usando
diferentes perfis de velocidade de entrada. As barras de erro representam o desvio padrdo. .. 84
Figura 57 - Média e desvio padrdo das diferencas entre os valores dos indices hemodinamicos
obtidos com o PP e com o PC. As zonas da artéria sdo denominadas: Abd. (abdominal), Bif.
(bifurcacdo), Il. drt. (iliaca direita), Il. esq (iliaca esquerda) e Total (geometria total)............ 85

XVii






Lista de Tabelas

Tabela 1 - Propriedades fisicas da artéria aorta e das iliacas (Canic et al., 2005). ..........cccco..... 3
Tabela 2 - Comparagao dos resultados obtidos com as trés malhas...........cccccoeeveienieiennnnn, 39
Tabela 3 - Distribuigdo das velocidades médias na entrada da aorta abdominal e nas saidas das
iliacas, NOS INSTANTES ANAIISAAOS. ........ccivieiieiie it e e s be e e sbae e 48

Tabela 4 - Percentagem de pontos das diferentes zonas da artéria, nas regides da Fig. 45. .... 71
Tabela 5 - Coeficiente de correlacdo de Pearson entre os indices MTCP e IOTCP e entre 0s

INAICES MTCP € MGTCP. ..ottt b bbbt 75
Tabela 6 - Coeficiente de correlacdo de Pearson entre os valores dos indices obtidos com o
perfil parabolico (PP) e com o perfil constante (PC). ......cccoooviieieiii i 86

XiX






Abreviaturas

AA - Artéria aorta

AAA - Artéria aorta abdominal

AVC - Acidente vascular cerebral

DC - Doppler continuo

DFC - Dindmica de fluidos computacional

DP - Doppler pulsado

GTCP - Gradiente das tensdes de corte nas paredes (WSSG - Wall shear stress gradient)
IOTCP - indice de oscilagio das tensdes de corte nas paredes (OSI - Oscillating shear index)
IRM - Imagem por ressonancia magnética

MGTCP - Média temporal do gradiente das tensdes de corte nas paredes (AWSSG - Average
wall shear stress gradient)

MTCP - Média temporal das tensdes de corte nas paredes (AWSS - Average wall shear
stress)

MVTCP - Média temporal do vetor tensdes de corte nas paredes (AWSSV - Average wall
shear stress vector)

PC - Perfil constante

PP - Perfil parabdlico

ROI - Regido de interesse

SIMPLE - Semi-implicit method for pressure linked equations

TC - Tomografia computadorizada

TCP - Tensbes de corte nas paredes

TRP - Tempo relativo de permanéncia (RRT - Relative residence time)

XXi






Capitulo 1 - Introdugéo

Capitulo 1 - Introducéo

1.1 - Motivac0es

A escolha do tema desenvolvido na presente dissertacdo deve-se ao facto de a
caracterizacdo do fluxo sanguineo da bifurcacdo da artéria aorta abdominal ser uma area de
investigacdo de grande atualidade na engenharia biomeédica, conjugando avancos cientificos
de aquisicdo de imagem, técnicas computacionais de segmentacdo de imagem, modelacéo 3D
e simulacdo computacional. Este trabalho procura descrever, de forma realista, o
comportamento do escoamento sanguineo na zona referida e relacionar a hemodinamica com
o desenvolvimento de aterosclerose, trombose e com a eventual degradacdo do endotélio. O
desenvolvimento destas doencas pode ser fortemente influenciado pelas tensdes de corte
produzidas pela interacdo do fluxo de sangue com as paredes das artérias pelo que €
imperativo investigar indices hemodindmicos baseados nas tensdes de corte e a sua relagdo
com doencas cardiovasculares. Assim, a principal motivacdo para a investigacdo desenvolvida
nesta dissertacdo deve-se a possibilidade de contribuir para o desenvolvimento de uma nova

metodologia de analise que permita auxiliar o diagndstico médico.
1.2 - Objetivos

Como principais objetivos desta dissertagéo definiram-se:

e Construcdo da geometria 3D da bifurcacdo da artéria aorta abdominal (AAA) com
recurso a imagens médicas;

e Simulacdo, recorrendo a dindmica de fluidos computacional (DFC), do fluxo
sanguineo na bifurcacdo da AAA;

e Célculo dos indices hemodinamicos baseados nas tensGes de corte nas paredes
(TCP) para o estudo de caso realizado;

¢ Desenvolvimento de uma nova metodologia de analise de indices hemodinamicos
de modo a identificar diferentes zonas da artéria com maior suscetibilidade de
desenvolverem doencas cardiovasculares;

¢ Quantificacdo dos efeitos produzidos na hemodindmica pelo perfil de velocidade

escolhido para a condicdo fronteira na entrada da artéria aorta abdominal.



Capitulo 1 - Introdugéo

1.3 - Artéria aorta

A artéria aorta (AA) € a artéria mais longa e complexa do sistema cardiovascular do
corpo humano e tem a fungéo de receber todo o sangue debitado pelo ventriculo esquerdo e de
fazer a sua distribui¢do por todo o corpo, & exce¢do dos pulmdes. A artéria aorta tem inicio no
ventriculo esquerdo e segue o0 seu trajeto até a quarta vértebra lombar, dividindo-se nessa zona
nas artérias iliacas comuns.

Para melhor compreensdo da morfologia da artéria aorta podemos dividi-la em varias
partes (Fig. 1). A aorta ascendente é uma pequena por¢do da artéria aorta que sai diretamente
do coracdo e € representada na Fig. 1 pelo nimero (1). Logo de seguida, pode-se encontrar a
parte curva da aorta que é denominada arco ou crossa da aorta (2). Nesta zona, ocorre
inversdo do sentido do fluxo de ascendente para descendente. Ap6s 0 arco aortico, inicia-se a
aorta toracica, onde o fluxo ja é no sentido descendente (3) e prolonga-se até ao nivel da
décima segunda vertebra toracica, local onde atravessa o hiato aortico do diafragma e se
transforma na aorta abdominal. A artéria aorta abdominal (AAA) é subdividida em trés zonas:
a aorta supra-renal, acima das artérias renais, representada pelo nimero (4), a aorta justa-

renal, ao nivel renal e, por fim, a aorta infra-renal representada pelo nimero (5).

Figura 1 - DivisGes da artéria aorta (Ibrahim, 2006).

A aorta infra-renal é a zona em que a AA termina e se divide nas duas artérias iliacas
comuns ou primitivas (Ibrahim, 2006). E nesta zona, entre as artérias renais e a bifurcagio
iliaca, que existe maior propensdo a ocorréncia de aneurismas (Oliveira, 2015). E também

nesta zona que se foca a investigacdo desenvolvida nesta dissertagéo.
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Algumas das caracteristicas e propriedades fisicas da artéria aorta e das iliacas

encontram-se sumariadas na Tab. 1.

Tabela 1 - Propriedades fisicas da artéria aorta e das iliacas
(Canic et al., 2005).

Parametros Aorta/lliacas
Raio interno (m) 0,006 /0,0012
Comprimento (m) 0,065/0,2
Maodulo de elasticidade (Pa) 10°- 10°
Espessura da parede (m) 1-2x 103
Densidade da parede (kg/m®) 1,1x10°

De acordo com a Tab. 1, a artéria aorta tem um elevado médulo de elasticidade. Esta
caracteristica € fundamental na manutencgdo da pressdo sanguinea pois permite a sua dilatacdo
guando recebe um volume de sangue proveniente do coracdo, e recuperacdo progressiva do
seu calibre anterior, impulsionando dessa forma o fluxo do sangue para a frente.

Além da elasticidade necesséria para suprir de sangue toda a vasculatura do corpo
humano, a artéria tem de suportar elevados esforcos mecénicos devido ao fluxo sanguineo.
Para suportar este esforco as paredes da artéria necessitam de ter propriedades de resiliéncia
ciclica e resisténcia a rutura.

As propriedades elasticas da artéria devem-se a parede arterial e a sua resisténcia
deve-se a atividade regulatéria das células endoteliais, que se localizam entre a parede e 0
tecido sanguineo, constituindo assim a parte mais interna da artéria (Tabacow, 2014). Apesar
das propriedades elasticas das artérias terem um papel importante na dindmica sanguinea, nas
simulacdes efetuadas neste trabalho as paredes da artéria sdo consideradas rigidas, a
semelhanca de outros estudos (Finol & Amon, 2002; Fytanidis et al., 2014; Caballero & Lain,
2015). Impor que a parede néo tenha elasticidade ndo vai de encontro com a realidade, no
entanto esta condi¢do permite que a equacdo da conservagdo da massa/fluxo seja verificada.
Isto é, em vasos sanguineos complacentes, € muito dificil que as medices retiradas in vivo
satisfacam a equacdo da conservacdo da massa devido a diversos erros experimentais,
explicados mais a frente no trabalho. No entanto, ao considerar a parede como sendo rigida
garante-se que a equacao da conservacdo da massa seja satisfeita nos resultados provenientes

da simulagdo, como acontece na realidade (Ambrosi et al., 2012).
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1.4 - Reologia do sangue

O sangue € um tipo de tecido conjuntivo, constituido por células e fragmentos de
células rodeados por uma matriz liquida. As células (gldbulos vermelhos e glébulos brancos)
e os fragmentos celulares (plaquetas) sdo os elementos figurados e o liquido € o plasma,
Fig. 2. Os elementos figurados constituem cerca de 45% e o plasma 55% do volume total do
sangue, que num adulto é cerca de 4 a 5 L nas mulheres e 5 a 6 L nos homens (Seeley et al.,
2003). O comportamento do sangue depende das propriedades de cada um dos seus
componentes e as respetivas interacdes com estruturas circundantes influenciam a sua
viscosidade.

O plasma € um fluido amarelo palido, composto por cerca de 90% de agua e 10% de
outras substancias como proteinas, ides, gases (Rampling, 2007). E uma substancia coloidal,
ou seja, € um liquido que contem substancias em suspensdo, a maioria das quais sao proteinas
como a albumina, globulina e fibrinogénios. Tem como funcdo o transporte de nutrientes e
dos residuos provenientes da atividade celular.

Os elementos figurados consistem 99,9% em globulos vermelhos, também chamados
comummente de eritrocitos, hemacias ou células sanguineas vermelhas. Séo estas células
maioritarias as responsaveis pelo comportamento reofluidificante do sangue, tendo um papel
fundamental na determinacdo das propriedades reoldgicas deste (Cokelet, 2011). Estas células
tém também a funcdo de transportar o oxigénio durante todo o percurso cardiovascular. O
transporte de oxigénio é executado pela hemoglobina, que ocupa cerca de 25% do volume dos
glébulos vermelhos. O hematécrito (H) é a percentagem do volume total de sangue
constituido por glébulos vermelhos e o seu valor varia com a temperatura e com o estado de
salde do individuo, mas na normalidade encontra-se entre 42% e 45% (Oliveira, 2009). Na
auséncia de tensdes, os glébulos vermelhos apresentam-se sob a forma de discos biconcavos
com um diametro médio entre 6 € 9 um, uma espessura de 1 um no centro e cercade 2 a 3 um
na periferia (Winderberg & Baskurt, 2007; Robertson et al., 2008). No entanto, estas células
tém uma grande capacidade de deformacgédo quando, por exemplo, necessitam de passar pelos
capilares de dimensé&o inferior.

Os glébulos brancos, ou leucdcitos, sdo mais volumosos, mas existem em muito
menor nimero, da ordem de 1 a 2 por cada 1000 globulos vermelhos, o que faz com que estas

células ndo tenham influéncia particularmente relevante em escoamentos nos Vvasos
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sanguineos de grande dimensdo (Baskurt & Meiselman, 2003). No sistema circulatorio é
possivel encontrar diversos tipos de leucdcitos com diferentes funcGes e o papel destes é
fundamental no funcionamento do sistema imunitario.

As plaguetas sanguineas, que apresentam cerca de 2 um de didmetro, S0 mais
numerosas que os glébulos brancos, encontrando-se em concentracdes de cerca de 80 a 100
por cada 1000 glébulos vermelhos. S&o responsaveis pelo fendbmeno de coagulacéo, quando
ha estagnacdo sanguinea, mas tém pouca relevancia do ponto de vista reoldgico dada a sua

pequena concentracdo e dimensdo (Rampling, 2007).

Globulos

vermelhos _p) @@ 7

Plaquetas —>?

Globulos :.' @ < C
brancos ©® & @ C
()C . N_):,..

Plasma

Figura 2 - llustragdo simplificada da constituigdo
do sangue (ndo reflete a proporcéo e tamanho
reais). Retirada de Sochi (2014) e alterada.

O sangue pode ser modelado como um fluido incompressivel, ou seja, a condi¢bes
normais do sistema circulatério e a 37°C, o sangue ndo apresenta variacdo da massa volimica
quando sdo aplicadas diferentes pressdes, apresentando um valor aproximado de 1050 kg/m3
(Feijo, 2007).

Em dindmica de fluidos podemos distinguir dois regimes de escoamento: laminar e
turbulento. Em regime laminar o fluido tem um comportamento organizado disposto por
camadas paralelas, ou seja, as particulas do fluido tendem a percorrer trajetérias paralelas. Por
outro lado, num escoamento turbulento as particulas descrevem trajetérias irregulares e
aleatdrias, dando origem ao aparecimento de vortices no escoamento. Para uma dada
geometria, a transicdo entre os dois regimes depende da velocidade de escoamento e a
velocidade a que se verifica essa transicdo é chamada velocidade critica. Alem disso, 0
namero de Reynolds (Re) é um valor adimensional que permite caracterizar o regime de

escoamento e é dado pela equacao
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Re= VD (1)
Hs

onde p, é a massa vollimica do sangue (kg/m?), V é a velocidade média no interior da artéria

(m/s), D e o didmetro interno da artéria (m) e u € a viscosidade dindmica do sangue (Pa.s).

No geral, para escoamentos em tubos, o nimero de Reynolds define o regime de

escoamento conforme mostra a Fig. 3.

Escoamento Zona de Escoamento
laminar transicao turbulento
Re <2300 2300< Re <4000 Re > 4000
R L N .

Figura 3 - Classificacdo do regime de escoamento
em funcdo do nimero de Reynolds. Retirada de
Ferreira (2013) e alterada.

Para um fluxo laminar as maiores velocidades localizam-se preferencialmente nas
camadas proximas do centro das artérias e diminuem gradualmente a medida que se
aproximam das paredes. Nas proximidades das paredes dos vasos sanguineos, onde a
velocidade é mais lenta, pode haver acumulacdo de elementos figurados do sangue (glébulos
vermelhos, leucécitos e plaquetas).

O sangue é também considerado como um fluido com escoamento rotacional, ou seja,
as particulas do sangue giram em torno do seu centro de massa. Isto implica que parte da
energia de movimento do sangue esta na forma de energia cinética de rotacdo, o que contribui
para uma queda de press@o ao longo do percurso do sangue.

As propriedades de fluxo do sangue sdo influenciadas por processos fisiopatologicos,
aumentando assim a relevancia clinica da informagdo reoldgica sanguinea. Existem

evidéncias clinicas bem estabelecidas para a deficiéncia da fluidez do sangue em humanos de
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idade avancada, incluindo o aumento da viscosidade do plasma e do sangue total,
deformidade e aumento da agregacao dos glébulos vermelhos.

O comportamento do sangue pode variar de individuo para individuo, podendo ser
afetado por diversas patologias.

Para este trabalho, a viscosidade dindmica do plasma, a 37°C, é considerada
1,32 mPa.s, a massa volimica do mesmo 1025 kg/m® e a massa volimica dos glébulos
vermelhos 1100 kg/m? (Burton, 1965; Lowe et al., 1993; Bronzino, 2000; Caro et al., 2012).
A percentagem de glébulos vermelhos do paciente em estudo, hematocrito (H ), € de 39%,
pelo que &, que representa a concentragdo de globulos vermelhos, tem o valor de 0,39.

A massa volumica do sangue ( p,) foi determinada pela equagéo

ps =ppl-¢)+p.(e), (2)

onde o, € massa volimica do plasma (kg/m3®) e p, é a massa volumica dos globulos

vermelhos (kg/m®). O valor obtido para a massa volimica do sangue, usado posteriormente

nas simulagdes computacionais da hemodinamica, foi de 1054 kg/m?.

1.5 - Doengas cardiovasculares

A manutencdo da salde cardiovascular, bem como a inicializacdo e localizacdo de
diferentes doencas cardiovasculares € de extrema importadncia e pode ser fortemente
influenciada pelas tensGes de corte produzidas pelo fluxo de sangue nas paredes das artérias
(Caballero & Lain, 2015).

As diversas doencas arteriais, presentes principalmente em locais de geometrias
irregulares, resultam da combinacdo de processos biomecanicos e bioquimicos que tém lugar
nas paredes dos vasos sanguineos a nivel celular e de fatores hemodindmicos que resultam da
interacdo do fluxo sanguineo e o interior dos vasos sanguineos.

A aorta abdominal tem uma anatomia complexa e € considerada como uma das
artérias mais sensiveis para o desenvolvimento de aterosclerose e outras doencas

cardiovasculares.
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1.5.1 - Aterosclerose

A aterosclerose resulta da deposicdo e acumulacdo de substancias ricas em gorduras
nas paredes das artérias, o que leva ao espessamento e perda de elasticidade das mesmas, bem
como a perda da sua capacidade de remodelagdo. Cada zona de espessamento formada é
denominada de placa aterosclerética ou de ateroma (Seeley et al., 2003).

A formacao de placas aterosclerdticas, que se desenvolvem principalmente nas médias
e grandes artérias, como é o0 caso da artéria aorta, altera a dindmica arterial e pode limitar o
fluxo sanguineo. Os locais iniciais de desenvolvimento estdo regularmente associados ao
interior de curvaturas e a zonas onde ocorre separac¢ao do fluxo, tais como as bifurcagdes dos
vasos sanguineos, que sao zonas onde pode haver turbuléncia constante.

A medida que os ateromas se desenvolvem ocorre a diminuicdo progressiva da sec¢io
do lumen das artérias como se verifica na Fig. 4. Esta situagdo obriga o coracéo a trabalhar
mais para bombear 0 sangue através desse vaso sanguineo. Além disto, com o passar do
tempo, as artérias vdo acumulando depositos de célcio que poderdo fragilizar a artéria e levar
ao seu rebentamento. As células endoteliais, referidas anteriormente como as responsaveis
pela resisténcia da artéria, por serem a parte mais interna da parede sofrem as consequéncias
diretas das variacdes de tensBes de corte e da pressdo nas paredes das artérias, 0 que pode

favorecer o desenvolvimento de aterosclerose.

Figura 4 - Representacdo de um vaso sanguineo com placa
aterosclerotica. Retirada de Seeley et al. (2003) e alterada.
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1.5.2 - Acidente vascular cerebral

O estreitamento do lumen de uma artéria causa desconforto e leva a diminuigdo da
guantidade de sangue, nutrientes e hormonas nos Orgdos do corpo. A privacdo de fluxo
sanguineo nos Orgdos é chamada de ataque isquémico transitorio e ndo causa danos
permanentes, mas aumenta a probabilidade de um acidente vascular cerebral (AVC).

O AVC é uma das principais causas de morte em todo o mundo, com particular
incidéncia nas populacdes dos paises desenvolvidos. Esta patologia estd relacionada com a
diminuicdo do caudal de sangue que chega ao cérebro, normalmente associada ao bloqueio
das artérias. A consequente oxigenacgdo insuficiente do cérebro pode levar a uma trombose
cerebral causada por um coagulo estacionario, a uma embolia, a uma hemorragia causada por
uma rotura de um vaso sanguineo ou ainda, em casos extremos, conduzir a necrose cerebral
(Seeley et al., 2003).

1.5.3 - Aneurisma

Um aneurisma é definido como uma dilatacdo da parede arterial maior do que 50% do
seu diametro normal. Trata-se de uma patologia que geralmente é assintomatica, com maior
incidéncia em individuos do sexo masculino e é detetada em idades entre cerca de 50 a 60
anos, em gque mais de 50% sdo pacientes que tém hipertensdo arterial (Feijo, 2007).

O estudo da artéria aorta abdominal é de elevada importancia para o diagndstico
precoce de possivel aparecimento de aneurismas neste local, principalmente na zona infra-
renal, entre as artérias renais e a bifurcagdo iliaca, uma vez que é um local sujeito a elevadas
taxas de deformacédo e representam cerca de 80% dos casos de aneurismas da artéria aorta
(AraGjo & Rodrigues, 2003). E de salientar que estudos realizados por lbrahim (2010)
revelam que o aneurisma da aorta abdominal é a décima causa de morte em todo o mundo.
Tem sido associada a ocorréncia de aneurismas da aorta em zonas de tensdes corte alteradas,
possivelmente levando ao seu crescimento e rutura (Hoi et al., 2004; Peattie et al., 2004;
Raghavan et al., 2005).

