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ReEsumMmo

A elevada taxa de mortalidade associada as doengas cardiovasculares torna-as respon-
saveis por quase um terco das mortes a nivel mundial, sendo por isso o seu estudo de
extrema relevancia. E neste grupo de enfermidades que se encontram inseridos os aneu-
rismas, que consistem numa distensao da parede de um vaso sanguineo, o mais comum
numa artéria, tornando-a assim extremamente vulneravel a uma dissec¢ao e/ou rutura.
Quando o aneurisma ocorre na aorta e provoca uma varia¢ao no seu diametro superior a
50%, a intervencao cirirgica passa a ser recomendada.

Atualmente, muitas das patologias que afetam a zona ascendente e/ou o arco aor-
tico sao tratadas cirurgicamente com a colocacao de uma protese com recurso a técnica
denominada frozen elephant trunk (FET).

No entanto, a elevada frequéncia com que foi diagnosticado um aneurisma a jusante
desta protese, na regiao descendente da aorta, sugere uma investigacao aprofundada
quanto a identificagao das possiveis causas.

Desta forma, pretendeu-se estudar hemodindmica na regiao do aneurisma desenvol-
vido antes e depois da colocacao da segunda protese endovascular toracica (TEVAR)
instalada no tratamento desses aneurismas.

Com este objetivo, simulou-se numericamente o escoamento utilizando as equagoes
de Navier-Stokes, através do método de elementos finitos e do método Petrov-Galerkin.
As geometrias foram construidas a partir de tomografias computorizadas axiais de dois
pacientes. O modelo numeérico foi desenvolvido utilizando o software opensource SimVas-
cular.

Neste estudo abordou-se a evolucao de dois pacientes, em trés situagoes:
1. Apods a colocagao de uma primeira protese endovascular (FET);

2. Quando ¢ efetuado o diagnoéstico do aneurisma;

3. Apbs a colocagao da segunda protese endovascular (TEVAR).

A analise dos resultados revelou que o fator mais relevante na alteragcao do escoamento
ao longo da evolugao hemodinamica do paciente prende-se diretamente com a modifi-

cacao do diametro das sec¢oes da aorta, consequéncia tanto das intervengdes cirurgicas
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como do desenvolvimento do aneurisma. O trabalho desenvolvido permitiu concluir que
tanto o método de constru¢ao do modelo geométrico como as simulagoes, realizadas uti-
lizando o cédigo PHASTA, permitem obter resultados precisos e crediveis. Durante esta
dissertacao construiu-se uma ferramenta robusta e exata na descricao de escoamentos

sanguineos.

Palavras-chave: TEVAR, aorta descendente, dinamica de fluidos computacional, CFD,

protese.
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ABSTRACT

The high mortality rate associated with cardiovascular diseases makes them responsible
for almost one third of deaths worldwide, which makes their study extremely relevant. It
is in this group of diseases that aneurysms are inserted, which consist of a distention of the
wall of a blood vessel most commonly in an artery, thus making it extremely vulnerable to
dissection and/or rupture. When the aneurysm occurs in the aorta and causes a variation
in its diameter of more than 50 percent, surgical intervention becomes the recommended
procedure.

Currently, many of the pathologies that affect the aorta in its ascending zone and/or
the aortic arch are surgically treated with the placement of a prosthesis using the tech-
nique called frozen elephant trunk (FET).

However, the high frequency with which an aneurysm has been diagnosed down-
stream of this prosthesis, in the descending region of the aorta, suggests an in-depth
investigation regarding the identification of possible causes.

Thus, we aimed to study hemodynamics in the region of the developed aneurysm
before and after placement of the second thoracic endovascular prosthesis (TEVAR) in-
stalled in the treatment of these aneurysms.

With this goal, the flow was numerically simulated using the Navier-Stokes equations,
through the finite elements and the Petrov-Galerkin method. The geometries were con-
structed from axial computed tomography scans of two patients. The numerical model
was developed using the software opensource SimVascular.

This study addressed the evolution of two patients, in three situations:
1. After placement of a first endovascular prosthesis (FET);
2. When the aneurysm is detected;
3. After placement of the second endovascular prosthesis (TEVAR).

The analysis of the results revealed that the most relevant factor in the change of
outflow along the patient’s hemodynamic evolution is directly related to the modification

of the diameter of the aortic sections, a consequence of both the surgical interventions
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and the development of the aneurysm. The work carried out allowed us to conclude
that both the method of building the geometric model and the simulations, performed
using the PHASTA code, allowed us to obtain accurate and credible results. During this

dissertation a robust and accurate tool was built to describe blood flows.

Keywords: TEVAR, descending aorta, computational fluid dynamics, CFD, prosthesis.
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INTRODUCAO

Neste capitulo apresenta-se o enquadramento e motivagao do estudo da hemodinamica
numa aorta antes e depois da instalacao de uma protese endovascular (TEVAR), assim

como os objetivos e a metodologia utilizada ao longo da elaboracao desta dissertacao.

1.1 Enquadramento

O sistema cardiovascular é formado pelo coracao e pelos vasos sanguineos, nomeada-
mente as artérias, as veias e os capilares. Este sistema, em sintonia com o sistema linfatico,
é responsavel nao so pela distribui¢ao do oxigénio e nutrientes pelos tecidos e 6rgaos
do corpo humano, como também pela recolha do didéxido de carbono, vapor de agua e
residuos toxicos. O coragao é um musculo que se encontra dividido em quadro cavidades
(duas auriculas e dois ventriculos), e na entrada e saida de cada uma destas cavidades
existe uma valvula. A metade direita do coragao é responsavel por bombear o sangue
venoso até aos pulmoes (circulacao pulmonar ou pequena circula¢ao), enquanto a me-
tade esquerda se ocupa a bombear o sangue arterial para todas as outras partes do corpo
(circulagao sistémica ou grande circulacao). A sua fibra muscular (miocardio) permite
fornecer a energia necessaria a circulagao do sangue, capaz de irrigar todos os tecidos. E
pela auricula direita que o sangue venoso entra no coragao, depois de ter oxigenado os
tecidos do corpo. Passa para o ventriculo direito, que o impulsiona até aos pulmoes, onde
ocorrem as trocas gasosas que transformam o sangue venoso em arterial. Posteriormente,
este regressa ao coracao, entrando pela auricula esquerda e passando para o ventriculo es-
querdo. O sangue é entao bombeado para a aorta, que o distribui pelas restantes artérias,
percorrendo todo o corpo humano novamente [1].

Chama-se ciclo cardiaco a sequéncia de eventos associados a um unico batimento
cardiaco, ao longo dos quais ocorrem as varia¢oes de pressao e volume do fluxo sanguineo.
O funcionamento do coragao compreende duas fases distintas: a sistole (quando ocorre a
contragao das cavidades) e a diastole (quando estas relaxam). Durante a sistole, que dura
em média 0,3 segundos, a pressao nas quatro cavidades aumenta, o que, em sintonia com

a atividade das valvulas, leva a que o sangue se mova numa s6 direcao. Ao longo dos 0,5
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segundos da diastole, a pressao diminui gradualmente no coragao [2].

As variagOes de pressao que ocorrem durante o ciclo cardiaco também se fazem notar
ao longo da aorta. Durante a sistole, é possivel observar que nem todo o sangue bombeado
para a aorta avanga, o que € explicado pela elasticidade tipica das paredes das grandes
artérias. Esta distensao dos vasos gera energia potencial elastica que se converte em ener-
gia cinética propulsora aquando do retorno da forma das paredes da aorta ao normal,
permitindo assim manter niveis adequados de fluxo sanguineo e pressao adrtica ao longo
da diastole. No entanto, caso diminua a quantidade da proteina elastina, tipicamente pre-
sente na parede dos vasos sanguineos, a aptidao de suportar a expansao que ocorre na fase
sistolica do batimento cardiaco também diminui [3]. Na literatura é possivel encontrar
diversos estudos relativamente ao impacto que fatores como as patologias vasculares [4,
5], a idade [5, 6] e a correlacao entre idade e a geometria [7] tém nas caracteristicas do
escoamento na aorta.

O conjunto de enfermidades que pode afetar o sistema circulatério denomina-se doen-
cas cardiovasculares (CVD). Nesta categoria enquadram-se os aneurismas, considerados
altamente letais. Esta doenga consiste na distensao da parede de um vaso sanguineo, nor-
malmente uma artéria, tornando esta localizacao particularmente debilitada e expondo,
assim, a zona a possibilidade de dissec¢ao e/ou rutura. Os aneurismas podem desenvolver-
se no cérebro e na aorta, na sua zona toracica e/ou abdominal. Na Figura 1.1 é possivel
observar a identificagao das diferentes partes da anatomia da aorta. Aproximadamente
60% dos aneurismas adrticos desenvolvem-se na aorta ascendente, 10% no arco, 40% na
aorta descendente e 10% na aorta abdominal. No entanto, um aneurisma pode envolver
maultiplas zonas. Embora a sua probabilidade de ocorréncia seja menor, a taxa de cresci-
mento anual dos aneurismas da aorta descendente (0,19 cm/ano) é muito superior a taxa

referente aos aneurismas da aorta ascendente (0,07 cm/ano) [8].