Existem dois tipos de aneurismas: verdadeiros e dissecantes, Fig. 5. Os aneurismas
verdadeiros subdividem-se em fusiformes e saculares. Geralmente, 0s aneurismas que surgem

na aorta abdominal sdo do tipo fusiforme, apresentando uma forma quase simétrica em torno
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da artéria. O aneurisma sacular tem a forma de um saco que cresce numa dada diregdo para
fora da artéria e desenvolve-se predominantemente nas principais artérias da circulacdo
cerebral. Os dissecantes ou falsos aneurismas sdo hematomas pulsateis resultantes de
extravasamento de sangue por um furo nas camadas internas da parede arterial e que é contido

pelos tecidos adjacentes (Tabacow, 2014).

Sacular Fusiforme Dissecante

Figura 5 - Tipos de aneurismas. Retirada de
Tabacow (2014) e alterada.

A formacdo de um aneurisma é processo multifatorial e predominantemente
degenerativo, resultado da interacdo entre processos bioldgicos e hemodindmicos na parede
da artéria (Lasheras, 2007). Quando ha a formacdo de um aneurisma, os efeitos
hemodinamicos causados pelo fluxo pulsatil sobre a parede fragilizada da aorta degradam
progressivamente a parede do vaso sanguineo, aumentando a dilatacdo do mesmo, facilitando
a sua rutura. A rutura de um aneurisma ocorre quando as tensées hemodinédmicas na parede se
tornam maiores que as tensdes de rutura da parede arterial. Se um aneurisma rebentar ha uma
grande hemorragia dificil de estancar, podendo levar a morte do individuo. Além da rutura
eminente, 0s aneurismas podem trazer diversos problemas, tais como a trombose, devido a

queda de pressdo pontual no escoamento.

10
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1.5.4 - Relacdo entre a viscosidade sanguinea e patologias da artéria aorta

A viscosidade do sangue é considerada como um fator crucial na determinacdo das
condicdes fisioldgicas e patoldgicas das doencas cardiovasculares.

A viscosidade sanguinea atua nas paredes das artérias e na superficie endotelial como
uma forca de atrito por unidade de area. Esta aumenta a resisténcia ao fluxo, as tensdes de
corte nas paredes (TCP) e a presséo necessaria para forcar o sangue a circular.

O sangue ¢ um fluido que exibe um comportamento complexo, em que a sua
viscosidade é fortemente influenciada por trés fatores: hematdcrito (percentagem total de
volume de glébulos vermelhos no sangue), temperatura e fluxo. Quando o hematdcrito
aumenta ou a temperatura diminui, existe um aumento da viscosidade (Barbee, 1973).

O efeito reofluidificante do sangue sob condic¢des de baixas taxas de corte € atribuido a
agregacdo dos glébulos vermelhos, ou seja, formagdo de rouleaux (Thurston, 1972). Para
taxas de corte baixas, 0 sangue apresenta o comportamento semelhante a um sélido, ou seja,
elevada resisténcia ao escoamento. Com o aumento da taxa de corte, se for atingida a tensdo
de cedéncia e a forca que promove a desagregacao (tensao de corte) for maior do que a forca
que promove a agregacdo dos glébulos vermelhos, estes comegam a separar-se uns dos outros
e a viscosidade do sangue diminui. A dada altura os globulos vermelhos ficam todos
separados e a partir de entdo a viscosidade passa a ser constante.

Em termos reoldgicos, € possivel estabelecer uma relacdo entre a taxa de corte e a
viscosidade do fluido. O fluido é denominado newtoniano se a viscosidade ndo variar com a

taxa de corte. Neste caso, admite-se que o sangue tem um valor de viscosidade constante

tipico de u = 3,45 mPa.s. No entanto, se considerarmos o sangue como um fluido n&o

newtoniano admite-se que a taxa de corte € maior junto as paredes, logo a viscosidade é
menor (Thurston, 1972; Soares et al., 2017). No geral, é aceite que 0 sangue tem
comportamento de um fluido ndo-newtoniano quando sujeito a tensdes de corte menores do
que 100 s e comportamento newtoniano quando sujeito a tensdes de corte superiores a este
valor. Os efeitos ndo newtonianos, tais como a dependéncia da taxa de deformacdo e da
tensdo de cedéncia, sdo devidos principalmente & concentracdo e propriedades mecénicas
distintas dos glébulos vermelhos, como ja referido, tais como capacidade de elasticidade e
formacéo de agregados 3D a baixas taxas de corte (Dintenfass, 1962; Bodnar et al., 2011).
Johnston et al. (2006) afirmaram que a abordagem newtoniana para 0 sangue é

razoavelmente uma boa aproximacdo devido as taxas de corte em artérias de grande calibre

11
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serem predominantemente altas. Ainda assim, especialmente nos fluxos de movimento lento,
existem zonas onde as taxas de corte estdo abaixo de 100 s e a influéncia na viscosidade do
sangue deve ser modelada.

Quando a viscosidade se encontra acima dos valores normais aumenta o trabalho
cardiaco causando sobrecarga que, se for suficientemente grande, pode originar insuficiéncia
cardiaca. Assim, é essencial medir com precisdo as propriedades hemoreoldgicas para
compreender o seu papel na ocorréncia e desenvolvimento de doencas cardiovasculares.

De forma geral, apesar do plasma, que existe em elevada quantidade no sangue, ser
um fluido newtoniano, o sangue exibe um comportamento reofluidificante, isto €, considera-
se que a viscosidade decresce com 0 aumento da taxa de corte e com 0 aumento da taxa de
deformacdo (Dutta & Tarbell, 1992; Larson, 1999). A taxa de deformacéo é definida como o
gradiente de velocidade entre camadas adjacentes de sangue e é expressa como s*. Este
pardmetro é proporcional ao caudal (taxa de fluxo) num vaso sanguineo. A deformabilidade
dos glébulos vermelhos é determinante para a diminuicdo da viscosidade do sangue a taxas de

corte elevadas, Fig. 6.

Aumento do
hematocrito

Viscosidade

Y

Taxa de corte

Figura 6 - Viscosidade do sangue humano em funcédo da
taxa de corte para uma gama de hematdcrito num gréafico
logaritmico. Retirada de Sochi (2014) e alterada.
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Capitulo 2 - Ultrassonografia Doppler

A evolucdo tecnologica tem vindo a revolucionar as mais diversas areas do
conhecimento, sendo a imagem meédica uma das quais em se pode constatar 0 seu importante
contributo. Para o diagndstico de doencas cardiovasculares existem Vvérias técnicas
imagioldgicas, tais como raios-X, tomografia computadorizada (TC), imagem por ressonancia
magnética (IRM), tomografia por emissédo de positrdes e ultrassonografia.

No inicio da imagem médica utilizavam-se apenas o0s raios-X, que se trata de uma
radiacdo ionizante, invasiva, que pode danificar as células. Com o surgimento das restantes
técnicas passou a ser possivel obter imagens bidimensionais correspondentes a cortes
transversais da anatomia e fisiologia do paciente, com visualizacdo de estruturas com
diferentes densidades (Rosa, 2012).

Uma das técnicas mais utilizadas atualmente € a ultrassonografia, comummente
designada ecografia, cujas carateristicas tornam vantajosa a sua utilizacdo na pratica clinica.
De entre essas carateristicas incluem-se a ndo invasividade, a seguranca, a rapidez, a precisao
e 0 custo razoavel. Além disso, ndo acarreta riscos relacionados com a insercdo de cateteres
ou alergias. Como limitagdes destacam-se a dependéncia da objetividade do operador e do
ruido presente nas imagens.

A ultrassonografia permite determinar a presenca ou ndo de processos patologicos,
localiza-los e quantificad-los. Em particular, a utilizacdo dos varios modos de imagem
Doppler, com importante papel no estudo da circulacdo sanguinea, permite a recolha da
informacdo anatdmica e hemodindmica, que em conjunto aumentam o potencial de
diagnostico (Rohren et al., 2003).

Assim, neste capitulo apresenta-se o principio basico dos ultrassons e os modos de
visualizagdo, com particular atencdo as observacbes do modo Doppler, que sdo
frequentemente utilizadas no diagnostico e monitorizacdo de doengas arteriais e na avaliacdo

da circulagéo do escoamento sanguineo (Oliveira, 2015).
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2.1 - Principios fisicos dos ultrassons

Os ultrassons sdo ondas mecanicas que transportam energia, que Se propagam
longitudinalmente através de diversos meios e cuja frequéncia estd acima do limiar de
percecdo humana, ou seja, superior a 20 kHz. Estes séo descritos em termos de frequéncia
(Hz), velocidade de propagacdo (m/s), comprimento de onda (mm) e amplitude (dB). A sua
aplicacdo na area da imagiologia € muito Util uma vez que possibilita a emissdo de feixes
estreitos e pulsos curtos, permitindo assim localizar com precisao as estruturas anatdbmicas em
estudo (Rosa, 2012).

A interacdo das ondas de ultrassom no corpo depende da impedancia acustica do
tecido que, por sua vez, depende da densidade do tecido e velocidade de propagacédo neste.
Embora a velocidade de propagacéo seja diferente de tecido para tecido, a densidade tecidual
é o principal determinante para o exame ultrassonografico.

O contato das ondas de ultrassom com os 6rgdos e tecidos do corpo estd sujeito a
diversos fendmenos fisicos tais como reflexdo, dispersdo, refracdo e atenuacdo. A reflexao
pode ser descrita como o retorno do sinal para o transdutor a partir de um limite de tecido liso.
A dispersdo € a radiacdo em multiplas dire¢Oes a partir de uma pequena estrutura. A refracdo
é a deflexdo de ondas a partir de uma linha reta devido a diferencas da impedancia acustica. E,
por fim, a atenuacdo é a perda de intensidade do sinal devido a absorcdo de energia pelos
tecidos (Otto, 2014).

Sabendo a frequéncia f e a velocidade de propagacdo do ultrassom c¢ (~1540 m/s nos

tecidos bioldgicos) pode-se determinar o comprimento de onda A dos ultrassons, isto €, a

distancia entre duas ondas sucessivas, atraves da seguinte equacéo,

A=— (3)

O comprimento de onda € o limite fisico da resolucdo espacial possivel de ser obtida.
A Eg. (3) mostra que o comprimento de onda é inversamente proporcional a sua frequéncia.
Assim, a resolucdo da imagem é otimizada proporcionalmente com o aumento da frequéncia e
inversamente com o comprimento de onda. A frequéncia tem uma influéncia bastante
importante na qualidade de imagem uma vez que interfere com a resolucdo da imagem e com

a penetracédo do feixe (Pranto, 2009).
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2.2 - Modos de visualizagdo de imagens médicas ultrassonograficas

Na prética clinica, usualmente, sdo utilizados quatro modos de visualizacdo
ultrassonografica para o estudo do fluxo sanguineo: modo-A (amplitude), modo-B (brilho),

modo- M (movimento) e modo Doppler.
2.2.1 - Modo-A

No modo A, que é utilizado desde o inicio da utilizacdo de técnicas ecogréficas, a
intensidade do eco detetado é medida e representada graficamente, Fig. 7. Na representacdo
gréfica resultante, o eixo horizontal corresponde ao tempo e o eixo vertical a amplitude. O eco
é representado como um sinal continuo numa dimensao, apresentando assim limitacGes na
informacgdo anatomica, fazendo com que 0 seu uso seja restrito a especialidades onde €

necessario obter medic6es precisas de distancia, tais como a oftalmologia (Pranto, 2009).
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Figura 7 - Representacéo da formacdo da imagem em Modo-A.
Retirada de Rosa (2012) e alterada.

2.2.2 - Modo-B

A forma tradicional de processar os ecos refletidos em imagem bidimensional é

denominada por modo-B (brilho). A imagem em modo-B consiste na conversdo dos picos de
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ultrassons em pontos onde o seu brilho é proporcional a sua intensidade, Fig. 8. Cada
ultrassom que é refletido € representado por uma percentagem de brilho distinta, conforme a
estrutura tecidual refletora, ou seja, a amplitude do eco é codificada em 256 niveis de cinzento
(Amaro, 2008). Deste modo, a linha serd mais branca quanto maior a amplitude do ultrassom
refletido.

Atraveés desta técnica é possivel retirar informacgdes anatomicas da artéria, tais como o
seu tamanho e configuracdo espacial. Este modo permite também avaliar a presenca de

espessamento ou placas na parede da artéria (Henriques, 2015).
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Figura 8 - Representacao da formacdo da imagem em modo-B com o
varrimento do feixe na zona a examinar e posterior formagéo da imagem a
partir das linhas de eco obtidas. Retirada de Tezoto (2015) e alterada.

2.2.3 - Modo-M

O modo-M mostra a posi¢do das estruturas refletoras em movimento através da
transmissdo e rececdo do sinal de ultrassom numa linha Unica, 0 que proporciona maior
sensibilidade que o modo-B para analise de estruturas em movimento naquela linha especifica
(Otto, 2014; Perera et al., 2014). E representado um espectro no monitor ao longo do tempo
permitindo acompanhar e medir o deslocamento espacial das estruturas em funcdo do tempo,
com registo da posicdo das estruturas refletoras selecionadas (profundidade) no eixo vertical e

0 tempo no eixo horizontal, no qual ocorre a atualizagdo sequencial da linha de corte, Fig. 9.
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Figura 9 - Representacdo da imagem em modo-M com auxilio do
modo-B para facilitar a correspondéncia anatémica (Pranto, 2009).

Este modo de visualizagdo € indicado para exames que requerem grande precisao das
medicdes de estruturas em movimento, tal como a medicdo de espessura e velocidade de
movimento (Guimardes, 2007). De um modo geral, neste modo obtém-se a imagem em modo-
B reduzida com representacdo da posicdo anatébmica do corte realizado com a linha
selecionada.

2.2.4 - Modo Doppler

O exame Doppler é muito utilizado no diagnostico de doencas arteriais periféricas uma
vez que permite avaliar ndo sO a estrutura do vaso sanguineo, como também detetar a
presenca ou auséncia de fluxo sanguineo e a sua respetiva direcdo e velocidade, localizando
eventuais obstrucdes que estejam a ocorrer (Ferreira, 2013).

O efeito Doppler, descrito pelo fisico austriaco Johann Doppler, ocorre quando uma
fonte de ondas sonoras ou eletromagnéticas estd em movimento relativamente a um recetor e
ha alteracdo da frequéncia destas ondas a medida que a fonte se aproxima ou afasta do
observador. Por outras palavras, ocorre quando se observa alteragdo da frequéncia dos
ultrassons emitidos relativamente aos refletidos (recebidos). A frequéncia da onda recebida
aumenta caso a fonte se aproxime do observador. Caso contrario, se esta se afastar, a

frequéncia recebida diminui em relacéo a emitida (Carvalho et al., 2008).
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O Doppler € utilizado para medir a velocidade do fluxo sanguineo e identificar o seu
sentido. Quando se efetua uma ultrassonografia a artéria aorta abdominal, os objetos que estdo
em movimento e promovem a dispersdo das ondas sonoras emitidas pelo transdutor sdo os
glébulos vermelhos. O efeito Doppler (f,) pode ser descrito de acordo com a seguinte
equacao,

2fvcosa
f, :%’ (4)

onde f, € a frequéncia de emissdo dos ultrassons (Hz), « é o angulo, definido pelo operador,

entre o feixe e a direcdo do fluxo do sangue (°), v € a velocidade do fluxo sanguineo (m/s) e
¢ € velocidade de propagacdo da onda de ultrassom no meio (m/s). Neste caso, 0 meio é o
sangue. A equacdo é corrigida por um fator 2 devido ao tempo de ida e volta.

Através da Eq. (4) é possivel determinar, para « =0, a velocidade méaxima (v, ) do

max

fluxo sanguineo, resultando na Eq. (5), conhecida como equacdo de Nyquist (Pranto, 2009),

V. :ﬂ. (5)
max 2f0

A variacdo da frequéncia entre os ultrassons emitidos e os refletidos € obtida
representando a sua velocidade num grafico denominado por espectro-Doppler, recorrendo-se
a transformada de Fourier (Henriques, 2015). O fluxo é laminar quando as curvas do espectro
sdo bem delimitadas, isto €, todas os glébulos vermelhos tém aproximadamente a mesma
velocidade. Por outro lado, num fluxo turbulento os glébulos vermelhos possuem velocidades
elevadas e a curva do espetro é mal delimitada.

Através do movimento dos glébulos vermelhos é registado o sinal do Doppler, que
pode ser analisado a partir de trés modalidades: Doppler pulsado, Doppler continuo e Doppler
a cores (Otto, 2014; Perera et al., 2014).

O Doppler pulsado (DP) permite avaliar a velocidade maxima do fluxo sanguineo em
pontos especificos da artéria e a distribuicdo de velocidades ao longo do ciclo cardiaco,
possibilitando a obtencdo de condicdes de fronteira necessarias em estudos computacionais da

hemodinamica.
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O Doppler continuo (DC) analisa o somatorio das velocidades de todos os fluxos,
mesmo em altas velocidades, numa determinada zona de interesse na artéria, em redor da
posicao onde € colocado o cursor.

O Doppler a cores, também chamado mapeamento de fluxo sanguineo a cores, analisa
o fluxo sanguineo e as suas diregdes. A direcdo do fluxo € codificada pela cor e a amplitude
pela intensidade da mesma. Neste modo, o utilizador define uma caixa em termos de tamanho
e coloca-a sobre a imagem do modo-B, sendo que cada ponto movel dentro desta caixa
apresentara uma tonalidade diferente.

Em caso de ser necessario estudar fluxos de elevada velocidade usam-se as ondas
continuas, no entanto estas ndo conseguem identificar com precisdo zonas profundas. As
ondas pulsadas, pelo contrario, conseguem identificar bem as zonas especificas de fluxo, mas
apresentam a desvantagem de produzir artefactos devido ao efeito de alising que ¢é definido
pela velocidade maxima admitida pela Eq. (5).

As imagens de Doppler de fluxo de cor utilizam a técnica de ondas pulsadas
mostrando o mapa dos padrdes de cor do fluxo em tempo real dentro do vaso sanguineo. As
cores visualizadas determinam a direcdo do fluxo, definindo se este se aproxima ou afasta do
transdutor (Perera et al., 2014). Quando o fluxo vai em direcdo ao transdutor, o recetor de
ecos retorna uma alta frequéncia comparada com o ultrassom transmitido e € codificado pela
cor vermelha. Quando o fluxo se afasta é feita uma conversdo e é codificado por azul. Quando
ocorre alising ha inversdo da cor e o azul fica amarelo-avermelhado. O fluxo turbulento
aparece num mosaico de cores. Assim, a metodologia de Doppler utiliza este principio para
retirar informacéo acerca da velocidade e direcdo de fluxo (Bulwer & Rivero, 2009).

A combinagdo da aquisigdo transversal e longitudinal de imagens permite o estudo
anatomico e hemodin&dmico da artéria aorta abdominal. Para este efeito muitas vezes utiliza-se
0 chamado modo duplo, que consiste na juncdo do modo-B e do modo Doppler.

No presente trabalho, analisaram-se trés imagens de Doppler pulsado correspondentes
a entrada (Fig. 10) e as saidas (das duas iliacas) da bifurcacdo da artéria aorta abdominal de
um paciente com elevada viscosidade sanguinea. Estas imagens foram adquiridas previamente
por um técnico com o equipamento Acusom S2000 da Siemens e obtidas em cortes

longitudinais em modo duplo.
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Figura 10 - Imagem Doppler da entrada da artéria aorta abdominal adquirida
com equipamento Acusom S2000 da Siemens.

Através da informacdo recolhida destas imagens foi realizada a quantificacdo das
velocidades maximas ao longo do ciclo cardiaco e a extracdo dos harménicos correspondentes

ao perfil de velocidades, recorrendo a expansao do perfil de velocidades em séries de Fourier.
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Capitulo 3 - Revisdo bibliografica da hemodinamica na artéria

aorta abdominal

A compreensdo da hemodinamica, isto é, o estudo das forcas geradas pelo coragédo e
do fluxo sanguineo no sistema cardiovascular, é essencial para prever o fluxo sanguineo e
desenvolver ferramentas de diagnostico e tratamento das doencgas cardiovasculares.

Métodos baseados na dinamica de fluidos computacional (DFC) sdo cada vez mais
utilizados para simular o fluxo sanguineo na artéria aorta abdominal humana (Perktold, 1987;
Finol et al., 2003; Soares et al. 2017). Alguns valores de pardmetros hemodinamicos, tais
como a pressao hemodinamica e as tensdes de corte nas paredes (TCP), sdo muito dificeis ou
mesmo impossiveis de obter in vivo. Esta dificuldade pode ser ultrapassada em grande parte
com recurso a utilizacdo de simulacdes computacionais para modelar o fluxo de sangue e
derivar os valores caracteristicos desses parametros. Recentemente, tem-se assistido a um
aumento da utilizacdo da dindmica de fluidos computacional para casos especificos de
paciente a partir de geometrias dos vasos sanguineos construidas a partir de imagens médicas
obtidas para cada paciente. Das técnicas de imagiologia mais utilizadas para medir a
velocidade e o caudal de sangue destaca-se a ressonancia magnética 2D (IRM-2D) e a
ultrassonografia de Doppler (Zhao et al., 2007). Os resultados obtidos com simulac6es
especificas para cada paciente podem ajudar clinicamente no planeamento do tratamento e
tomada de deciséo terapéutica, o que torna a medicina cada vez mais personalizada.

De acordo com Fry (1968), a artéria aorta abdominal caracteriza-se por estar sujeita a
forcas hemodindmicas de diferentes tipos e grandezas. Zonas como a bifurcacéo da aorta para
as artérias iliacas sdo sujeitas a padrdes de fluxo sanguineos particulares que resultam em
reflexdo de ondas de pressdo e padrdes de escoamento turbulentos. Estes padrdes expdem as
paredes de algumas zonas da aorta a baixas e elevadas tensdes de corte, sendo esta variacdo o
fator principal para a formagéo de patogéneses.

Tém sido relatados diversos estudos controversos sobre a descri¢do da forma do perfil
de fluxo, ou seja, distribuicdo da velocidade do sangue ao longo da aorta, bem como sobre a
sua magnitude. Segundo as investigagOes de Lucas et al. (1984), o perfil de velocidades na
aorta ascendente e relativamente plano e tem o valor médio, no pico sistdlico, de 0,3 m/s.
Shipkowitz et al. (1998) e Taylor et al. (1998), efetuaram simulagfes na tentativa de

caracterizar o campo de velocidades do fluxo sanguineo em modelos tridimensionais
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realisticos da artéria aorta, mais especificamente na por¢cdo abdominal, incluindo a bifurcacdo
nas iliacas. Nestas investigacbes o fluxo foi considerado estaciondrio e o fluido
incompressivel com comportamento newtoniano. Embora em grande parte das investigacdes
efetuadas os autores considerem o sangue como tendo um comportamento newtoniano, esse
tipo de comportamento s6 é vélido para taxas de corte superiores acima de um valor
caracteristico, tipicamente 100 s, situacdo que geralmente se verifica em vasos sanguineos
de grandes dimens@es (Soares et al., 2011). Assim, em casos de vasos sanguineos de pequeno
calibre ou de grande calibre, mas com taxas de corte inferiores ao valor referido, os modelos
ndo newtonianos da viscosidade sanguinea, de um modo geral, reproduzem um
comportamento mais preciso do fluxo sanguineo quando comparados com a viscosidade
newtoniana, embora a decisao a tomar sobre a escolha do modelo nédo seja assim tao linear.
Recentemente, Oliveira (2015), na tentativa de esclarecer a incerteza anterior, avaliou
as diferencas existentes na hemodinamica quando se considera o sangue um fluido com
comportamento newtoniano ou ndo newtoniano, segundo o modelo de Walburn-Schneck,
através de um escoamento sanguineo na bifurcacdo da artéria aorta abdominal de um paciente
real. Nessa investigacdo, foi também analisado o comportamento hemodindmico num ciclo
completo do batimento cardiaco em locais da bifurcacdo da artéria aorta abdominal que
apresentam elevada tortuosidade e variacGes de didmetro, dando especial atengdo a zona da
bifurcagdo das iliacas. O escoamento foi considerado incompressivel, laminar e em regime
transiente. Os resultados mostraram que o comportamento hemodindmico do escoamento
sanguineo é influenciado pelo modelo de viscosidade utilizado. O autor concluiu também que
diferentes zonas da geometria tém diferentes impactos na hemodinamica da bifurcacéo, sendo
sobre a bifurcacdo onde se verificam maiores tensdes de corte e taxas de deformacéo, o que
confirma a suposicdo de que as bifurcacBes sdo zonas propicias a ocorréncia de problemas
patoldgicos. No que diz respeito as velocidades médias do escoamento sanguineo durante o
batimento cardiaco e ao longo da geometria ndo se verificaram diferencas significativas entre
0 comportamento newtoniano e ndo newtoniano. Ainda assim, observaram-se variagoes
relativas as velocidades maximas em determinadas localizacbes da geometria. Quando o
sangue tem um comportamento ndo newtoniano verifica-se que as pressdes médias sdo
inferiores as pressdes obtidas para uma viscosidade constante (newtoniano). No caso da
viscosidade newtoniana sdo obtidos valores de tenséo de corte mais elevados e ocorrem nos

instantes em que ocorrem as maiores variagoes de velocidade (Soares et al., 2017).
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Diversos investigadores tém estudado o comportamento do escoamento sanguineo, na
tentativa de esclarecer a razdo pela qual a aterosclerose é uma manifestacdo normal na aorta
abdominal e nas suas ramificacfes. Segundo Caro et al. (1971), fluxos lentos levam a zonas
de baixas tensdes de corte nas paredes, favorecendo a ocorréncia de aterosclerose, pois a
baixa difusdo méssica de lipideos aumenta o tempo de contato destes com a parede da artéria.

Oshinski et al. (1995) e Oyre et al. (1997) realizaram estudos in vivo que mostram que
na aorta abdominal a aterosclerose se desenvolve preferencialmente na parede posterior infra-
renal e Moore et al. (1994) afirmaram que 0 mesmo ocorre nas paredes laterais da bifurcacédo
das iliacas. Segundo Malek et al. (1999), quando ha formacdo de placas de ateromas na
bifurcagdo da artéria aorta abdominal, o fluxo sanguineo nestas zonas é lento e muda de
direcdo com o ciclo cardiaco, resultando numa fraca tenséo de corte hemodinamica que pode
gerar diminuicdo do raio da artéria. No ambito deste tema, também a pesquisa de Ferreira
(2013) pretendeu determinar a relagdo do comportamento do fluxo sanguineo da artéria
carétida com o desenvolvimento de aterosclerose. Mais recentemente, ainda numa abordagem
de estudo sobre a aterosclerose, Henriques (2015) apresentou uma metodologia
computacional capaz de simular a hemodindmica da bifurcacdo carotidea, baseada em
imagens de ultrassonografia. Nesse trabalho, foram analisados, para cada instante do ciclo
cardiaco, os dados da distribuicdo das velocidades do fluido e das tensdes de corte nas
paredes.

Na literatura existem também inimeras investigacfes no que diz respeito a aneurismas
gue se desenvolvem na AAA. Em pacientes com esta patologia, a intervencdo cirdrgica é
apropriada quando o risco cumulativo de rutura ultrapassa o risco de reparacdo. Apesar de
existirem evidéncias de que o risco de rutura esta relacionado com o seu diametro méaximo,
existem relatos de cerca de 10 a 24% dos aneurismas pequenos da AAA, com diametro
méaximo de 5 cm ou menos, que sofrerem rutura (Nicholls et al., 1998; Brown & Powell,
1999). Segundo Puech-Ledo e Kauffman (1998), ndo € possivel afirmar que a taxa de
crescimento do aneurisma seja um fator preditivo de risco de rutura, mas é um indicador cujo
valor convém ser o minimo possivel no sentido que permite assim retardar uma eventual
cirurgia. Segundo Lederle et al. (2002), a cirurgia é recomendada quando o didmetro maximo
do aneurisma mede pelo menos 55 mm. Para Araujo e Rodrigues (2003), o crescimento
normal de um aneurisma € de 3 mm por ano e um crescimento superior a 5 mm por ano é um

fator de risco para a sua rutura. Também na perspetiva de Legendre (2009), a medida que o
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didmetro do aneurisma aumenta, a espessura da parede arterial diminui, bem como a sua
resiliéncia a rutura, sendo nesta zona que se verifica maior probabilidade de rutura.

Apesar da controversa existente, acima mencionada, o diametro maximo e a taxa de
expansdo, obtidos a partir de ultrassom ou tomografia computadorizada, ainda sdo o0s
indicadores mais amplamente aceites como determinantes clinicos da rutura de um aneurisma
da AAA. Apesar disso, recentemente tém sido publicados diversos resultados de modelos
especificos de pacientes usando pressdes estaticas que revelam que os valores das tensdes de
corte nas paredes (TCP) podem ser um indicador ainda melhor. Um estudo especifico do
paciente demonstrou que valores de tensdes de corte méximas nas paredes foram 12% mais
exatos na previsdo de rutura de aneurismas da AAA do que o seu diametro maximo (Fillinger
et al., 2003).

Finol e Amon (2001) realizaram previsdes numéricas de padrbes de fluxo sanguineo e
tensdes hemodinamicas em dois aneurismas da aorta abdominal, utilizando um modelo de
parede rigida e o método dos elementos espectrais. A perturbacdo hemodinémica foi avaliada
por um conjunto de indicadores, tais como as tensdes de corte nas paredes, as pressdes e 0
gradiente das tensdes de corte nas paredes (GTCP). Na investigacdo referida foi feita também
uma comparacao entre previsdes de fluxo estacionario e pulsatil, que ilustra a importancia de
se considerar o fluxo dependente do tempo para a avaliacdo de indicadores hemodinamicos.

Estudos utilizando modelos ideais de aneurismas fusiformes e saculares tém mostrado
gue a tensdo a que as paredes estdo sujeitas aumenta com o didmetro e assimetria da
protuberancia do aneurisma (Venkatasubramaniam et al., 2004) e que as zonas sujeitas a
pressbes ou TCP elevadas, devido a fluxos sanguineos elevados, sdo potencialmente
importantes para o desenvolvimento de patogéneses, podendo até, em casos extremos, levar a
destruicdo do endotélio.

Choke et al. (2005) realizaram investigacGes acerca das propriedades elasticas das
paredes dos aneurismas e tecidos moles, concluindo que estas propriedades se alteram ao
longo da artéria, afirmando entdo que muitos estudos realizados anteriormente partiam de
uma suposic¢do incorreta de homogeneidade de elasticidade ao longo de toda a artéria. Ortiz et
al. (2007) foram mais longe e afirmaram que tanto as propriedades anisotrdpicas como a
geometria das artérias devem ser consideradas nas simulacdes uma vez que locais como
bifurcacbes geram turbuléncia, ao passo que geometrias mais simples levam a escoamentos

mais suaves.
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Karmonik et al. (2008) realizaram simulacdes de fluxo estacionério e transiente de
sangue especificas para um paciente com um aneurisma na aorta abdominal, reparado com um
enxerto endoluminal. Foram adquiridas IRM-2D na zona proximal e distal a bifurcacao
adrtica com o objetivo de, com base em parametros hemodinamicos selecionados, demonstrar
o valor potencial da simulagdo DFC para fornecer resultados adicionais na tomada de decisao
terapéutica. A analise da distribuicdo das TCP no enxerto endoluminal e nos segmentos
proximais e distais saudaveis revelou valores mais elevados na zona do enxerto em todos 0s
momentos em relacdo as TCP na artéria saudavel. Neste estudo foi também correlacionado o
aumento do tempo relativo de permanéncia das particulas (TRP) com zonas de TCP elevadas.
Os autores sugerem que a existéncia de perturbacdes de fluxo nas regides estenoticas na zona
do enxerto pode tornar-se um indicador para uma intervencao, ou seja, necessidade de ampliar
o diametro do enxerto por angioplastia. Para isso, segundo Lantz et al. (2011), as simulacdes
computacionais devem ter em conta a complacéncia da artéria, pois proporciona resultados
mais realistas do que as de parede rigida, em caso de ser necessario recorrer a nova cirurgia.
Scotti et al. (2008) estudaram a importancia da introducdo de carateristicas mecanicas
varidveis ao longo das paredes da artéria. Os resultados mostraram que as simulacfes para
parede variavel apresentaram TCP maximas cerca de quatro vezes maiores do que para parede
com espessura uniforme e a introdugdo de um estiramento axial diminuiu em 17% as TCP.

Suh et al. (2011) utilizaram IRM e técnicas de dindmica de fluidos computacional
para quantificar o efeito da intensidade do exercicio nas condi¢cbes hemodinamicas em dez
individuos com aneurismas da aorta abdominal através da medicdo de alguns indices
hemodinamicos. Foram feitas medic¢Oes do fluxo de sangue da aorta abdominal em repouso e
durante exercicios dos membros inferiores de intensidades leves a moderadas. Ao nivel de
repouso, observaram-se valores da média temporal das tens6es de corte nas paredes (MTCP)
relativamente reduzidos e valores de TRP elevados na aorta abdominal. Os resultados
revelaram que o aumento no nivel de exercicio resulta no aumento da MTCP e na diminuicéo
do indice de oscilacdo das tensdes de corte nas paredes (IOTCP) da aorta abdominal, sendo
estas alteraces mais significativas abaixo das artérias renais. Com o aumento de atividade, o
TRP no aneurisma também diminuiu significativamente, principalmente na transicdo de
descanso para o nivel de exercicios leves, sugerindo que o exercicio suave pode ser suficiente
para reduzir a oscilagdo e estagnacdo do fluxo em aneurismas da artéria aorta abdominal.

Tabacow (2014) investigou as propriedades de escoamento através de trés aneurismas

da aorta abdominal realizando simula¢es computacionais sem e com endoproteses indicadas
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para o tratamento de cada um dos aneurismas, com 0 objetivo de avaliar o tempo de
permanéncia das particulas do sangue na parede da artéria em cada um dos modelos. Nos trés
casos, a introducdo de endopréteses diminuiu o contato do sangue com a parede
aneurismatica, diminuindo a acdo das tensdes hemodinamicas sobre a mesma. Isto permite a
diminuicdo do desgaste do vaso sanguineo, uma vez que o tempo relativo de permanéncia das
particulas (TRP) diminui.

De forma geral, as investigacdes de simulacdes do fluxo sanguineo referidas na
literatura ilustram um comportamento hemodinamico da AAA complexo ao longo do ciclo
cardiaco e tém desempenhado um papel muito importante como ferramenta computacional
auxiliar no diagndstico e planeamento de diversos problemas associados a AAA.

Tendo em conta os estudos atras mencionados verifica-se que ainda ndo existe uma
relacdo sistematica entre as varias variaveis hemodinadmicas e as doencas a elas associadas.
Assim, este estudo centra-se na investigacao, para a bifurcacdo da artéria aorta abdominal, da
relacdo entre alguns indices hemodinadmicos, descritos na sec¢do 5.6, e a propensdo para o
desenvolvimento de doencas cardiovasculares, num estudo de caso de um paciente medicado
para diminuir a viscosidade do sangue. Com esta investigacdo procuramos caracterizar
diferentes zonas da artéria com maior probabilidade de desenvolverem doencas
cardiovasculares através dos indices hemodinamicos estudados.
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4.1 - Reconstrucdo 3D da bifurcacéo da artéria aorta abdominal

A construcdo de modelos 3D da AAA a partir de imagens medicas tem cada vez mais
utilidade no auxilio ao diagnéstico médico e no planeamento de tratamentos uma vez que
permitem simulacdes de forma mais realista e melhorada. Além disso, permite a construcéo
de modelos cada vez mais realistas de grande utilidade na simulacdo computacional.

O 3D-doctor € um software que permite a reconstrucdo em 3D de diversas estruturas
anatémicas, a partir de imagens médicas 2D, obtidas através de equipamentos de TC ou IRM.
Este software suporta imagens armazenadas em TIFF, Interfile, GIF, JPEG, PNG, BMP,
PGM, MRC, RAW ou outros formatos de arquivo de imagem, criando modelos 3D de
superficie e volume de imagens em 2D em tempo real.

A reconstrucdo 3D tem como objetivo fornecer aos clinicos a possibilidade de
observar internamente o corpo humano por métodos ndo invasivos, alem de tornar o
diagnostico mais preciso. Depois da reconstrucdo 3D das imagens médicas, 0 programa
permite a compilacéo de arquivos 3D no formato STL, formato este que define a geometria da
superficie 3D da estrutura em estudo.

Apbs a configuracdo e segmentacdo de todo o modelo virtual, o utilizador pode
exporta-lo para outro software de edicdo, tal como o MeshLab ou Meshmixer, caso seja
necessario corte, limpeza, suavizacdo ou correcdo de outras irregularidades do modelo. O
modelo resultante pode funcionar como uma ferramenta de auxilio para o planeamento

cirurgico, simulacdo, analise quantitativa e analise de elementos finitos.

Procedimento:

A reconstrucdo do modelo 3D da AAA, usado no presente estudo, foi realizada de

acordo com as seguintes etapas:
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- Importacao das imagens

Em primeiro lugar foi feita a importacdo das imagens médicas, realizadas por TC, para
o software 3D-Doctor. Os arquivos de imagem podem ser lidos facilmente usando a
configuracdo de entrada de imagem e funcdo universal deste software. S&o suportadas
imagens tanto em escala de cinza (8 bits e 16 bits) como imagens a cores.

- Segmentacao das imagens

Nesta fase pode ser usada uma segmentacdo baseada em textura totalmente automatica
ou entdo uma segmentacdo interativa e manual baseada na limiarizacdo, sendo feita uma
segmentacdo por tracado manual de objetos com base na regido a que pertence. Uma imagem
pode ser “re-sliced” ao longo de um eixo definido pelo utilizador de forma a obter medi¢des
mais precisas para determinadas funcionalidades. As fatias desalinhadas podem ser
automaticamente ou semi-automaticamente alinhadas usando fungfes de alinhamento de
imagem.

Neste trabalho, foram segmentadas manualmente 66 imagens, como é mostrado na
Fig. 11, delineando as fronteiras da AAA presentes em cada uma delas, com a ajuda da
definicdo da regido de interesse (ROI).

M k
Figura 11 - Segmentacdo de uma imagem correspondente a zona imediatamente antes da

bifurcacdo da AAA (a esquerda) e imediatamente depois (direita). A ROI esté representada a
azul e as fronteiras da AAA a vermelho.

4
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- Geracao do modelo 3D

Apds o tratamento de todas as imagens através do processo acima demonstrado,

gerou-se 0 modelo 3D da geometria da artéria, Fig. 12.

Figura 12 - Modelo 3D da AAA.

- Importacéo do modelo (ficheiro STL) para o MeshLab:

Com o objetivo de aperfeicoar o modelo, nomeadamente no que diz respeito a
suavizacdo da superficie, este foi importado para o0 MeshLab onde foi aplicado um filtro de
Laplace com 15 itera¢des, resultando numa superficie mais homogénea, Fig. 13.
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Figura 13 - Modelo 3D da AAA melhorado com o MeshLab e identificacdo das
diferentes zonas.
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A éarea na entrada da artéria ¢ de 1,191x10* m? que corresponde a um raio de
6,160x10° m, na saida da iliaca direita é de 2,844x10° m? tendo um raio correspondente de

3,019x10° me na saida da iliaca esquerda é de 2,784x10"°> m? sendo o raio de 2,978x107 m.

- Importacédo do modelo para o Autodesk Inventor

Por fim, o modelo foi importado para o software Autodesk Inventor de modo a
transformar o ficheiro num formato compativel com o software Fluent. O modelo foi

convertido do formato STL para formato IGS.

4.2 - Malha

ApoGs a geometria estar construida, foi feita a construgdo da malha através do software
Meshing. Para garantir uma melhor qualidade da malha a ser gerada, a artéria foi dividida em
diversas partes através da funcionalidade de criacdo de tipologia virtual. Apos este processo
estar concluido as varias zonas da artéria foram denominadas como zona de entrada,
abdominal, bifurcacdo, iliaca direita, saida direita, iliaca esquerda e saida da iliaca esquerda
(Fig. 13).

Apbs este processo, foram geradas 3 malhas com diferentes nimeros de noés através da
manipulacdo do pardmetro que define o tamanho dos elementos da malha. A malha 1 é
constituida por 53413, a malha 2 por 97308 e a malha 3 por 217079 nos.

Figura 14 -Visualizag8o do aspeto geral da malha escolhida (malha 2) com
pormenorizacgdo da sua constituicdo na entrada e nas saidas.
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Todas as malhas construidas sdo compostas por elementos tetraédricos e prismaticos,
como se pode ver na Fig. 14 para a malha 2. E de notar que junto as paredes a malha é mais
apertada por serem as zonas sujeitas a maiores variagoes.

A Fig. 15 mostra uma perspetiva das trés malhas geradas, onde também se pode
visualizar que houve a preocupacdo de gerar malhas mais apertadas junto das paredes da
artéria de modo a captar melhor as variagfes associadas ao escoamento sanguineo, uma vez

que € nesta zona onde ocorrem as maiores variagoes.

1 2 3

Figura 15 - Visualizagdo do interior das trés malhas.
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5.1 - Equagdes de governo

Nesta seccdo sdo descritas as equacdes de governo da hemodindmica que modelam
matematicamente o fluxo sanguineo nos modelos geometricos da AAA, ou seja, as equacgdes
de Navier-Stokes. Neste trabalho o sangue é considerado um fluido incompressivel com
comportamento newtoniano em regime laminar. Além disso, a parede da artéria € considerada
rigida e impermeavel. Assim, as equacGes governativas sdo definidas pela equacdo de

continuidade e pela equacgéo da conservacao da quantidade de movimento,

V-u=0

6
pS[Z—r+(u-V)u}=—Vp+ySV2u, ©)

onde U representa a velocidade (m/s), p, a massa volimica do sangue (kg/m®), p a pressdo

estatica (Pa) e x, a viscosidade dindmica do sangue (Pa.s).