Arco da Aorta

Aorta Ascendente

Valvula Adrtica

Coracdo ——— Aorta Descendente

Aorta Abdominal

Figura 1.1: Anatomia simplificada da aorta. Adaptado de [9].

Outro fator que contribui para a elevada taxa de mortalidade é a dificuldade no diag-
nostico, dada a auséncia de sintomas por parte dos pacientes em mais de 95% dos casos.
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1.2. OBJETIVOS E METODOLOGIA

A sua detecao oriunda da realizagao de exames como uma radiografia, ecocardiograma,
tomografia axial toracica (TAC) ou ressonancia magnética (RM). Apos o diagnostico, é
monitorizado o diametro do aneurisma até que este atinja uma dimensao superior a 50%
do normal, passando entao a ser aconselhada a intervencao cirurgica. Atualmente, este é
o tratamento utilizado, uma vez que o tamanho dos aneurismas tem uma ligagao direta
a sua rutura e letalidade, com o risco de dissec¢ao e rutura a aumentar simultaneamente
com o didmetro do aneurisma. Por enquanto, nao ha evidéncia da eficacia de medicagao
no combate a esta doenga [10].

As taxas de rutura em pacientes nao tratados cirurgicamente sao elevadas, entre os
21% e 74%, sendo que a taxa de mortalidade apds a rutura é excessivamente elevada, entre
0s 94% e 0s 100% [11]. Denotou-se, no entanto, que a taxa de sobrevivéncia sobe para va-
lores proximos da normalidade apds uma intervencao cirurgia e o forte acompanhamento
radioldgico [12].

A reparacao é realizada através de um destes dois procedimentos: cirurgia aberta ou
a instalacao de uma proétese toracia endovascular (TEVAR). A segunda opg¢ao tem sido
mais usada, uma vez que se trata de um método nao-invasivo, com melhores resultados a
curto-médio prazo. Esta opc¢ao consiste na inser¢cao de uma protese na zona aneurismatica
por onde passara a ocorrer o escoamento, de forma a excluir a lesao na aorta da circulacgao,
impedindo assim o seu agravamento. Comparativamente a opgao de cirurgia aberta, a
taxa de mortalidade e morbilidade aquando da implantacao de uma TEVAR na aorta
descendente é inferior, sendo atualmente considerada a alternativa mais segura. Também
foram reportados numeros consideravelmente inferiores de efeitos secundarios com o uso
da TEVAR [13].

Atualmente, muitas das patologias que afetam a zona da aorta ascendente e/ou o
arco adrtico sao tratadas cirurgicamente com a colocagao de uma prétese com recurso a
técnica denominada frozen elephant trunk (FET). No entanto, a elevada frequéncia com
que foi diagnosticado um aneurisma a jusante desta proétese, na regiao descendente da
aorta, sugere uma investigacao aprofundada quanto a identificacao das possiveis causas.
Desta forma, pretende-se estudar a evolugao do escoamento sanguineo antes e depois da
implementagao da segunda protese TEVAR, utilizada no tratamento desses aneurismas,

de forma a compreender a razao do aparecimento deste problema.

1.2 Objetivos e metodologia

A formacao de uma ulcera imediatamente distal a uma proétese colocada na zona ascen-
dente e/ou do arco da aorta, e a consequente necessidade de uma segunda intervengao
cirargica, tornaram imperativo analisar as possiveis causas deste desenvolvimento. Desta
forma, é importante realizar o estudo da alteragao na hemodinamica imposta pela im-
plantagao de uma segunda prétese TEVAR num segmento da aorta descendente aneuris-
matica. O objetivo deste estudo consiste na analise da evolu¢ao hemodinamica na zona

descendente da aorta anteriormente e posteriormente a colocacao da prétese TEVAR. As
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geometrias da aorta de cada um dos pacientes foram construidas a partir de TAC. O
modelo numérico correspondente ao escoamento da aorta foi desenvolvido utilizando o

software opensource SimVascular.

1.3 Estrutura da dissertacao

A presente dissertagao encontra-se dividida em 6 capitulos: Introdugao, Revisao bibliogra-
fica, Modelo geométrico, malha e condigdes de fronteira, Método matematico e numérico,
Analise dos resultados, Conclusoes e propostas de trabalhos futuros.

O primeiro capitulo consiste no enquadramento do tema, assim como os objetivos, a
metodologia e a estrutura da presente dissertacao.