5.2 - Modelo newtoniano da viscosidade

De entre os varios modelos newtonianos para a viscosidade, neste trabalho foi
escolhida a equacdo proposta por Lee e Steinman (2007), Eq. (7), como referéncia para a

investigacdo do escoamento sanguineo na bifurcacdo da aorta abdominal,

ps = (1,418 +5,8785 —15,9805° +31,9645°) 11, (7)

onde x5 € a viscosidade do sangue (Pa.ss), u, € a viscosidade do plasma (Pa.s) e ¢ € a

concentracdo de glébulos vermelhos. Assim, tendo em conta a viscosidade do plasma, 1,32
mPa.s, e a concentracdo de glébulos vermelhos de 0,39 retirada das analises sanguineas do

paciente, substituindo na Eg. (7), temos uma viscosidade de 4,16 mPa.s.
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5.3 - Condicdes de fronteira

Para resolucdo numérica das equacGes que governam O escoamento sanguineo na
bifurcacdo da artéria aorta abdominal definiu-se o dominio computacional definido pela
geometria da artéria (Fig. 13) e pelas respetivas condicGes de fronteira. Foi também
necessario definir o valor da massa voltimica do sangue, 1054 kg/m?, calculado pela média
ponderada da massa volumica do plasma e dos glébulos vermelhos, tendo em conta o valor do
hematocrito do paciente em estudo, Eg. (2). A viscosidade sanguinea foi determinada pelo
modelo newtoniano de Lee e Steinman (2007), definido pela Eq. (7), e obteve-se o valor de
4,16 mPa.s. O sangue foi considerado um fluido incompressivel e com propriedades

termofisicas constantes.

Entrada:

A condicdo fronteira na entrada da aorta foi obtida a partir de uma imagem de
ultrassonografia Doppler retirada na entrada da artéria aorta abdominal, a partir da qual foi
obtido o perfil da velocidade maxima do escoamento sanguineo em fungdo do tempo, Fig. 16.

Para a obtencdo do perfil da velocidade, usado nas simulagdes, utilizou-se o software
Web Plot Digitizer para fazer a digitalizacdo de quatro ciclos cardiacos, identificados na
Fig. 16 pelos pontos vermelhos. Este programa permite a marcacdo na imagem Doppler dos
pontos que definem o perfil da velocidade. Posteriormente foi gerada uma lista, com 0s
valores da velocidade (cm/s) e do tempo (s) nesses pontos, exportavel para o Matlab onde foi
realizada a quantificacdo das velocidades ao longo do ciclo cardiaco em séries de Fourier e a

extracdo dos harmonicos correspondentes ao perfil de velocidades.
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+Vel=65.8 cm/s

Figura 16 - Marcagdo dos pontos no software Web Plot Digitizer.

Na Fig. 16 verifica-se que durante a analise o paciente apresentou um valor de 95
batimentos por minuto, o que corresponde a um periodo para o ciclo cardiaco de 0,63 s.

O perfil da velocidade (Anexo B) obtido é dado por

(t) =a, +a, cos(tw) + b, sin(tw) + a, cos(2t w) + b, sin(2tw) + a, cos(3tw)
+ b, sin(3tw) +a, cos(4tw) +b, sin(4tw) + a, cos(5tw) +b,sin(5tw) . (8)
+ a, cos(6tw) + b, sin(6tw) +a, cos(7tw) + b, sin(7tw)

VFourier

Este perfil da velocidade ao longo de um ciclo cardiaco foi imposto como condicao
fronteira na entrada da artéria. Foi também considerado que a velocidade tem um perfil

espacial parabdlico normal ao plano de entrada em cada instante. A velocidade Vg, (t)

representa a aproximacao da velocidade maxima do envelope de velocidades de um batimento
cardiaco do paciente em estudo.
A seguinte equacdo mostra a funcdo que foi definida para o perfil da velocidade na

entrada da artéria,

VY20 =V (t)[l_ (x—0,00035)2+(y—0,00013)2+(z+0,000036)2j , 9)

RZ

onde R = 0,00616 m é o raio da artéria na entrada, e 0,00035, 0,00013 e 0,000036 sdo as

distdncias (em m) do centro da fronteira de entrada da artéria a origem do referencial,
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calculadas através da média das coordenadas de todos os pontos do contorno que define a
fronteira de entrada. Os pardmetros da V., (t) foram obtidos no Matlab e estdo

discretizados no Anexo A. O perfil da velocidade na entrada da artéria foi introduzido no

Fluent através do desenvolvimento de uma funcéo (udf.c) definida pelo utilizador (Anexo B).

2
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Figura 17 - Velocidade Doppler, aproximagdo de Fourier e seus harmonicos.

Na Fig. 17 apresentam-se a velocidade Doppler, V., @ aproximagao de Fourier

calculada em séries de senos e coSsenos, Ve, (t), € 0s varios harmdnicos. A aproximagéo de
Fourier reflete as velocidades maximas medidas por local em cada momento.

A Fig. 18 apresenta 0s varios harmonicos da funcdo V. (t), destacando o 1°
harmonico (harménico fundamental). De notar que a frequéncia dos harmoénicos vai
aumentando, sendo a frequéncia do 2° harménico o dobro da frequéncia do 1° harmoénico, a

frequéncia do 3° harmonico o triplo da frequéncia do 1° harménico e assim sucessivamente.

Verifica-se também que a soma dos harmonicos e da amplitude é igual a aproximagéo

(t) expressa na Fig. 17.

VFourier
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Figura 18 - Decomposi¢do da série de Fourier nos varios harménicos.

Nas saidas das iliacas esquerda e direita foi imposta uma pressdo de 100 mmHg, uma

vez que a pressao sistolica de um humano saudavel é cerca de 120 mmHg e a pressdo

diastolica cerca de 80 mmHg. Tendo em conta que as paredes da artéria foram consideradas

rigidas estas ndo reagem as variacOes de pressdo, pelo que o valor da pressdo imposta pelas

condicdes fronteira nas saidas das iliacas ndo tem qualquer influéncia nos resultados das

simulacBes. Assim, para um dado perfil da velocidade de entrada obtém-se sempre 0 mesmo

campo de pressdes independentemente do valor da pressdo imposto nas saidas das iliacas.

Paredes:

Nas paredes considerou-se a condi¢do de ndo deslizamento (velocidade nula). Como ja

foi referido, as artérias possuem elasticidade (Tab. 1) mas para simplificar o problema neste

estudo foram consideradas como sendo rigidas.

37



Capitulo 5 - Fundamentos tedricos

5.4 - Método numérico

As simulacbes apresentadas ao longo deste trabalho foram realizadas utilizando o
software Fluent. As equagdes governativas foram resolvidas numericamente usando o método
dos volumes finitos, sendo encontrada uma solugdo de modo a que a massa, a quantidade de
movimento, a energia e outras quantidades relevantes sejam conservadas em todos os pontos.
Neste método o dominio computacional é dividido em volumes de controlo que constituem a
malha computacional e nos quais as leis de conservacgdo s&o validas, dentro do erro numérico.
As equacOes governativas sdo integradas para cada um dos volumes de controlo, resultando
num sistema de equacOes algébricas para as variaveis discretas dependentes, que sao
resolvidas numericamente até que a condicdo de convergéncia definida pelo utilizador como
critério de paragem seja atingida. As solugBes para os escoamentos foram consideradas
validas quando os residuos para as equagdes da continuidade e da quantidade de movimento
foram menores do que 10,

Para discretizar as equacdes de conservacdo da quantidade de movimento, foi utilizado
0 esquema Upwind de segunda ordem, para a interpolacdo da pressdo usou-se 0 esquema
Second order e para a discretizagdo do gradiente usou-se o esquema Green-Gauss node
based. Para o acoplamento entre a pressdo e a velocidade, tendo em conta que o fluido é
incompressivel, nas equacdes de Navier-Stokes foi utilizado o algoritmo Semi-implicit method

for pressure linked equations (SIMPLE).

5.5 - Validagéo da malha

De modo a escolher e validar a malha usada neste estudo, foram realizadas algumas
simulagOes preliminares, utilizando uma velocidade constante na entrada de 0,6 m/s, o que
corresponde a velocidade maxima durante um ciclo cardiaco para o paciente objeto deste
estudo, de modo a verificar se os resultados obtidos s&o independentes da resolucdo da malha.

Na Tab. 2 séo apresentados os resultados das simulagdes para as trés malhas. A artéria
foi dividida em trés zonas, que foram denominadas de abdominal, bifurcagéo e iliacas. Em
cada uma destas zonas foram determinados os valores médios das pressdes e das tensdes de
corte nas paredes. Na entrada e nas saidas foram determinados os valores médios da

velocidade e do fluxo maéssico. Os resultados para cada uma das malhas foram comparados
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entre si através da diferenca relativa percentual, entre as malhas 1 e 2, e as malhas 2 e 3. A

diferenca relativa percentual (e,_, ) foi calculada pela equagéo

e, = MV'Vb| 100 %, (10)

a

onde V, e V, sdo os valores da variavel hemodindmica (magnitude da velocidade, fluxo

massico, pressdo e TCP) obtidos com a malha a e b. Para calcular a diferenca percentual
entre a malha 1 e 2 os termos a e b assumem o valor de 1 e 2, respetivamente e, para

calcular a diferenca percentual entre a malha 2 e 3 assumem o valor de 2 e 3, respetivamente.

Tabela 2 - Comparagédo dos resultados obtidos com as trés malhas.

Variavel Zona Malha 1 Malha 2 Malha 3 €., €,
. Entrada 0,306 0,319 0,319 4,22 0,03
Magnitude
da Interior 0,456 0,485 0,492 5,93 1,34
velocidade
(m/s) Saidas 0,656 0,683 0,681 4,04 0,24
Entrada 0,0384 0,0401 0,0401 4,24 0
Fluxo Saida
Assico dheita -0,0189 -0,0197 -0,0197 4,06 0
(kg/s)
Saida -0,0195 10,0203 -0,0203 3,94 0
esquerda
Abdominal  13929,9 13968,5 13958,4 0,27 0,07
P'EES;;‘O Bifurcacio 138138 138403 138297 0,19 0,08
Iliacas 13433,1 13697,4 13689,7 1,92 0,06
Abdominal 2,25 2,45 2,44 8,15 0,36
Bifurcacédo 20,30 21,63 21,87 6,14 1,10
TCP (Pa)
Iliacas 7,93 8,46 8,49 6,25 0,29

As diferencas entre as malhas 2 e 3 sdo sempre menores do que 1,40%, pelo que a
escolha da malha recaiu sobre a malha 2 por se considerar que esta tem resolucao suficiente
para 0s objetivos deste estudo. Tendo em conta esta analise é de esperar que 0 erro numérico

dos nossos resultados seja sempre menor do que 1-2%.
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5.6 - indices hemodinamicos

Compreendendo que uma bifurcacdo € uma zona geometricamente complexa, surge a
questdo de quais as zonas da bifurcacdo que s&o mais propensas ao desenvolvimento de
aterosclerose e outras doencas cardiovasculares.

Vérios estudos mostram que o desenvolvimento de doencas cardiovasculares,
nomeadamente o aparecimento de placas ateroscleroticas, esta relacionado com baixos valores
de tensdes de corte nas paredes (TCP) e com as suas elevadas oscilagdes temporais (Ku et al.,
1985). Contudo, ainda ndo existe consenso alargado em torno desta tematica (Davies, 2009;
Cecchi et al., 2011; Soulis et al., 2014; Fytanidis et al., 2014). Assim, sdo necessarias mais
pesquisas para elucidar as variacdes espaciais e temporais das TCP e a sua influéncia no
aparecimento de placas ateroscleroticas.

Embora a correlagdo entre as TCP e a localizagdo das placas ndo seja totalmente
compreendida, varios parametros derivados da distribuicdo das TCP, denominados indices
hemodinamicos, tém sido identificados como possiveis indicadores para locais propensos a
lesbes ateroscleréticas (Knight et al., 2010), uma vez que a configuragdo complexa da
bifurcacdo da AAA promove elevadas oscilagdes das TCP durante o ciclo cardiaco. No
entanto, as TCP sdo o resultado direto do fluxo sanguineo e, portanto, as variacdes especificas
na anatomia arterial de cada individuo influenciam os diversos parametros hemodindmicos.

Os indices baseados nas TCP mais usados para caracterizar a hemodindmica da
bifurcacdo da artéria aorta abdominal sdo a MTCP que representa a média temporal das
tensdes de corte nas paredes, a MVTCP que se refere a média temporal do vetor tensdes de
corte nas paredes, o IOTCP que é o indice de oscilacdo das tensfes de corte nas paredes e 0
TRP que é um indice que esta relacionado o tempo relativo de permanéncia das particulas na
parede do vaso sanguineo (Knight et al., 2010).

O indice MTCP (Pa) permite determinar a tensdo de corte méedia exercida nas paredes
integrando, para cada n6 da malha computacional, a tensdo de corte nas paredes ao longo do

ciclo cardiaco e é calculado através da seguinte expressao,

MTCP :%_T(Uﬁ‘dt , (11)
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onde T representa o periodo (s) correspondente a um ciclo cardiaco e TCP representa a
magnitude instantanea das TCP (Pa).

O indice MVTCP (Pa) pode ser definido pela equacao

MVTCP:%— : (12)

.
jﬁ dt
0

O indice IOTCP, definido pela Eq. (13), € uma grandeza adimensional que permite
identificar as zonas da parede da artéria que s@o sujeitas a grandes variacdes das TCP, ou seja,

revela a oscilacdo geral do vetor TCP durante o ciclo cardiaco,

‘IZTEﬁqu

IOTCP =0,5x%| 1— (13)

fo TCPlat |

O indice IOTCP identifica os locais onde a dire¢cdo do vetor TCP é diferente da
direcdo predominante do fluxo sanguineo durante o ciclo cardiaco. Os valores deste indice
podem variar de 0 (vetor TCP sem varia¢Ges ao longo do ciclo cardiaco) até 0,5 (deflexdo de
180° da direcdo do vetor TCP), Eq. (13).

O indice TRP (Pa) ¢ inversamente proporcional ao indice MVTCP e caracteriza as
zonas de estagnacao e de refluxo com consequente variacdo das tensdes de corte (Steinman et

al., 2009). Este indice pode ser quantificado através da seguinte expressao,

RP = ! I
(1-2xIOTCP)xMTCP MVTCP

(14)

Os trés primeiros indices aqui referenciados relacionam-se com a distribuicdo da
grandeza de tensdo de corte ao longo da parede da artéria. O tempo de permanéncia das
particulas na parede, ou seja, ultimo indice referido, é proporcional a combinacéo dos trés
anteriores (Himburg et al., 2004).

As TCP estdo relacionadas com a desaceleracdo do fluxo sanguineo préximo da
parede da artéria, que € o resultado da forca de atrito tangencial exercida sobre a camada de
fluido em contacto com a parede arterial (Giddens et al., 1993). A media temporal do
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gradiente das tensdes de corte nas paredes, designada neste estudo como MGTCP (Pa/m) é
um indice temporal importante na modulacdo da expressdo de genes nas células endoteliais.
Estes genes regulam a proliferacdo, a migracdo e a apoptose das células. O indice MGTCP

pode ser calculado de acordo com a seguinte equacao,

]
MGTCP = % j GTCPdt, (15)
0

onde

2 (aTCP, Y 2
— (aTCPXj . , +(8TCPZJ (16)
OX oy 0z

é o gradiente das tensdes de corte nas paredes (Pa/m) e descreve a mudanca espacial das TCP
em cada ponto ao longo do tempo, podendo ser considerado, por conseguinte, um marcador
de tensdo das células endoteliais (Lee et al., 2009). O GTCP, que é frequentemente usado
para estudar a hemodinamica em aneurismas, indica a variacdo espacial das tensbes na
direcdo normal e tangencial das paredes da artéria. Valores elevados de GTCP sédo obtidos nos
locais de mudanca de direcdo da tensdo de corte nas paredes. Isto suporta a evidéncia de que a
extremidade distal dos aneurismas é a zona onde ocorre perturbacdo hemodindmica mais
significativa (Finol & Amon, 2002).
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Capitulo 6 - Apresentacao e analise dos resultados

6.1 - Validacdo numérica

Nesta sec¢do sdo apresentados os resultados, ao longo de um ciclo cardiaco, para o
caudal sanguineo e para 0 numero de Reynolds na entrada da aorta abdominal e nas iliacas
direita e esquerda, obtidos a partir das imagens de ecografia Doppler, bem como os resultados
numericos das simulagdes obtidos para as mesmas zonas.

A Fig. 19 mostra a comparacao do caudal sanguineo obtido com o ajuste de séries de
Fourier aos dados experimentais dos perfis Doppler na entrada da artéria aorta abdominal
(AAA), nas saidas das iliacas direita e esquerda, com o caudal obtido nestas zonas a partir das
simulagdes computacionais da hemodindmica. Os valores da velocidade na entrada abdominal
e nas iliacas, obtidos através de aquisi¢Bes de dados por ultrassonografia Doppler, foram

recolhidos a 4,9 cm e a 4,8 cm da bifurcacdo da artéria aorta abdominal, respetivamente.

%1073
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#* Entrada - Simulac¢io
3.04 [ x e Iliaca direita - Doppler
% Iliaca direita - Simulagao
w25 ----—Iliaca esquerda - Doppler
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£
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E
= 1.5
5]
o
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Figura 19 - Comparacdo dos caudais obtidos na entrada da AAA e nas saidas
das iliacas, por ultrassonografia Doppler e com a simulacéo. A simulacédo foi
realizada para intervalos de tempo de 0,0335s.

Pode-se afirmar que, 0s caudais nas saidas da iliaca direita e iliaca esquerda, Fig. 19,
apresentam diferencas significativas entre si. Tais diferencas podem ser explicadas pelas
variagdes anatomicas existentes uma vez que ndo existe simetria entre as iliacas. Assim, pode-

se inferir que para outro paciente, que naturalmente apresentaria uma artéria com geometria
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diferente da geometria em estudo, os resultados seriam diferentes dos obtidos, mesmo para
simulagOes com as mesmas condicdes fronteira.

Pela analise da Fig. 19, verifica-se também que, nas medi¢des Doppler, ndo é satisfeita
a equacdo de conservacao da massa uma vez que o caudal de entrada ndo € igual ao caudal
nas saidas. Isto pode ser explicado pelo erro experimental associado as medicGes das
velocidades Doppler e pelo erro associado ao ajuste da série de Fourier ao perfil da
velocidade. A estimativa do valor do erro experimental, ao longo do ciclo cardiaco, esta

representada na Fig. 20 e foi feita através da diferenca relativa percentual (erro ) entre o

caudal na entrada (Q ) e 0 caudal nas saidas (Q.,.. ), que € dada pela expressédo

entrada saidas

erro = |Qentrada - Qsal’das| XlOO % . (17)

entrada

As diferencgas relativas percentuais variam entre 4,84% e 24,55%. Por exemplo, no
instante onde a velocidade medida com o Doppler ¢ maxima (t = 0,0670 s), na entrada o
caudal é de 3,514x10°° m®s enquanto nas saidas, no mesmo instante, o caudal é de 3,344x10°
m3/s, o que corresponde a um erro experimental neste instante de pelo menos 4,84%. Para o
instante t = 0,3150 s, correspondente ao tempo de meio ciclo cardiaco, onde a velocidade é
praticamente constante, o erro apresenta o valor maximo ao longo do ciclo cardiaco de
24,55%, sendo o caudal na entrada de 7,487x10° m®/s e nas saidas de 5,649x10° m%/s.
Assim, de acordo com esta avaliacdo, o erro experimental médio associado as medicdes

Doppler ao longo do ciclo é estimado em ~17,65%.
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Figura 20 - Erro experimental associado as medicGes Doppler.
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Na Fig. 21 sdo representadas as diferengas entre o caudal obtido pelas medigdes

Doppler (Qpqpper ) € 0 caudal obtido nas simulagdes computacionais (Q,), ao longo do ciclo

cardiaco, na saida da iliaca direita e na saida da iliaca esquerda, calculadas pela equacao

AQ = ‘QDoppler - QSim

: (18)
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Figura 21 - Diferengas entre o caudal obtido com as medi¢6es Doppler e
com as simulagoes.

Da comparacdo entre o caudal obtido com as medicdes Doppler e com as simulagdes
verifica-se que a diferenga maxima entre eles na saida da iliaca direita é de 3,163x10° m%/s, o
que corresponde a uma diferenca na velocidade de 0,11 m/s, e ocorre no instante t = 0,1340 s.
Para a saida esquerda € de 1,095x10° m®/s, o que corresponde a uma diferenca de velocidade
de 0,04 m/s, e ocorre no instante t = 0,2345 s. Essas diferencas podem ser explicadas pelo erro
experimental associado as leituras Doppler, a resolucdo espacial das medi¢des Doppler, as
diferencas entre as medic¢des Doppler e o ajuste do perfil da velocidade em séries de Fourier e
ao facto de as localizagbes das medigGes Doppler poderem néo coincidir com a localizagéo
das saidas no modelo computacional da artéria. Além dos erros associados ao método
experimental s&o de referir ainda os erros numéricos carateristicos das simulagdes
computacionais (por exemplo, resolucdo da malha e linearizacdo das equacOes de governo).

Por fim, refere-se o facto de as medigdes ndo terem sido realizadas simultaneamente pelo que

45



Capitulo 6 - Apresentacdo e andlise dos resultados

ndo existe garantia que as pulsagdes cardiacas correspondam a estados de ansiedade idénticos
do paciente (Soares et al., 2017).

Com o objetivo de caracterizar o regime de escoamento foi efetuado o calculo dos
valores do numero de Reynolds (Re) na entrada e nas saidas da geometria, para os perfis das
velocidades obtidos das imagens Doppler e da simulacéo.

Os valores dos numeros de Reynolds obtidos a partir das imagens Doppler foram
calculados utilizando os dados da geometria e as velocidades médias obtidas através das

imagens Doppler (V. =V (t)/2) na entrada da AAA e nas saidas (iliacas esquerda e

Fourier
direita). Os numeros de Reynolds referentes a simulacdo foram calculados a partir das
velocidades médias obtidas dos perfis de velocidade simulados, utilizando a Eq. (1).

De acordo com a Fig. 22, comparando o nimero de Reynolds para as trés zonas em
estudo, verifica-se um comportamento semelhante ao perfil da velocidade ou do caudal
representado na Fig. 19, atingindo o valor maximo durante do pico sistolico. Para os dados
Doppler, esse méximo apresenta um Re = 906,9 na entrada, 959,1 na iliaca esquerda e 889,1
na iliaca direita. Para as simula¢des, o valor méaximo de Re tem o valor de 908,3 na entrada,
962,4 na iliaca esquerda e 930,4 na iliaca direita. Apesar da geometria da artéria ndo ser um
tubo circular, estes resultados permitem considerar que 0 escoamento ocorre em regime

laminar uma vez que Re é sempre inferior a 2300.

1000 -
N, —Entrada - Doppler
7\ # Entrada - Simulacgio
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Figura 22 - Variacdo do numero de Reynolds ao longo de um ciclo cardiaco na
entrada abdominal e nas saidas das iliacas.
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6.2 - Distribuicdo das velocidades

Nesta seccdo é apresentada a andlise da distribui¢do das velocidades, para diferentes
instantes do ciclo cardiaco, para a simulacéo realizada com o perfil de velocidades obtido do
ajuste da série de Fourier ao perfil de velocidades das aquisi¢des Doppler. Sdo apresentadas
imagens ilustrativas dos resultados que incluem um diagrama de cores que quantifica o
parametro escolhido. Neste diagrama, a cor azul corresponde a valores mais baixos e a cor
vermelha identifica os locais onde os valores s&o mais elevados.

A Fig. 23 ilustra a distribuicdo do campo das velocidades ao longo da bifurcagéo da
AAA, nos planos transversais ao longo da artéria, em diferentes instantes do ciclo cardiaco,

com a escala ajustada a velocidade maxima atingida durante 0 mesmo.
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Figura 23 - Distribui¢do das velocidades ao longo da bifurcagdo da AAA, em diferentes instantes do
ciclo cardiaco.

A Fig. 23a, que corresponde ao instante t = 0,0335 s, representa um instante da sistole,
onde a velocidade estd em fase de aceleracdo. Neste instante, a velocidade maxima ao longo

da artéria adquire o valor de 0,747 m/s. A Fig. 23b, que corresponde ao instante t = 0,0670 s,
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representa o instante em que o perfil das velocidades atinge o valor maximo durante o ciclo
cardiaco, sendo esse valor de 1,028 m/s. A Fig. 23c, instante t = 0,1675 s, representa um
instante ainda da sistole, mas onde a velocidade ja esta a diminuir (fase de desaceleracéo), a
meio do pico. O valor da velocidade méxima atingida neste instante é de 0,638 m/s. A
Fig. 23d, t= 0,2680 s corresponde ao instante final da sistole (inicio da diastole) e a
velocidade maxima neste instante é de 0,346 m/s. Por fim, a Fig. 23e corresponde a um
instante durante a diastole, especificamente em t = 0,4020 s e a velocidade maxima é de 0,272
m/s.

Os resultados sugerem que as zonas de maior velocidade se situam ao longo das
iliacas, principalmente na iliaca esquerda, pois apresenta os valores mais elevados no
diagrama de cores. Isto pode dever-se ao facto de a iliaca esquerda ter area transversal
ligeiramente inferior a iliaca direita. Além disto, em todos os instantes verifica-se que junto as
paredes da artéria as velocidades sdo nulas, devido & condicdo de fronteira de ndo
deslizamento. Também se verifica em todos os casos que as velocidades crescem da periferia
para o centro da artéria, havendo um claro desvio das velocidades mais elevadas na direcéo
das curvaturas devido a inércia do escoamento.

Na Tab. 3 sumaria-se a variagdo da velocidade na entrada abdominal e nas saidas

esquerda e direita, para 0s mesmos instantes anteriormente especificados.

Tabela 3 - Distribui¢do das velocidades médias na entrada da aorta abdominal e nas saidas das
iliacas, nos instantes analisados.

Velocidade média (m/s)

Entrada Saida da iliaca Sal’da_ da_l iliaca
Tempo (s) esquerda direita
0,0335 0,220 0,489 0,452
0,0670 0,291 0,638 0,610
0,1675 0,147 0,308 0,323
0,2680 0,068 0,136 0,154
0,4020 0,060 0,124 0,132

De notar que, nos instantes correspondentes & aceleragdo durante a sistole, a
velocidade na saida da iliaca esquerda € superior a da saida da iliaca direita, mas apds estes
instantes verifica-se que esta tendéncia é invertida e a velocidade na iliaca direita passa a ser

superior a da iliaca esquerda.
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Como exemplo, na Fig. 24 representa-se a distribuicdo das velocidades na entrada da
aorta abdominal e nas saidas das iliacas esquerda e direita no instante em que se atinge o pico

sistdlico, ou seja, a velocidade maxima ao longo do ciclo (t = 0,0670 s).

Velocidade
1.028 (3)

| e 4
0.925 :

- 0.822 Saida da
L 0.720 iliaca direita

0.617 ( \

- 0.514 \
F0.411 ° Entrada

[ 0.308 Saida da
0.206 iliaca esquerda

l 0.103
0.000

(m s™1) t=0,0670s

Figura 24 - Distribuicdo das velocidades na entrada abdominal e nas saidas das iliacas no
instante t = 0,0670 s.

6.3 - Distribuicéo das pressoes

Nesta seccdo sdo apresentados os resultados do campo das pressfes ao longo da
artéria, para a solucdo do escoamento sanguineo, em diferentes instantes do ciclo cardiaco,
Fig. 25. Ao contrario dos resultados apresentados para a distribuicdo das velocidades, os
resultados da distribuicdo das pressdes, em cada instante, sdo apresentados em escalas
diferentes uma vez que as variagOes de pressdo entre tempos de simulagdo diferentes sdo
muito elevadas o que resultaria, se fossem apresentados na mesma escala, em perda de
informagdo para os instantes em que as pressdes globais ao longo da bifurcacdo da artéria

aorta abdominal sdo mais reduzidas.

49



Capitulo 6 - Apresentacao e anélise dos resultados
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Figura 25 - Distribuicdo das pressdes ao longo da bifurcacdo da AAA, em diferentes instantes
do ciclo cardiaco.

Para o instante t = 0,0335 s, a pressdo diminui gradualmente da entrada da artéria
abdominal até as saidas das iliacas. A pressdo média ao longo da artéria neste instante tem o
valor de 14035,9 Pa e a pressdo local maxima atingida tem o valor de 14522,6 Pa, Fig. 25a.

Para o instante t = 0,0670 s, correspondente a velocidade maxima do ciclo, a pressao
também diminui gradualmente da entrada na artéria abdominal até as saidas das iliacas, com
excecdo da zona onde a artéria abdominal bifurca nas artérias iliacas que é a zona que
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apresenta os valores de pressdao mais elevados. A pressdo media ao longo da artéria no
instante t = 0,0670 s tem o valor de 13911,9 Pa e a pressdo local m&xima, que ocorre na zona
da bifurcacdo propriamente dita, tem o valor de 14338,6 Pa, Fig. 25b. Estes valores sdo
ligeiramente inferiores aos valores resultantes no instante t = 0,0335 s.

Para o instante t = 0,1675 s, a variacdo da pressdo ao longo da AAA tem um
comportamento diferente dos instantes anteriormente descritos pois, neste instante, a pressao
ao longo de toda a artéria é inferior e mais homogénea. No geral, a pressao cresce da entrada
para as saidas das iliacas. A pressdo média ao longo da AAA tem o valor de 13279,0 Pae a
méaxima de 13358,4 Pa, ocorrendo na bifurcacdo. Neste instante, apenas se verificam pressdes
superiores a 13301,8 Pa na zona imediatamente anterior a bifurcacdo, na bifurcacdo, na zona
de viragem da iliaca esquerda e nas saidas das iliacas, Fig. 25c. No instante t = 0,2680 s (fase
final de desaceleracdo), a pressdo tem um comportamento semelhante ao instante anterior, a
pressdao média ao longo da artéria tem o valor de 13299,6 Pa e a pressdao maxima o valor de
13333,8 Pa, que ocorre, nas saidas da artéria. Contrariamente ao comportamento dos instantes
t =0,0335set=0,0670 s, neste instante a pressdo aumenta gradualmente da entrada para as
saidas, Fig. 25d. Este comportamento pode ser explicado pelo facto de a diminuicao do fluxo
sanguineo ser uma consequéncia da diminui¢do da diferenca de pressdo entre a entrada e as
saidas da artéria, o que pode exigir que a diferenca de pressdo em alguns instantes tenha que
ser negativa de modo a reduzir o fluxo sanguineo (Fig. 26). Por fim, no instante t = 0,4020 s,
correspondente a fase do ciclo onde a velocidade € menor, 0 comportamento do campo de
pressdes volta a ser semelhante aos instantes iniciais, ou seja, a pressdo diminui gradualmente
na entrada da aorta abdominal para as saidas nas iliacas, com exce¢do da zona da bifurcacdo
que apresenta o valor maximo de 13412,2 Pa. O valor médio das pressfes ao longo da artéria
neste instante é de 13379,9 Pa, Fig. 25e.

De modo geral, exceto na fase de desaceleracdo, a pressdo ao longo do ciclo diminui
da entrada na AAA para as saidas nas iliacas e os maiores valores encontram-se na entrada e

na zona especifica onde ocorre a bifurcacéo.
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Pela analise da Fig. 26 infere-se que, durante a diastole, existe de uma relagdo,

praticamente linear, entre a variacdo da pressao e o caudal sanguineo. Durante a sistole, a

gueda de pressdo é mais acentuada antes de atingir o pico sistolico e cai para valores

negativos no final da desaceleracdo do fluxo sanguineo. Ou seja, é possivel verificar que, €

exclusivamente durante a desaceleracdo do ciclo cardiaco que se verificam variacGes

negativas da pressdo, o que pode significar que esta é uma condicdo necessaria para a reducédo

do fluxo sanguineo para valores do fluxo diastolico.

6.4 - Distribuicdo da taxa de deformacao

Nesta seccdo sdo apresentados os resultados da taxa de deformagdo ao longo da

bifurcacdo da AAA para os diferentes instantes de simulacdo, Fig. 27. Os resultados serdo

apresentados em diferentes escalas pelo mesmo motivo explicado anteriormente na

apresentacdo dos resultados referentes a distribuicdo das pressoes.
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Figura 27 - Distribuicdo da taxa de deformacéo ao longo da bifurcacdo da AAA, em diferentes

instantes do ciclo cardiaco.

No instante t = 0,0335 s, 0 valor médio da taxa de deformacdo é de 1013,6 s™*. O valor

maximo da taxa de deformagéo ocorre na zona da bifurcagdo e tem o valor de 2609,8 s*. A

zona de viragem mais acentuada da iliaca esquerda também representa uma zona onde 0s

valores desta variavel sdo muito elevados, sendo o valor maximo nesta zona de 2536,5 s. No

instante t = 0,0670 s, onde a velocidade ¢ maxima, o valor medio da taxa de deformacao é de

1135,9 st. O valor maximo da taxa de deformagdo ocorre, a semelhanca do instante

anteriormente analisado, na zona da bifurcacdo e tem o valor de 3713,5 s™. O valor maximo

na zona de viragem da iliaca esquerda é de 3646,7 s. A taxa de deformagéo no instante
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t=0,1675s, correspondente a fase de desaceleracdo do ciclo cardiaco, apresenta um valor
médio muito inferior aos instantes anteriores, sendo este valor de 359,5 s™. No entanto, o seu
valor maximo, que ocorre também na bifurcacdo, embora também seja inferior aos casos
anteriores, ¢ um valor proximo do verificado nos instantes anteriores, 2066,5 s?, a
semelhanca do que acontece na zona de viragem acentuada da iliaca esquerda, que apresenta o
valor maximo de 1598,9 s. No final da sistole, instante t = 0,2680 s, a taxa de deformagcéo
apresenta globalmente valores bastante inferiores aos instantes anteriores do ciclo. A média
deste pardmetro ao longo da AAA tem o valor de 134,4 s! e o seu valor maximo, na
bifurcacéo, tem o valor de 1014,4 s™. Neste caso, os valores da taxa de deformagc&o na zona de
viragem da iliaca esquerda ja ndo apresentam relevancia em relacdo as zonas vizinhas, ao
contrario do que acontecia nos outros instantes analisados. Isto podera ser explicado pelo
facto de no final da sistole a diminuicdo do fluxo sanguineo ja estar quase estabilizada e,
consequentemente, a sensibilidade da taxa de deformacdo a tortuosidade local da artéria
deixar de ser significativa. Para o Ultimo instante analisado, t = 0,4020 s, a taxa de
deformacdo apresenta os valores menores ao longo de todo o ciclo cardiaco, com o valor
médio de 144,7 s e maximo, na bifurcacdo, de 787,6 s*. De notar que a relagio entre o
comportamento da taxa de deformagdo média e a velocidade é praticamente linear, ou seja,
para velocidades mais elevadas verificam-se taxas de deformacdo também mais elevadas, em

toda a artéria, ao longo do ciclo cardiaco, como é mostrado na Fig. 28.

. %10
o 1200 7 @ © Caudal 3,5
1000 4 * v L 3.0 ~
2% ) 0 * Taxa de deformagao G
G 800 - x r25 %
= 20 =
. 2,
,0 500 - * 0 i} 'E
© o 15 5
T 401 « ° o 10 7
o * © 0 900 0 g 0 o o © O
o) i -
3 200 ¥ % x ¥ ¥ x ¥ * x g * K 0.5
(4] . R
F 0 1 T I 1 1 1 0
0 0,10 0,20 0,30 0,40 0,50 0,60
Tempo (s)

Figura 28 - Variacdo da taxa de deformacdo média e do caudal na bifurcacdo da AAA ao
longo do ciclo cardiaco.
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6.5 - Distribuicéo das tensOes de corte nas paredes

De seguida sdo apresentados o0s resultados das tensdes de corte nas paredes (TCP) ao
longo da artéria para os diferentes instantes do ciclo cardiaco, Fig. 29. De forma semelhante a
analise dos resultados relativos ao campo de pressdes e a distribuicdo da taxa de deformacéo,
os resultados das tensdes de corte nas paredes também sdo apresentados em escalas diferentes
pois 0 seu valor € muito maior nos instantes iniciais do ciclo pelo que, & mesma escala, 0s

valores da fase final iriam parecer constantes.

TCP TCP

- 18.1 26.8

r13.7 20.2
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TCP
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(Pa]

(©)
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" 4.3

r3.2
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Figura 29 - Distribuicdo das tensdes de corte nas paredes ao longo da bifurcacéo da
AAA, em diferentes instantes do ciclo cardiaco.
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Para o instante t = 0,0335 s, a média das tensdes de corte nas paredes ao longo de toda
artéria é de 5,4 Pa e o valor maximo, que ocorre na zona da bifurcacdo, é de 18,1 Pa. O valor
médio das tensBes de corte na zona da bifurcacdo no instante t = 0,0670 s € de 16,7 Pa. Na
zona de viragem na iliaca esquerda as tensdes de corte médias apresentam o valor de 12,3 Pa,
apresentando um valor maximo pontual de 20,8 Pa. O valor médio das tensdes de corte ao
longo da AAA tem o valor de 5,7 Pa. O maximo da tensdo de corte nas paredes ao longo da
artéria ocorre na zona da bifurcacéo e tem o valor de 26,8 Pa. Para o instante t = 0,1675 s, a
média das tensdes de corte nas paredes ao longo de toda artéria é de 1,6 Pa e o valor maximo,
que ocorre na zona da bifurcacdo, de 12,8 Pa. Para o instante correspondente ao final da
sistole, o valor médio das TCP ao longo da artéria é de 0,6 Pa e o valor maximo, que também
ocorre na bifurcacdo como nas restantes simulacbes, tem o valor de 5,7 Pa. No instante
t=0,4020s, o maximo das TCP na bifurcacdo continua a decrescer relativamente aos
anteriores, apresentando um valor de 4,3 Pa. O valor médio deste pardmetro neste instante é
de 0,7 Pa.

Os resultados sugerem que, em todos 0s casos, as zonas onde ocorrem tensdes de corte
(tangentes a parede) mais elevadas é na zona da bifurcacdo propriamente dita da artéria aorta
abdominal nas iliacas (a imagem ampliada em cada uma das figuras permite perceber melhor
0 que se passa junto ao local referido), uma vez que é onde a cor € mais avermelhada. Além
disso, é de notar também que a zona de viragem brusca da iliaca esquerda também apresenta
valores de TCP mais elevados que nas zonas circundantes.

Malek et al. (1999) afirmam que os valores normais para as tensdes de corte, que ndo
causam danos as células endoteliais, estdo no intervalo de 1 a 7 Pa e quando a parede esta
sujeita a tensdes baixas, inferiores a 1 Pa, ficam sujeitas ao desenvolvimento de placas
aterosclerdticas. A segunda situacdo é comum em zonas onde ha maior complexidade
geométrica pois estdo sujeitas a diminuicdo de velocidade e recirculagcdo sanguinea. Por outro
lado, tensdes entre 7 e 34 Pa levam a propensao de formacdo de trombos e tensdes superiores
a 34 Pa conduzem a degradacdo do endotélio por desgaste mecanico (Ortiz et al., 2007).
Assim, pode-se afirmar que as zonas sujeitas a baixas tensdes de corte nas paredes estdo
sujeitas a transformacBes nas células endoteliais que favorecem o desenvolvimento de
aterosclerose enquanto zonas sujeitas a elevadas tensdes de corte nas paredes estdo sujeitas ao
desenvolvimento de tromboses (Ku et al., 1985; Malek et al., 1999; Cheng et al., 2006;
Cecchi et al., 2011), Fig. 30.
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Figura 30 - Associacdo de algumas patologias com as tensdes de corte nas paredes da artéria.
Retirada de Malek et al. (1999) e alterada.

Por andlise da Fig. 30 e comparacdo com a Fig. 29, os resultados sugerem que durante

a sistole, os valores de TCP na zona especifica onde ocorre a bifurcacdo sdo superiores a 7 Pa,

0 que indica que é uma zona de tensdes altas, sujeita a tromboses. Especificamente no instante

t =0,0670 s, onde o valor maximo é de 26,8 Pa, € uma zona preocupante pois pode, mediante

certas condi¢des, chegar a valores que podem levar a degradacdo do endotélio. Por outro lado,

durante a diastole, na zona correspondente a aorta abdominal sdo obtidos valores de TCP

inferiores a 0,4 Pa, 0 que pode contribuir para o aparecimento de aterosclerose.

Para ser possivel uma melhor comparagdo do que se passa nos instantes t =0,0335s e

t =0,1675 s, correspondentes a fase de aceleracdo e desaceleracdo do ciclo, respetivamente, é

apresentada de seguida uma figura onde ambos os instantes sdo representados a mesma

escala, Fig. 31.
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Figura 31 - Comparacéo da distribuicdo das TCP ao longo da bifurcacdo da
AAA nos instantest = 0,0335set=0,1675s.

Através da analise da Fig. 31 é percetivel que na fase de aceleracdo (t = 0,0335 s) 0s
valores da TCP sdo superiores a fase de desaceleracédo (t = 0,1675 s) em toda a AAA. A figura
mostra uma diferenca méxima entre os valores de TCP dos dois instantes de 7,9 Pa, que
ocorre na zona inicial da iliaca esquerda. A parede abdominal € a zona que apresenta menores
variacdes das TCP de um instante para o outro.

A Fig. 32 apresenta uma comparacdo semelhante a anterior, mas para os instantes
t=0,0670 s e t = 0,0402 s, que correspondem ao instante onde a velocidade é maxima (pico
sistélico) e a um instante onde a velocidade ja é praticamente constante (diastole),

respetivamente.
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Figura 32 - Comparacéo da distribuicdo das TCP ao longo da bifurcacdo da AAA nos
instantes t = 0,0670 s e t = 0,4020 s.

Como era de esperar, as diferencas dos valores das TCP nos instantes analisados na
Fig. 32 sdo muito superiores as diferencas entre os instantes comparados na Fig. 31. Como as
TCP no instante t = 0,0670 s sdo superiores (sdo as mais elevadas ao longo de todo o ciclo) as
do instante t = 0,4020 s, a distribuicdo das suas diferencas tem um aspeto semelhante a
propria distribuicdo no instante t = 0,0670 s. O valor méximo das diferencas das TCP nos dois
instantes tem o valor de 22,6 Pa e ocorre na zona da bifurcacdo. De notar que na comparacao
feita na Fig. 31 o valor onde as diferencas eram maximas correspondia a zona inicial da

parede da iliaca esquerda e, neste caso, ocorre na bifurcacéo.

6.6 - Indices hemodinamicos

Nesta sec¢do sdo apresentados os resultados obtidos para o célculo dos indices
hemodinamicos, principal foco desta dissertacdo, descritos na sec¢do 5.6, e sdo relacionados

com o possivel aparecimento de algumas doencas cardiovasculares.
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6.6.1 - Média temporal das tensbes de corte nas paredes e média temporal do vetor
tensdes de corte nas paredes

A Fig. 33 apresenta a comparacdo da distribuicdo dos indices MTCP e MVTCP ao
longo da bifurcacdo da AAA. Estes indices representam a média temporal das TCP e o seu

vetor, calculados para um ciclo cardiaco pela Eq. (11) e (12), respetivamente.

MTCP MVTCP
' 8.771 H 8.756
- 6.578 - 6.567
- 4.385 - 4.378
- 2.193 - 2.189
. 0.000 I 0.000
[Pa] [Pa]

Figura 33 - Comparacao da distribuigdo dos indices MTCP e MVTCP ao longo da bifurcagdo da
AAA.

Como se pode verificar, e como era de esperar, a distribuicdo dos indices MTCP e
MVTCP é muito semelhante ao longo de toda a artéria, diferindo, no méaximo, cerca de
0,17%, o que esta em linha com os resultados obtidos por Fytanidis et al. (2014) para um
modelo de arco aortico especifico de um paciente.

No geral, na zona anterior a bifurcacdo, os valores destes indices sdo baixos e
aumentam ligeiramente no sentido das iliacas. O valor médio da MTCP ao longo da artéria é
de 1,53 Pa e o valor médio da MVTCP é de 1,49 Pa. O valor maximo do indice MTCP é de
~8,77 Pa e o valor maximo do indice MVTCP ¢ de ~8,76 Pa, e ambos ocorrem na zona da
bifurcacéo.

A Fig. 34 foi construida com base nas investigacdes descritas de seguida de forma a
clarificar a associacdo de algumas patologias com os valores da média temporal das tensdes
de corte nas paredes (MTCP). Segundo Ku et al. (1985), valores muito baixos de MTCP,
inferiores a 0,4 Pa, sdo o principal fator que favorece o aparecimento de aterosclerose (Regido
Az1). Valores de MTCP entre 1,5 e 7,5 Pa favorecem a manutencdo da normalidade na artéria
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(Regido N1i), enquanto valores superiores podem indicar risco de trombose (Regido T1) e
localizam-se nas partes convexas das zonas curvas do fluxo (Morbiducci et al., 2010;
Mohamied et al., 2015). Valores ainda mais elevados deste parametro, superiores a 15 Pa,
podem mesmo levar ao rompimento de glébulos vermelhos e consequente degradacdo do
endotélio (Lee & Steinman, 2009).

Regido arterial propensa a =0.4

Aa

aterosclerose

—_
wn

7,5

z

Artéria normal

Regido arterial propensa a 7,5 15

formacdo de trombos __ T:
Degradag¢do do endotélio por _

desgaste mecdnico

0 5 10 15 20
MTCP (Pa)

Figura 34 - Associacdo de algumas patologias com o indice MTCP.

Por andlise da Fig. 34 e comparacdo com a Fig. 33, os resultados sugerem que 0s
valores de MTCP na zona especifica onde ocorre a bifurcacdo sao superiores a 7,5 Pa, 0 que
indica que é uma zona de tensdes altas, sujeita a formacdo de trombos. Por outro lado, na zona
correspondente a parede da aorta abdominal séo obtidos valores de MTCP inferiores a 0,4 Pa,
0 que corresponde a condi¢des de elevado risco de aparecimento de aterosclerose.

Através dos resultados destes dois indices € definido o IOTCP, Eq. (13), cuja

distribuicdo ao longo da AAA é apresentada na seccao seguinte.
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6.6.2 - Indice de oscilagdo das tensdes de corte nas paredes

A Fig. 35 mostra duas perspetivas da distribuicdo do IOTCP ao longo da artéria.

I0TCP

8

0.3

0.2

r0.1

1.

Figura 35 - Distribuicdo do indice IOTCP ao longo da bifurcacdo da AAA.

Comparando a Fig. 33 com a Fig. 35, 0 comportamento do IOTCP aparenta ter um
comportamento geral inverso ao dos indices MTCP e MVTCP, ou seja, o IOTCP ¢
praticamente constante ao longo das iliacas e a grande variacdo ocorre na zona da parede
abdominal anterior a bifurcacdo e na bifurcacdo. As zonas correspondentes a valores baixos
de MTCP apresentam um valor elevado de IOTCP. Esta observacdo € consistente com outros
estudos (Lee et al., 2009; Morbiducci et al., 2010; Morbiducci et al., 2011). No entanto,
apesar da distribuicdo do indice IOTCP ser praticamente constante ao longo das iliacas,
verificam-se dois pontos criticos na iliaca esquerda, delimitados por circulos, tendo particular
relevancia a zona de viragem brusca da mesma sendo o seu valor maximo de 0,40. Na zona da
parede proxima a entrada, cujo diagrama de cores apresenta também tonalidade maxima, é o
local onde o IOTCP apresenta o valor mais elevado, também delimitado por um circulo,
sendo esse valor de 0,41, como se verifica na Fig. 35.

Os valores deste indice podem variar de 0 (vetor das TCP sem varia¢6es ao longo do
ciclo cardiaco) até 0,5 (deflexdo de 180° da diregdo do vetor das TCP). A Fig. 36 foi
construida com base nas investigacdes descritas de seguida de forma a clarificar a associagédo
de algumas patologias com os valores do indice de oscilagdo das tensdes de corte nas paredes
(IOTCP). Valores de IOTCP muito baixos, inferiores a 0,01, favorecem o aparecimento de

tromboses (Regido T2). Valores de IOTCP entre 0,1 e 0,3 correspondem a condic¢oes
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favoraveis a manutencdo da artéria saudavel (Regido N2), enquanto valores superiores, entre
0,3 e 0,5 favorecem o desenvolvimento de aterosclerose, inflamagéo e espessamento interno
da artéria (Regido A2), (Morbiducci et al., 2010; Soulis et al., 2014). Segundo Zeng e Li
(2013), valores préximos de 0,5 ocorrem em zonas onde as direcdes apresentam grandes
oscilacBes durante grande parte do ciclo cardiaco, o que sugere maior potencialidade de
desenvolvimento de aterosclerose. Na zona da bifurcacdo e em locais de maior turbuléncia
este indice apresenta valores elevados, e esta relacionado com a formacéo de vortices, linhas

de corrente que apresentam um padrao circular ou espiral (Golemati et al., 2007).

A
Regido arterial propensa a formacio < 0,01
de trombos T
) 0,1 0,3
Artéria normal ,
B N
Regido arterial propensa a aterosclerose,

q 0,3 0,5
inflamag@o e/ou espessamento interno -_ As
da artéria

1 : l_ 1 : .
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5
IOTCP

Figura 36 - Associacdo de algumas patologias com o indice de oscilagdo da tenséo de
corte nas paredes.

Por analise da Fig. 36 e comparacdo com a Fig. 35, as 3 zonas evidenciadas com
circulos na Fig. 35, que apresentam valores de IOTCP superiores a 0,3, estdo propensas a
ocorréncia de disfuncdo endotelial e, consequentemente, aterosclerose (Ku et al., 1985;
Davies, 2009).

6.6.3 - Tempo relativo de permanéncia

Sob as mesmas condic¢des do fluxo de entrada, fluxos com elevada oscilagdo podem
exibir os mesmos valores de IOTCP que fluxos muito lentos. Deste modo, o IOTCP perde
informac0es relativas as condi¢des de fluxo e necessita de modificacdo para capturar as zonas

de fluxo ateromatico caracterizadas por valores de TCP e MTCP baixos e valores de IOTCP
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elevados, no mesmo local do sistema arterial. Para superar esta limitacdo surge um indice
relacionado com o tempo relativo de permanéncia (TRP) das particulas na parede do vaso
sanguineo, que inclui os efeitos do IOTCP e da MTCP (Soulis et al., 2014). Os valores de
TRP calculados para um ciclo cardiaco pela Eq. (14), para o caso em estudo, sdo apresentados
na Fig. 37.

TRP

H’ 438

r32.8

H‘ 10.9
0.0

[Pal]

Figura 37 - Distribuicdo do indice TRP ao longo da bifurcacdo da AAA.

A distribuicdo do indice TRP é praticamente homogénea, sendo o seu valor médio
1,57 Pa. No entanto, como se pode verificar, existem trés zonas em que o valor deste indice
se destaca das outras zonas, que sdo evidenciados na Fig. 37 por circulos. As trés zonas
referidas situam-se ao longo da parede abdominal, sendo o valor méximo observado de 43,8
Pal. A zona onde o valor maximo é registado corresponde também a zona onde ¢é observado o
valor maximo do IOTCP, Fig. 35, e o valor minimo de MTCP e MVTCP, Fig. 33.

6.6.4 - Gradiente das tensbes de corte nas paredes e média temporal do gradiente das
tensdes de corte nas paredes

De seguida é apresentado o indice MGTCP (Pa/m) que representa a média temporal do
gradiente das tensGes de corte nas paredes ao longo do ciclo cardiaco, para toda a artéria (Lee
et al., 2009), calculado pela Eq. (15).

Por andlise da Fig. 38, a distribuicdo deste indice ¢ também, de uma forma geral,
homogénea na zona da parede abdominal anterior & bifurcacdo e nas iliacas sofre uma
variagdo ligeira. O valor médio deste indice ao longo da bifurcagdo da AAA é de 67,1 Pa/m e

0 seu valor maximo é de 735,0 Pa/m e ocorre na zona da bifurcagéo.
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MGTCP
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Figura 38 - Distribuicéo do indice MGTCP ao longo da bifurcacdo da AAA.

O indice MGTCP ¢ calculado integrando o valor do indice GTCP, que representa o
gradiente das tensdes de corte nas paredes em cada instante do ciclo, para todo o ciclo
cardiaco e ¢ calculado pela Eq. (16). Assim, é Gtil mostrar a variacdo desse valor (GTCP) ao
longo de toda a artéria para perceber melhor o que se passa a nivel local, durante um ciclo
cardiaco. De seguida sdo apresentadas as Figs. 39 e 40 que ilustram a variacdo do valor médio
do GTCP e das TCP, para cada instante, ao longo da parede abdominal, zona da bifurcacéo,

iliaca direita e iliaca esquerda.
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Figura 39 - Variacdo do GTCP ao longo do ciclo cardiaco nas vérias
zonas da artéria.
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Por andlise das Figs. 39 e 40, verifica-se que em toda a artéria 0 GTCP e as TCP
durante a sistole sdo significativamente maiores do que na diastole. Dada a importancia das
TCP baixas e oscilantes no desenvolvimento de placas de ateromas, parece razoavel sugerir
que o periodo diastolico favorece o0s processos fisiopatologicos responsaveis pelo
aparecimento e desenvolvimento da aterosclerose. A acentuada diminuigéo espacial do GTCP
e das TCP que aparece na diastole afeta 0 ambiente protetor da artéria, apresentando valores
aterogénicos (Soulis et al., 2014). Dada a implicacdo da oscilacdo das TCP na aterogénese,
pode-se inferir que ndo apenas a fase diastdlica por si s, mas também a oscilacéo ciclica do
GTCP e das TCP entre sistole e diastole favorecem o desenvolvimento da patogénese. No
entanto, a diastole, que dura mais do que a sistole, ao equilibrar os valores médios das TCP
para valores mais baixos, reduz o tempo de permanéncia e 0 contato de particulas de sangue

com o endotélio, exercendo um papel benéfico na manutencdo do endotélio saudavel.
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Figura 40 - Variacdo das TCP médias ao longo do ciclo cardiaco
nas Vvarias zonas da artéria.

Além disto, o valor maximo, quer do indice GTCP quer das TCP, ocorre no instante
0,0670 s, instante em que a velocidade & méxima. De facto, o valor do indice GTCP ao longo
de toda a simulacdo e em todas as zonas parece variar proporcionalmente com a velocidade

em cada instante e também com a distribui¢do das TCP.
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6.6.5 - RelacGes entre os indices hemodinadmicos

A Fig. 41 mostra a distribuicdo dos valores dos indices MTCP, IOTCP, TRP e
MGTCP em todos os n6s da malha que definem a parede da artéria, ao longo do eixo Z que

esta identificado na Fig. 13.
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Figura 41 - Distribuicdo dos indices MTCP, IOTCP, TRP e MGTCP, ao longo do eixo Z.

Segundo Fytanidis et al. (2014), valores baixos de MTCP correspondem a valores
elevados de IOTCP, ou seja, apresentam uma correlacdo negativa. Estes autores descreveram

a relacao tipica entre estes dois indices ao longo da zona arterial, Fig. 42.

67



Capitulo 6 - Apresentacdo e andlise dos resultados

IOTCP
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Figura 42 - Relag&o tipica entre MTCP e IOTCP. Retirada de
Fytanidis et al. (2014) e alterada.

Para ilustrar os resultados obtidos para a relacdo entre os indices MTCP e IOTCP para
0 paciente em estudo no presente trabalho e comparar com os resultados de Fytanidis et al.
(2014) é apresentada a Fig. 43.
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Figura 43 - Relacdo entre MTCP e IOTCP no caso em estudo.

Por comparacdo da Fig. 42 com a Fig. 43, é de notar que os resultados deste trabalho

sdo consistentes com os resultados dos autores referidos, uma vez que a rela¢do carateristica
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tem uma forma semelhante, cujos valores de IOTCP diminuem a medida que os valores de
MTCP aumentam e vice-versa.

De modo a investigar quais as zonas da artéria sujeitas ao desenvolvimento de doencas
cardiovasculares, foi construida a Fig. 44 que ilustra os valores dos indices MTCP e IOTCP
ao longo de Z, com a discriminacgdo da zona da artéria a que pertence cada ponto. Além disso,
essa informagdo foi também combinada com a informagdo recolhida das Figs. 34 e 36 para
comparar os valores obtidos para estes indices com a possibilidade de desenvolvimento de
doencas cardiovasculares. Na Fig. 44, as regides N1 e N2 correspondem a valores de MTCP e
IOTCP tipicos de uma artéria saudavel, A1 e Az correspondem a valores de MTCP e IOTCP
carateristicos de risco de aterosclerose, e T1 e T2 correspondem a valores de MTCP e IOTCP

carateristicos de risco de tromboses, respetivamente.
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Figura 44 - a) indices MTCP e b) IOTCP, ao longo do eixo Z.
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Na Fig. 45 esta representada a relagdo entre os indices MTCP e IOTCP, sendo uma
reconstrucdo da Fig. 43 mas com a discriminagdo da zona a que pertence cada ponto e
incluséo da informacao retirada da Fig. 44.

Na regido A;A, da Fig. 45 verificam-se duas condicdes simultaneas favoraveis ao
desenvolvimento de aterosclerose, ou seja, MTCP inferior a 0,4 Pa (Fig. 34) e IOTCP
superior a 0,3 (Fig. 36). Na regido TiT. verificam-se duas condi¢cdes favoraveis ao
desenvolvimento de tromboses, ou seja, MTCP superior a 7,5 Pa (Fig. 34) e IOTCP inferior a
0,01 (Fig. 36).

Pela analise da Fig. 45, os pontos com maior suscetibilidade ao desenvolvimento de
aterosclerose situam-se apenas na parede abdominal e os pontos com maior suscetibilidade de
formacdo de tromboses pertencem todos a bifurcacdo. No entanto, € de notar que existem
muitos pontos que apenas verificam uma condicdo para o desenvolvimento de alguma destas
duas doengas cardiovasculares. A analise conjunta das Figs. 44 e 45 permite retirar a
informacdo estatistica da distribuicdo destes indices nos pontos provaveis de desenvolvimento

de algumas doencas cardiovasculares. Essa informacéo é apresentada na Tab. 4.
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Figura 45 - Relagédo entre MTCP e IOTCP e suscetibilidade a doengas cardiovasculares.

As sete regides expressas na Tab. 4 correspondem as regides da Fig. 45. Os pontos da
parede arterial que pertencem a cada regido representam os nos da malha da parede arterial.
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Tendo em conta que cada nO representa, em meédia, a mesma &rea da parede da artéria,
podemos assim usar como primeira aproximagdo o numero de nés como uma medida de &rea.

Apesar da Fig. 45 apresentar alguns pontos da artéria abdominal na regido Ai1A2, que é
a regido mais provavel de desenvolvimento de aterosclerose por apresentar duas condicdes
favoraveis ao seu desenvolvimento, esses pontos correspondem apenas a 0,30% da &rea total

da artéria, Tab. 4.

Tabela 4 - Percentagem de pontos das diferentes zonas da artéria, nas regides da Fig. 45.

Zona da artéria

Regido ) ) Iliaca Iliaca Geometria
Abdominal Bifurcagdo o
direita esquerda Total
AlA; 0,60 % 0% 0% 0% 0,30 %
N:1A2 0,02 % 0% 0% 0,33 % 0,08 %
AN 18,10 % 0% 0% 0% 8,80 %
N:N2 55,94 % 10,06 % 10,95 % 24,03 % 35,82 %
AT, 6,14 % 0% 0% 0% 2,97 %
NiT 19,20 % 83,9 % 89,05 % 75,64 % 51,96 %
TiT 0% 6,04 % 0% 0% 0,07 %

As regides AiAz, N1A;, AN, e AT, da Fig. 45 correspondem as zonas da artéria que
apresentam pelo menos uma das condi¢bes favoraveis ao desenvolvimento de aterosclerose,
ou seja, valores de MTCP e/ou de IOTCP ateroscleréticos. Verifica-se que 12,15% da area
total da artéria apresenta uma dessas condicdes e corresponde na Fig. 44a a regido A1 e na
Fig. 44b a regido Az. No entanto, como ja foi referido, apenas 0,30% apresentam ambas as
condi¢cdes simultaneamente (Regido A:A, da Fig. 45). Relativamente a zona da parede
abdominal, 24,86% da sua area apresenta uma das condi¢des, mas apenas 0,60% apresenta as
duas condicdes.

As regides AiT,, NiT, e TiT, da Fig. 45 correspondem as zonas da artéria que
apresentam pelo menos uma das condi¢des favoraveis ao desenvolvimento de tromboses. De
notar que 55,01% da area total da artéria apresenta pelo menos uma das condi¢des necessarias
ao desenvolvimento desta doenca, que corresponde na Fig. 44a a regido T1 e 44b a regido To.
No entanto, apenas 0,07% da &rea da artéria satisfaz as duas condi¢des simultaneamente

(Regido T.T.da Fig. 45). Pela anélise quer da Fig. 44 quer da Fig. 45 percebe-se que grande
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parte da area da zona da bifurcacdo tem pelo menos uma das condi¢des favoraveis ao
desenvolvimento de tromboses. Estatisticamente essa area corresponde a 89,94% da area da
bifurcacdo. No entanto, apenas 6,04% apresenta ambas as condigdes.

A regido NiN, da Fig. 45 corresponde a area da artéria que ndo apresenta valores de
MTCP nem valores de IOTCP favoraveis ao desenvolvimento de algum tipo de doenga, ou
seja, a area da artéria livre de preocupaces e corresponde a 35,82% da area total da artéria.
Na Fig. 45a e 45b, corresponde a valores de MTCP entre 0,4 e 7,5 Pa (Regido Ni) e de
IOTCP entre 0,1 e 0,3 (Regido N2).

A regido AT, da Fig. 45 corresponde a uma regido com carateristicas de ambas as
doencas e corresponde a cerca de 2,97% da area da artéria.

Sabe-se que os valores do indice TRP sdo o inverso dos valores do indice MVTCP,
Eq. (14), que por sua vez sdo muito semelhantes aos valores de MTCP. Assim, é de interesse
saber qual a relagéo existente entre a MTCP e o TRP. Fytanidis et al. (2014), mostraram a
relacdo tipica do indice MTCP com o indice TRP (Fig. 46), onde é notdria que também existe
uma relacdo pronunciada de proporcionalidade inversa entre eles, ou seja, valores elevados de

TRP aparecem nas zonas arteriais onde a MTCP é baixa.

0 2 4!
MTCP (Pa)
Figura 46 - Relacdo tipica entre MTCP e TRP. Retirada de
Fytanidis et al. (2014) e alterada.

(=)}
(o]

Da mesma forma realizada anteriormente para os indices MTCP e IOTCP, é

apresentada na Fig. 47 a relacéo entre os indices MTCP e TRP para o paciente em estudo.
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MTCP (Pa)
Figura 47 - Relacdo entre MTCP e TRP no caso em estudo.

Os resultados obtidos para os indices MTCP e TRP no presente estudo (Fig. 47) sdao
consistentes com os resultados obtidos por Fytanidis et al. (2014) no seu trabalho pois
verifica-se que, de forma geral, & medida que os valores de MTCP aumentam os valores de
TRP diminuem.

Por anélise da Fig. 41 parece haver alguma relacdo entre os indices MTCP e MGTCP.
A Fig. 48 evidencia melhor esta relacdo, contendo a informacdo espacial relativa a

comparacao destes dois indices normalizados, obtidos ao longo do eixo Z.

1.0 - ’
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Figura 48 - VValores de MTCP normalizado e MGTCP
normalizado na bifurcacdo da AAA ao longo do eixo Z.
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Na Fig. 48 ambos os indices foram normalizados ao seu valor méximo obtido na
simulacdo, sendo de 8,77 Pa paraa MTCP e 735,0 Pa/m para a MGTCP, variando assim entre
0 e 1. Neste caso foi efetuada a normalizacdo destes indices uma vez que tém uma gama de
valores muito diferente mas, uma vez que parece existir uma relacdo de comportamento entre
eles, a sua sobreposicdo, possivel pela normalizacdo, permite visualizar melhor essa relagéo.

Por andlise da Fig. 48, o comportamento dos indices MTCP normalizado e MGTCP
normalizado é de facto semelhante uma vez que a sobreposicao entre os valores dos dois é
elevada, principalmente a nivel da bifurcacdo. Com o objetivo de tornar mais clara esta

relacdo, é apresentada a Fig. 49 que ilustra a relacdo entre estes dois indices.
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Figura 49 - Relagédo entre MTCP e MGTCP.

Por analise da Fig. 49, para valores baixos, inferiores a 1,5 Pa, 0 aumento de MTCP
ndo afeta significativamente o valor de MGTCP. A relacdo entre estes dois indices é mais
pronunciada para valores elevados, nomeadamente a partir de cerca de 1,5 Pa, onde o
aumento da MTCP implica o aumento proporcional de MGTCP.

Da comparagédo entre as Figs. 48 e 49, infere-se que os valores (normalizados) de
MGTCP maiores que MTCP ocorrem, preferencialmente, na zona abdominal que se localiza
até Z=0,049 m (Fig. 48). Esses pontos podem ser identificados na Fig. 49 como os pontos
acima da linha continua na regido do lado esquerdo e correspondem a 60,08% dos pontos da

parede abdominal.

74



Capitulo 6 - Apresentacdo e andlise dos resultados

As zonas da bifurcacdo e das iliacas apresentam em geral valores de MTCP
normalizados maiores do que MGTCP normalizados, pontos abaixo da linha continua na
Fig. 49. Estatisticamente, 95,30% dos pontos da bifurcacdo, 89,93% dos pontos da iliaca
direita e 94,76% dos pontos da iliaca esquerda tém MTCP normalizado maior que MGTCP
normalizado.

O pico em Z=0,049 m identifica a localizacdo da bifurcacdo, caracterizada por ser o
local onde ocorrem os valores maximos de MTCP e de MGTCP, o que esta em linha com as
Figs. 29, 33 e 38.

Por andlise global dos dados da Fig. 49, infere-se que 66,81% da &rea total da artéria
esta sujeita a valores de MTCP normalizados maiores que valores de MGTCP normalizados.

A correlacdo entre os indices MTCP e IOTCP (Fig. 44) e entre os indices MTCP e
MGTCP (Figs. 48 e 49) foi calculada usando o coeficiente de correlacdo de Pearson (r). O
coeficiente de Pearson assume valores entre -1 e 1. O valor -1 significa uma correlagédo
negativa e 1 significa uma correlagdo positiva perfeita entre duas variaveis. Se o coeficiente
assumir o valor 0, as duas variaveis ndo dependem linearmente uma da outra. Os resultados
da correlacdo entre estes indices s@o apresentados na Tab. 5. Todas as correlacdes tém um p-

value <0,001, ou seja, uma significancia estatistica de 0,1%.

Tabela 5 - Coeficiente de correlagdo de Pearson entre os indices MTCP e IOTCP e entre os indices
MTCP e MGTCP.

Zona da artéria

indices lliaca Iliaca .
Abdominal  Bifurcacio o Geometria
direita esquerda total
MTCP e
IOTCP -0,405 -0,344 -0,432 -0,399 -0,537
MTCPe 0,234 0,853 0,202 0,347 0,419
MGTCP

Os resultados indicam que ha uma correlacdo negativa entre os indices MTCP e
IOTCP, o que esta de acordo com a literatura para a geometria total. A Tab. 5 mostra também
que os indices MTCP e MGTCP tém uma correlacdo positiva para todas as zonas. De notar

que na zona da bifurcacdo o valor da correlacéo é mais significativo (0,853).
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6.7 - Condicgéo fronteira na entrada da artéria

Tém sido relatados diversos estudos controversos sobre a descri¢do da forma do perfil
de fluxo, ou seja, acerca da distribuicdo da velocidade do sangue ao longo da aorta, bem como
sobre a sua magnitude (Zhang et al., 2002; Peterson & Plesniak, 2008; Campbell et al., 2012).
Os resultados anteriormente apresentados foram obtidos, como descrito na seccéo relativa a
definicdo das condi¢bes de fronteira (seccdo 5.3), através da introducdo de um perfil
parabolico (PP) na entrada da AAA (Anexo B), ou seja, foi imposta uma velocidade que
aumenta da periferia para o centro da artéria, sendo nula junto as paredes da artéria, como se
verifica na Fig. 23. Este perfil corresponde ao perfil completamente desenvolvido no interior
de um tubo. No entanto, é também frequente encontrar na literatura trabalhos com um perfil
constante (PC) na entrada da AAA, onde a velocidade do sangue tem sempre o mesmo valor
sobre toda a area de entrada (Renner et al., 2009; Campbell et al., 2012). Assim, nesta sec¢do
sera feita a analise dos resultados obtidos, nas mesmas condi¢fes que a simulacdo anterior,
alterando apenas a forma do perfil de entrada de parabolico para constante, com o objetivo de
comparar e quantificar as diferengas introduzidas com um perfil relativamente ao outro. A
funcdo definida pelo utilizador (udf.c) introduzida para o perfil com velocidade constante na
entrada encontra-se no Anexo E.

A Fig. 50 mostra a comparacao da distribuicdo de velocidades para 0 mesmo instante
entre os dois tipos de perfil referidos. A Fig. 50a, que corresponde ao instante da Fig. 23D,
mostra a distribuicdo de velocidades obtida com a introducdo de um perfil parabolico no
instante t = 0,0670 s e a Fig. 50b mostra a distribuicdo de velocidades, no mesmo instante,
obtida com a introducdo de um perfil constante. Foi escolhido este instante para fazer a
comparacgdo entre a distribuicdo de velocidades, no entanto em todos os instantes de
simulacdo analisados verifica-se 0 mesmo comportamento.

Através da analise da Fig. 50, é possivel inferir que a partir dos 4,9 cm, ao nivel da
bifurcacdo (Fig. 13), para a simulacdo com perfil constante na entrada (Fig. 50b), este ja esta
desenvolvido e a partir desta zona passa a apresentar uma distribuicdo de velocidades
semelhante ao perfil parabolico anteriormente analisado (Fig. 50a). Dito isto, é de interesse
investigar de que forma este comportamento afeta os valores das diversas variaveis e indices

hemodinamicos.
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Figura 50 - Distribuicdo de velocidades ao longo da AAA para o instante
t=0,0670 s para 0 a) PP e para o b) PC.

De seguida é apresentada a varia¢do da pressao entre a entrada na aorta abdominal e as
saidas nas iliacas, a variacdo da taxa de deformacéo e a variacdo das TCP para cada um dos
perfis introduzidos, bem como as diferencas entre eles, em cada instante (Figs. 51, 52 e 53).
As diferengas (AV ) para cada uma destas trés variaveis hemodindmicas foram calculadas pela

seguinte expressao,

AV =V, —V,e, (19)

onde V,, representa o valor da variavel hemodinamica (pressdo, taxa de deformacéo ou TCP)
obtido com o perfil parabdlico e V,. representa o valor dessa mesma variavel, mas obtido

com o perfil constante.

Foi feita também uma estimativa da média das diferengas relativas percentuais g,

entre os valores obtidos para cada uma das variaveis com os dois perfis de velocidade,

utilizando a seguinte expresséo,

AVi‘

>
i
8 :%AOO%, (20)

onde s é o nimero de instantes analisados que, neste trabalho, tem o valor de 18.
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A Fig. 51a mostra que a variacdo da pressdo entre a entrada e as saidas tem um
comportamento semelhante para os dois perfis de entrada. Para ambos os casos, durante a
sistole, parece existir uma relagéo linear com o caudal (Fig. 19).

A Fig. 51b mostra que as diferencas da variacdo da pressdo (AP) entre os dois perfis
sdo sempre negativas. Tendo em conta a Eq. (19), isto significa que a variacdo de pressédo
obtida com o perfil parabolico é sempre menor que a variacéo de pressao obtida com o perfil
constante. O valor maximo das diferengas entre os dois perfis, para a variacdo de pressdo,
ocorre em t=0,0670s, no pico sistélico, e tem o valor de -35,02 Pa. E de notar que as
maiores diferencas ocorrem durante a sistole. Na diastole, as diferencas entre os valores
obtidos com cada um dos perfis sdo muito menores e podem ser consideradas pouco
significativas.

A estimativa obtida da média das diferencas relativas percentuais, para a variagdo da

pressdo, entre os dois perfis foi de 13,18%.
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Figura 51 - a) Variacdo das pressdes entre a entrada e as saidas ao longo do ciclo cardiaco para o
perfil parabdlico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferencas da variagdo da pressdo entre 0s
dois perfis.

A Fig. 52a mostra que, a semelhanca da variacdo da pressdo, a variacdo da taxa de
deformacéo ao longo do ciclo cardiaco tem um comportamento semelhante para os dois perfis
de entrada. A Fig. 52b mostra que a diferenca maxima da taxa de deformacdo entre os dois
perfis, obtida pela Eqg. (19), tem o valor de -60,7 s e ocorre no instante t=0,1010s. A
estimativa da média das diferencas relativas percentuais entre os dois perfis, obtida pela

Eq. (20), para a variacdo da taxa de deformacdo € de 6,13%, sendo este valor inferior, cerca
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de metade do valor estimado da média das diferencas relativas percentuais entre as pressées
obtidas com os dois perfis de entrada. E de notar que tanto as diferencas nas pressdes como as
diferencas na taxa de deformacao sdo sempre negativas e tém valores significativamente mais

elevados durante a sistole do que durante a diéstole.
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Figura 52 - a) Variacao da taxa de deformacao média ao longo do ciclo cardiaco para o perfil
parabdlico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferencas da taxa de deformac&o entre os dois
perfis.

A Fig. 53a mostra que a variacdo das TCP ao longo do ciclo cardiaco para os dois
perfis de entrada tem um comportamento semelhante, principalmente nas iliacas esquerda e
direita onde as diferencas entre os dois perfis séo minimas (Fig. 53b). A Fig. 53b mostra que
as diferencas das TCP entre os perfis, ao longo de todo o ciclo cardiaco, sdo constantes e
muito reduzidas nas iliacas.

As diferencas das TCP na zona abdominal tém sempre valores negativos ao longo do
ciclo cardiaco e sdao mais elevadas durante a sistole, o que significa que os valores das TCP
obtidos com o perfil parabolico nesta zona sdo sempre mais baixos que os valores obtidos
com o perfil constante. Especificamente, no instante t = 0,0670 s, durante o pico sistolico, é
verificado o maximo das diferencas e tem o valor de -0,92 Pa. Por outro lado, as diferencas na
zona da bifurcacdo tém sempre valores positivos ao longo do ciclo cardiaco e o seu valor
méaximo é de 0,70 Pa. Isto significa que, ao contrario da zona abdominal, as TCP obtidas com
o perfil parabélico sdo sempre superiores as TCP obtidas com o perfil constante.

A estimativa do valor médio das diferencas relativas percentuais nas TCP, ao longo do
ciclo cardiaco, na zona abdominal € de 50,76% e na bifurcacdo de 12,98%. Nas iliacas a
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meédia das diferengas relativas percentuais é muito inferior tendo o valor de 1,51% na iliaca
direita e 0,72% na iliaca esquerda.

Por analise geral da Fig. 53 é de notar que, durante a sistole, a zona abdominal
apresenta diferencas nas TCP entre os dois perfis superiores a zona da bifurcacao que, por sua
vez, apresenta diferengas muito superiores a zona das iliacas. Durante a diéstole, as diferengas

entre os perfis parabolico e constante sdo consideravelmente inferiores.
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Figura 53 - a) Variacdo das TCP médias ao longo do ciclo cardiaco nas varias zonas da artéria para o
perfil parabdlico (PP) e para o perfil constante (PC); b) Diferengas das TCP nas diferentes zonas da
artéria entre os dois perfis.

De seguida é apresentada a distribuicdo de cada um dos indices analisados para 0s dois
tipos de perfil introduzidos, ao longo do eixo Z (Fig. 54).

Através da analise da Fig. 54 é de notar que, a semelhanca da distribuicdo de
velocidades, as maiores diferencas entre os valores dos indices do perfil parabdlico e do perfil
constante ocorrem na zona abdominal da artéria, ou seja, até Z=0,049 m.

Até Z=0,049 m, enquanto o perfil constante ainda ndo se apresenta desenvolvido, ou
seja, ainda ndo se ajustou a geometria da artéria, os valores dos indices sdo muito diferentes

entre os dois perfis, sendo a diferenca mais significativa nos indices IOTCP e TRP (Fig. 54b-

C).
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Figura 54 - Valores de a) MTCP, b) IOTCP, ¢) TRP e d) MGTCP, obtidos com o
perfil parabdlico (PP) e com o perfil constante (PC) ao longo do eixo Z da AAA.

O indice TRP esta relacionado, como o proprio nome indica, com 0 tempo que as
particulas de sangue estdo em contacto com a parede da artéria. Assim, os resultados sugerem
que quando é introduzido um perfil constante esse tempo de permanéncia é inferior,
principalmente na zona abdominal (Fig. 54c), o que é benéfico para a parede arterial pois fica
mais protegida face as tensdes que sobre ela atuam (Tabacow, 2014). Também os valores do
indice IOTCP séo inferiores na zona abdominal com a introducdo de um perfil constante.

A partir do momento que o perfil se desenvolve, os valores obtidos para os indices
com a introducdo do perfil constante sdo semelhantes aos valores obtidos com a simulacao
onde se introduziu o perfil parabdlico. Ou seja, ao nivel das iliacas os resultados de ambas as
simulacfes tém uma elevada sobreposicdo, sendo que praticamente sO sdo observadas
diferengas no indice MGTCP (Fig. 54d).

A Fig. 55 ajuda a esclarecer de que forma os valores dos diferentes indices

hemodinamicos sdo afetados com a alteracdo do perfil de entrada ao nivel de cada zona da

artéria.
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Figura 55 - Relacdo entre os valores dos indices obtidos com o perfil parabdlico (PP) e
com o perfil constante (PC).

A Fig. 55a-b indica que na zona da bifurcacdo e nas iliacas esquerda e direita a relacdo
entre os valores dos indices MTCP e IOTCP obtidos com os dois perfis introduzidos € linear,
apresentando uma relacdo de proporcionalidade direta. No entanto, como previsto pelos
resultados da Fig. 54a-b, na zona abdominal isso ndo se verifica. Relativamente ao indice
TRP (Fig. 55c¢), a relagdo entre os valores obtidos com os dois perfis & também linear para a
bifurcacdo e para as iliacas. O indice TRP na zona da bifurcacéo e das iliacas, quando o perfil
constante ja se desenvolveu ajustando-se a geometria da artéria, apresenta uma relacdo mais
linear do que acontece na zona abdominal, onde este indice apresenta valores bastante
superiores quando € usado o perfil parabolico. A Fig. 55d indica que os valores obtidos com
os dois perfis de entrada para o indice MGTCP tém também uma relacao linear, sendo que 0s
valores obtidos com o perfil parabolico sdo sempre ligeiramente superiores, ao longo de toda
a arteria.

As diferencas relativas percentuais entre perfis para cada indice hemodindmico

analisado (e, ) foram calculadas pela seguinte expresséo,
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fPP — ch

e = x100 %, (21)

PP

onde os termos f,, e f,. representam o indice hemodinamico cujas diferencas se querem
calcular (MTCP, I0TCP, TRP ou MGTCP) para os perfis parabolico e constante,
respetivamente. De seguida, foi calculada a média das diferencas relativas percentuais entre
perfis para cada indice hemodindmico analisado (€, ) usando a expresséo
2
g =il

g =21, (22)
n

Na Eqg. (22), o pardmetro n representa o numero de nds na zona da artéria onde se
pretende calcular a média das diferencas relativas percentuais do indice hemodindmico em
questdo. Assim, dividindo a soma dos valores do indice hemodindmico em cada n6 pelo
respetivo nimero de noés em cada zona, é obtido o valor médio das diferencas relativas

percentuais. Por fim, foi também calculado o desvio padrdo (o,) para cada indice da

diferenca relativa percentual em relacdo ao respetivo valor médio,

(23)

A média das diferencas relativas percentuais e o desvio padrdo obtidos estdo
representados na Fig. 56 para cada um dos indices analisados em cada uma das zonas da
artéria e para a geometria total.
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Figura 56 - Média das diferencas relativas percentuais dos resultados obtidos usando diferentes
perfis de velocidade de entrada. As barras de erro representam o desvio padréao.

A Fig. 56 mostra que a média das diferencas relativas percentuais para cada um dos
indices analisados é sempre superior na zona abdominal do que na zona da bifurcacdo e das
iliacas, confirmando o que foi anteriormente visualizado. Os indices IOTCP e TRP
apresentam maior diferenga na zona abdominal, sendo esta diferenca ~85% para ambos 0s
casos. Todos os indices apresentam, nas iliacas, menores valores da média das diferencas
relativas entre perfis. Os resultados confirmam a informacéo retirada da Fig. 54b-c. No
entanto, é de notar que apesar do indice TRP ser um dos que apresenta maiores diferencas na
zona abdominal, essas diferengas reduzem-se substancialmente na bifurcacdo e nas iliacas
quando comparado com as reducdes nas diferencas que se observam para os outros indices. O
indice MGTCP é aquele que apresenta um valor médio das diferencas relativas percentuais
mais constante em todas as zonas da artéria. Assim, o valor deste indice € o que parece
depender menos da zona da artéria. Globalmente, o indice IOTCP € o indice mais afetado, em
todas as zonas, com a introducéo de um ou de outro perfil de velocidade de entrada.

Com o objetivo de investigar as diferencas em termos absolutos entre os indices
obtidos com os diferentes perfis foram calculadas as diferengas absolutas usando a seguinte

expressao,

Af =|fop — foe| (24)
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onde f,, e f,, podem assumir o papel de MTCP, IOTCP, TRP ou MGTCP, para os perfis

parabdlico e constante, respetivamente. A média das diferencas absolutas foi calculada através

da equacéo
Y
Af =12 (25)
n
e 0 desvio padrao das diferencas absolutas (o, ) foi calculado pela equacéo
>(af' -Af)
o, = \|[-*t—m—. (26)

a

n

De seguida € apresentada a média das diferencas absolutas Af eo respetivo desvio
padrdo o, (representado pela barra de erros) para cada um dos indices, em cada zona da

artéria (Fig. 57).
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Figura 57 - Média e desvio padrédo das diferencas entre os valores dos indices hemodinamicos
obtidos com o PP e com o PC. As zonas da artéria sdo denominadas: Abd. (abdominal), Bif.
(bifurcacdo), Il. drt. (iliaca direita), Il. esq (iliaca esquerda) e Total (geometria total).

A média das diferengas relativas percentuais dos valores dos indices hemodinamicos
parece ser elevada, particularmente no caso do IOTCP e do TRP na zona abdominal e do

IOTCP na zona da bifurcacéo (Fig. 56). No entanto, por anélise da Fig. 57, percebe-se que 0s
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valores das diferencas absolutas entre os indices ndo variam consideravelmente. Para 0s
indices MTCP, IOTCP e TRP, a média das diferengas absolutas tem o valor madximo na zona
abdominal, sendo este de 0,31 Pa, 0,055 e 1,10 Pa, respetivamente. Para o indice MGTCP, a
média das diferencas absolutas € maior na zona da bifurcacdo e tem o valor de 35 Pa/m.

Campbell et al. (2012) investigaram de que forma os indices MTCP e IOTCP séo
influenciados, ao longo de toda a artéria, com a introducédo de diferentes perfis de entrada. No
seu trabalho, estes investigadores concluiram que perfis de velocidade de entrada
simplificados tém efeito sobre os valores dos indices referidos, mas esse efeito € menos
significativo do que o uso de formas de perfis de velocidade que ndo sdo especificos de um
paciente. Além disso, esta aproximacdo também tem menos impacto do que as diferencas
anatomicas entre pacientes. Estes investigadores afirmam também que o perfil de velocidades
parabdlico é o que se aproxima mais do perfil de velocidades in vivo.

De seguida sdo apresentados os resultados do coeficiente de correlacdo de Pearson
entre os indices obtidos com o perfil parabdlico (PP) e com o perfil constante (PC). Todas as

correlacdes apresentam um p-value <0,001, ou seja, uma significancia estatistica de 0,1%.

Tabela 6 - Coeficiente de correlagdo de Pearson entre os valores dos indices obtidos com o
perfil parabodlico (PP) e com o perfil constante (PC).

Zona da artéria

indices
PP vs. PC  Abdominal Bifurcacéo I_Ila(_:a Iliaca Geometria
direita esquerda Total
MTCP 0,577 0,976 0,999 1,000 0,864
l1oTCP 0,596 0,868 1,000 1,000 0,537
TRP 0,308 0,062 0,999 0,999 0,522
MGTCP 0,634 0,991 0,082 0,951 0,900

Através da analise da Tab. 6, é de notar que o coeficiente de Pearson entre os indices
obtidos com diferentes perfis é sempre positivo, ou seja, quando o valor de um indice
aumenta para o perfil parabolico tambeém aumenta para o perfil constante. Esta relacdo é mais
vincada a nivel das iliacas, o que vem confirmar o que foi apresentado anteriormente,
atingindo valores muito proximos de 1, que revela uma correlacdo quase perfeita. Na zona da

bifurcacdo a correlacdo também € bastante elevada, embora seja menor do que a calculada nas
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iliacas. A nivel da zona abdominal a relagdo é substancialmente mais baixa. A Tab. 6 mostra
também que, a nivel da geometria total, os indices MTCP e MGTCP obtidos com o PP s&o os
que apresentam maior correlacdo com os mesmos obtidos com o PC, sendo esta correlacao
~0,90. A correlacdo dos indices IOTCP e TRP entre perfis € inferior (~0,53), como se pode
verificar também nas Figs. 54 e 55.

Analisando globalmente os resultados obtidos nesta sec¢éo, as diferencas obtidas com
a introducdo de um perfil parabolico ou de um perfil constante ndo séo significativas a partir
da zona em que estes apresentam uma distribuicdo de velocidades semelhante. Ou seja, o tipo
de perfil introduzido ndo afeta significativamente os valores obtidos para nenhum dos indices
analisados na zona da bifurcagdo e das iliacas. No entanto, na zona abdominal da artéria as
diferencas parecem ser mais notdrias sendo necessarios mais estudos para perceber qual dos
perfis representa de forma mais realista o perfil de fluxo na entrada da AAA e de que forma as
diferengas observadas nesta zona entre os perfis podem afetar o diagndstico médico de

doencas cardiovasculares.
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Capitulo 7 - Conclusoes

Na presente dissertagéo foi investigada numericamente a hemodinamica na bifurcagéo
da artéria aorta abdominal de um paciente real. Nas simulacfes computacionais foram usados
dados clinicos e a geometria 3D da artéria foi construida a partir de imagens 2D obtidas por
tomografia computadorizada. As solu¢Ges numeéricas da hemodindmica permitiram fazer uma
andlise da distribuicdo das velocidades, das press@es, das taxas de deformacdo e das tensdes
de corte nas paredes da artéria, para as condi¢des estudadas.

Como principal foco deste estudo, foram analisadas as distribuicbes de indices
hemodinamicos ao longo da artéria estudada. Os indices hemodinamicos investigados foram:
MTCP, MVTCP, IOTCP, TRP, GTCP e MGTCP, sendo também investigada a relacdo entre
eles e a sua associacdo ao risco de desenvolvimento de algumas doencas cardiovasculares.

Nesta investigacdo foi desenvolvida uma nova andlise para ajudar a identificar
potenciais zonas da artéria com probabilidade de desenvolverem algumas doencas
cardiovasculares, com base no valor dos indices hemodindmicos referentes a essas zonas. Para
0 paciente em estudo, os resultados sugerem que a zona com maior propensdo ao
desenvolvimento de aterosclerose € a zona abdominal e a zona com maior propensao ao
desenvolvimento de tromboses € a zona da bifurcacdo. No entanto, a percentagem da area
dessas zonas sujeita a essas condicfes é pouco significativa.

Por fim, foi feita uma comparacdo entre os resultados, para os parametros acima
referidos, obtidos para diferentes condi¢des fronteira na entrada da aorta abdominal (perfis de
velocidade parabdlico e constante). As diferencas obtidas entre a introducdo de um perfil
parabolico ou constante ndo sdo significativas a partir da zona em que os perfis se
desenvolveram adaptando-se a geometria da artéria, isto é, a partir da entrada na bifurcacéo.
Assim, infere-se que estes dois perfis de velocidade ndo afetam os valores dos indices
hemodindmicos na zona das iliacas. No entanto, na zona abdominal as diferencas sdo
significativas e podem contribuir para um diagnéstico médico diferente, dependendo se €
utilizado um ou outro perfil.

Concluindo, relativamente a relacdo entre os indices hemodindmicos, sdo necessarios
mais estudos quantitativos e analises comparativas para outros pacientes de forma a explorar
de que modo as relacdes entre os indices descritos neste trabalho, especificas para este
paciente, podem representar um padrdo geral que poderd ser atil no auxilio da decisdo

terapéutica e intervencao farmacoldgica. E também importante perceber se o desenvolvimento

89



Capitulo 7 - Conclusoes

efetivo de aterosclerose ou trombose exige uma area minima da parede da artéria com valores
de indices hemodinamicos caracteristicos das referidas doencas.

Relativamente a comparacao entre os resultados provenientes dos dois tipos de perfis
de velocidade de entrada impostos pela condicdo fronteira, sdo necessarios mais estudos para
compreender qual é o perfil que representa mais realisticamente o fluxo de entrada na aorta
abdominal e de que forma as diferencas observadas na zona abdominal entre os dois casos
estudados podem afetar a avaliacdo médica. Além disso, deve ser feita também a analise para
outros tipos de perfil de velocidade de entrada ndo referenciados neste estudo. E ainda
importante referir que os resultados deste estudo ndo devem ser generalizados sem ter em
conta que apenas ilustram o caso de um paciente, com dados clinicos e geometria arterial

especificos do mesmo.
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ANexos

Anexos

A - Codigo desenvolvido em Matlab para encontrar as séries de Fourier e

respetivos harmonicos

t=[]; % neste vetor foram inseridos os dados relativos ao tempo retirados das imagens de
Doppler com o0 WebPlotDigitizer

v=[]; % neste vetor foram inseridos os dados relativos a velocidade (cm/s) retirados das
imagens de Doppler com o WebPlotDigitizer

v_m=[Vv/100] % para passar a velocidade para m/s
f1=fit (t, v_m,'fourier7") % funcéo que calcula a aproximacéo de Fourier

% Coeficientes da série de Fourier obtidos com os dados inseridos:

a0 = 0.214; a1 = 0.09189; b1 = 0.1413; a2 = -0.02074; b2 = 0.1009; a3 = -0.03235; b3 =
0.04416; a4 = -0.02584; b4 = 0.01766; a5 = -0.01809; b5 = 0.003941; a6 = -0.01183

b6 = -0.002809; a7 = -0.008345; b7 = -0.002293; w = 10.06

x=0:0.005:2.52 % tempo dos 4 ciclos = 2.52 s
% Funcao de Fourier por extenso

fl=a0+al*cos(x*w)+bl*sin(x*w)+a2*cos(2*x*w)+b2*sin(2*x*w)+a3*cos(3*x*w)+b3*sin(
3*x*w)+ad*cos(4*x*w)+bd*sin(4*x*w)+a5*cos(5*x*w)+b5*sin(5*x*w)+a6*cos(6*x*w)+b
6*sin(6*x*w)+a7*cos(7*x*w)+b7*sin(7*x*w);

% Gréfico da velocidade real e aproximacao de Fourier

figure (‘'Name','Velocidade Doppler Vs Aproximagéo Fourier'); hold on
plot (t, v_m, 'k*','LineWidth',0.8);

plot (x, f1, '-g")

% Célculo dos harmdnicos

h0=a0; hl=al*cos(x*w)+bl*sin(x*w); h2=a2*cos(2*x*w)+b2*sin(2*x*w);
h3=a3*cos(3*x*w)+b3*sin(3*x*w); hd=ad*cos(4*x*w)+b4*sin(4*x*w);
h5=a5*cos(5*x*w)+b5*sin(5*x*w); h6=a6*cos(6*x*w)+b6*sin(6*x*w);
h7=a7*cos(7*x*w)+b7*sin(7*x*w);

% Introducdo grafica dos harmonicos na figura
plot (X, (h1),'LineWidth',1.5);
plot (x, (h2),'LineWidth',1.5);
plot (X, (h3),'LineWidth',1.5);
plot (x, (h4),'LineWidth',1.5);
plot (X, (h5),'LineWidth',1.5);
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plot (x, (h6),'LineWidth',1.5);
plot (x, (h7),'LineWidth',1.5);

% Especificacdes do grafico

xlabel (‘'Tempo (s)"); ylabel ('v_{méx} (m/s)")

legend ('v_{Doppler}', v_{Fourier} (t),'1° harmédnico',’2° harmdnico','3° harmonico’,'4°
harmonico','5° harménico','6° harménico','7° harmdnico','8° harmonico','Location’,'best’)
xlim ([0 2.52));

ylim ([-0.2 0.65]);

title ("Velocidade na entrada da Aorta Abdominal [95 bpm]: aproximacéo e harmonicos')

% Representacdo dos varios harmonicos em série de cossenos
figure('Name','Harménicos')

subplot (2, 4, [1,2]);

plot (x,h1,'LineWidth',1.5);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel (‘'Tempo (s)"); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 1° harmdnico’)

subplot (2,4,3);

plot (x,h2);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel ("Tempo (s)"); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 2° harmonico");

subplot (2,4,4);

plot (x,h3);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel ("Tempo (s)"); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 3° harmonico’)

subplot (2,4,5);

plot (x,h4);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel (‘'Tempo (s)"); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 4° harmdnico')

subplot (2,4,6);

plot (x,h5);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel ("Tempo (s)"); ylabel ('v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 5° harmonico’)

subplot (2,4,7);

plot (x,h6);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel ("Tempo (s)); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 6° harmdnico")

subplot (2,4,8);

plot (x,h7);

xlim ([0 0.63]); ylim ([-0.40 0.40]);

xlabel ("Tempo (s)"); ylabel (‘'v_{méax} (m/s)");
title ("\fontsize {8} 7° harmonico’)
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B - Perfil parabdlico na entrada da artéria (Cddigo udf.c)

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

[* vinlet_udf _.c */

/* UDF para especificar as condi¢des fronteira para o perfil da velocidade dependente do
tempo*/
/***************************************************************/
//Escrito por Filipa Carvalho

#include "udf.h"// contem as defini¢Oes para definir fun¢des e operacdes do Fluent

#define Pl 3.141592654
#define a0 0.214
#define a1l 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]; /* vetor para as coordenadas x, y e z */
float x,y,z;
face_tf; /* fis é um indice de thread facial*/
float t= CURRENT_TIME;
begin_f_loop(f,th)

{

F_CENTROID(p,f,th);
x=p[0];
y=p[1];
z=p2];

F_PROFILE(f,th,i) = fabs(1.-((pow(x-.000350706,2)+pow(y-
.000127668,2)+pow(z+0.0000359053,2))/(.00616*.00616)))*(a0+al*cos(t*w)+b1*sin(t*w)+
az2*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);
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C - Funcao desenvolvida em Matlab e script correspondente para calcular
os indices hemodinamicos MTCP, MVTCP, IOTCP e TRP

C.1- Funcéo

% Calculo dos indices MTCP, MVTCP, IOTCP e TRP
% Para posterior introducao e anélise dos dados no Fluent/CFD-post
function [indices_total] = indices(tcp)

% Calculo da soma da magnitude da TCP para todos 0s steps
sumtcp = sum (tcp (5,4,:),3);

% Calculo da soma dos componentes do vetor da TCP para todos 0s steps
sumtcpx = sum (tep (:,5,:),3);
sumtcpy = sum (tcp (:,6,:),3);
sumtcpz = sum (tcp (;,7,:),3);

% Determinacao do namero de steps
n = size (tcp,3)

% Célculo do MTCP
MTCP = sumtcp/n;

% Calculo do tempo médio de cada componente do vetor TCP
MVTCPx = sumtcpx/n;
MVTCPy = sumtcpy/n;
MVTCPz = sumtcpz/n;

% Célculo do MVVTCP
MVTCP = sqrt (MVTCPx.*2 + MVTCPy."2 + MVTCPz."2);

% Célculo do IOTCP
IOTCP = .5*(1- (MVTCP. /IMTCP));

% Calculo do TRP
TRP=1. /(1-(2*IOTCP). *MTCP);

% Resultados

indices_total = [tep (;,1,1) tep (:,2,1) tep (:,3,1) MTCP MVTCP IOTCP TRP];
end
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C.2 - Script (para todo o ciclo)

% tcp = n x 7 x s [coordenadaX coordenadaY coordenadaZ MagnitudeTCP
XcomponenteX_TCP componenteY _TCP componenteZ_TCP]

% onde n = nimero de pontos e s 0 nimero de steps da simulagdo

tcp = [Xm Ym Zm WallShearPa WallShearXPa WallShearYPa WallShearZPa];

tep (5,5,2)= [Xm1 Ym1 Zm1 WallShearPal WallShearXPal WallShearYPal WallShearZPal];
% repetir este passo até tcp (:,:,17), somando sempre um as variaveis

% indices_total = nx7 [coordenadaX YcoordenadaY coordenadaZ MTCP MVTCP OSI TTP]

indices_total=indices(tcp);
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D - Funcao desenvolvida em Matlab e script respetivo para calcular os

indices hemodinamicos GTCP e MGTCP

D.1 - Fungéo

ANexos

% Gradiente das Tensdes de Corte nas Paredes (usando o método dos minimos quadrados) —

funcéo disponibilizada pelo MathWorks
function [resultado_GTCP] = indices2(dados_sim_n, NN)
coordenadas = pointCloud (dados_sim_n (:, 1:3));
for j = 1:1:length (dados_sim_n)
% guardar os pontos query do indice j

query_point = dados_sim_n(j,1:3);
% encontrar os valores dos pontos vizinhos

[I] = findNearestNeighbors(coordenadas, query_point, NN);
% Obtencéo dos valores de TCP em cada ponto e calculo do gradiente

for i = 1:1:length (1)
ind = I(i);
dx(i) = dados_sim_n(ind, 1) - query_point(1, 1);
dy(i) =dados_sim_n(ind, 2) - query_point(1, 2);
dz(i) = dados_sim_n(ind, 3) - query_point(1, 3);
dMag(i) = dados_sim_n(ind, 7) - dados_sim_n(j, 7);
end

A = [dx; dy; dz];
B = [dMag]’;

% Aproximacao dos minimos quadrados
X (j, ) =A\B;

% Vetor alfa é o vetor da direcdo do fluxo
a(j,1) = dados_sim_n (j,8) / dados_sim_n (j,7);
a(j,2) = dados_sim_n (j,9) / dados_sim_n (j,7);
a(j,3) = dados_sim_n (j,10) / dados_sim_n (j,7);

% Vetor beta é o vetor normal a direcdo do fluxo
b (j,:) = cross (dados_sim_n(j,4:6),a(j,’));

dTdA (j,;) = dot (X(j,:),a(,2));

dTdB (j,:) = dot (X(j,:),b(,2));

GTCP (j) = sqrt (dTdA()*2 + dTdB(j)"2);
End

resultado_GTCP = [dados_sim_n (:,1) dados_sim_n (:,2) dados_sim_n (:,3) GTCP'];
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D.2 - Script (para todo o ciclo)

% dados_sim_n° de simulac¢do = n x 10 [coordenadaX coordenada¥Y coordenadaZ
Componente NormalX ComponenteNormalY ComponenteNormalZ MagnitudeTCP
componenteX_TCP componenteY_TCP componenteZ_TCP]

% onde n é o nimero de pontos e NN é nimero de pontos vizinhos (n-1 no caso escolhido)
NN =13102;

dados_sim_1 = [Xm Ym Zm NormalX NormalY NormalZ WallShearPa WallShearXPa
WallShearYPa WallShearZPa];

dados_sim_2 = [Xm Ym Zm NormalX NormalY NormalZ WallShearPal
WallShearXPal WallShearYPal WallShearZPal];
% nota: repetir estes vetores até ao numero de steps (neste caso até dados_sim_18)

% % gtcp_sim_n° de simulacdo= nx4 [coordenadaX coordenadaY¥ coordenadaZ GTCP]

gtcp_sim_1=indices2 (dados_sim_1, NN); gtcp_sim_2=indices2(dados_sim_2, NN);
gtcp_sim_3=indices2 (dados_sim_3, NN); gtcp_sim_4=indices2(dados_sim_4, NN);
gtcp_sim_5=indices2 (dados_sim_5, NN); gtcp_sim_6=indices2(dados_sim_6, NN);
gtcp_sim_7=indices2 (dados_sim_7, NN); gtcp_sim_8=indices2(dados_sim_8, NN);
gtcp_sim_9=indices2 (dados_sim_9, NN); gtcp_sim_10=indices2(dados_sim_10, NN);
gtcp_sim_11=indices2 (dados_sim_11, NN); gtcp_sim_12=indices2(dados_sim_12, NN);
gtcp_sim_13=indices2 (dados_sim_13, NN); gtcp_sim_14=indices2(dados_sim_14, NN);
gtcp_sim_15=indices2 (dados_sim_15, NN); gtcp_sim_16=indices2(dados_sim_16, NN);
gtcp_sim_17=indices2 (dados_sim_17, NN); gtcp_sim_18=indices2(dados_sim_18, NN);

vetor_gtcp = [gtep_sim_1 (:,4)];
vetor_gtep (;,1,2)=[gtcp_sim_2 (:,4)];
vetor_gtep (;,1,3)=[gtcp_sim_3 (:,4)];
vetor_gtcp (;,1,4)=[gtcp_sim_4 (:,4)];
vetor_gtep (;,1,5)=[gtcp_sim_5 (:,4)];
vetor_gtep(:,1,6)=[gtcp_sim_6 (:,4)];
vetor_gtep(:,1,7)=[gtcp_sim_7(:,4)];
vetor_gtep(:,1,8)=[gtcp_sim_8(:,4)];
vetor_gtep(:,1,9)=[gtcp_sim_9(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,10)=[gtcp_sim_10(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,11)=[gtcp_sim_11(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,12)=[gtcp_sim_12(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,13)=[gtcp_sim_13(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,14)=[gtcp_sim_14(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,15)=[gtcp_sim_15(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,16)=[gtcp_sim_16(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,17)=[gtcp_sim_17(:,4)];
vetor_gtcp(:,1,18)=[gtcp_sim_18(:,4)];

MGTCP = (sum (vetor_gtcp (:,1,:),3))/18;
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ANexos

E - Perfil constante na entrada da artéria (Codigo udf.c)

/***********************************************************************l

[* vinlet_Const_udf .c */

/* UDF para especificar as condi¢des fronteira para o perfil da velocidade dependente do
tempo */
/***********************************************************************l
//Escrito por Filipa Carvalho

IIUTAD

#include "udf.h"// contem as definicdes para definir funcdes e operacbes do Fluent

#define Pl 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)
{
face tf; /* f é a face thread index */
float t= CURRENT_TIME;
begin_f_loop(f,th)
{

F_PROFILE(f,th,i) =
0.5*(a0+al*cos(t*w)+bl*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*si
n(6*t*w)+a7*cos(7*t*w)+b7*sin(7*t*w));

}
end_f _loop(f,th);
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