No segundo capitulo apresenta-se uma revisao bibliografica da hemodinamica da
aorta e das técnicas médicas relevantes para a caracterizagao da corrente sanguinea.

No terceiro capitulo explicita-se o processo de obtencao das geometrias posterior-
mente estudadas, assim como da malha criada a partir da mesma e as condig¢oes de
fronteira aplicadas.

No quarto capitulo apresenta-se os modelos matematicos e numéricos aplicados, bem
como o solver utilizado entre outros conceitos que permitem aprofundar a compreensao
da modelac¢dao numérica.

No quinto capitulo analisa-se os resultados obtidos através da simulagao numérica do
escoamento numa aorta antes e depois da implantacao da TEVAR.

No sexto capitulo sao retiradas as conclusoes e apresentadas propostas para trabalhos

futuros.
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ESTADO DE ARTE

A simula¢ao do escoamento em artérias com recurso a dinamica de fluidos computacional
(CFD) tem tido uma rapida evolu¢ao na altima década. Assim é de prever que a curto
prazo se possa tornar numa ferramenta de auxilio ao diagndstico.

Na primeira parte deste capitulo apresentam-se as caracteristicas do sangue enquanto
fluido nao-newtoniano. Sao abordados os principais modelos reoldgicos passiveis de inte-
gracao em modelos numéricos.

Na segunda parte, descrevem-se as principais conclusoes dos estudos da evolucao
hemodinamica do escoamento na aorta, com énfase na sua zona descendente. No entanto
a genialidade dos autores nao consegue explicar de forma inequivoca porque se formam

aneurismas apoés o procedimento FET.

2.1 Reologia do sangue

O sangue é composto por globulos vermelhos (também denominados hemacias ou eritro-
citos), globulos brancos e plaquetas, suspensos no plasma. Esta variedade de componentes
torna o sangue um fluido tao singular que existe uma ciéncia, denominada hemorreologia,
dedicada apenas ao seu estudo. Ha também uma diversidade de doencas que pode alterar
as propriedades deste fluido, o que torna a sua analise ainda mais interessante [14].

Do ponto de vista bioldgico, este tanto pode ser considerado um tecido como um
liquido intercelular. Por outro lado, do ponto de vista reolégico, este é considerado um
liquido de duas fases; uma suspensao so6lido-liquido, sendo a fase s6lida os elementos
celulares. No entanto, o sangue também pode ser considerado uma emulsao liquido-

liquido, baseado no comportamento dos glébulos vermelhos sob tensdes de corte [15].

2.1.1 Caracterizacao do sangue

A viscosidade de um fluido pode ser definida como a resisténcia que este oferece quando
se tenta alterar a sua forma. Ao longo de um escoamento, quando as camadas do fluido
se movem paralelamente umas em relagao as outras, mas a diferentes taxas, forma-se

um gradiente de velocidade entre elas que se denomina de taxa de deformacao, sendo a
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CAPITULO 2. ESTADO DE ARTE

tensao de corte a forca necessaria para produzir esse gradiente. Desta forma, é possivel
definir a viscosidade aparente como a razao entre a taxa de deformacgao e a tensao de
corte. Segundo a reologia, os liquidos podem ser divididos em duas categorias com base
nessa relacao. Denominam-se newtonianos quando a razao ¢ linear, ou seja, o seu valor
de viscosidade é absoluto e independente tanto da taxa de deformagao como da tensao
de corte (Figura 2.1). Os fluidos nao-newtonianos tém uma viscosidade aparente que
depende da tensao de corte, sendo o seu valor também variavel ao longo do tempo (Figura
2.2). Uma vez que o sangue ¢ classificado como um fluido nao-newtoniano, este nao
pode ser corretamente descrito por apenas um valor de viscosidade, uma vez que varia

consoante as condi¢oes em que se encontra [16, 17].

Newtonian

Shear stress
Viscosity

Viscosity=shear stress/shear rate _
Shear rate Shear rate

Figura 2.1: Relagdo entre a taxa de deformagao e a tensao de corte para fluidos newtonia-
nos. Retirado de [17].

Non-Newtonian

Viscosity

Yield stress

Shear stress

Shear rate - Shear rate

Figura 2.2: Relagao entre a taxa de deformacgao e a tensao de corte para fluidos nao-
newtonianos. Retirado de [17].

Os fluidos simples, como plasma e a maioria dos 6leos, mostram uma relagao linear
entre a taxa de deformacao e a tensao de corte, ou seja, um comportamento newtoniano.
O sangue, no entanto, adota um comportamento nao-newtoniano devido a influéncia dos
seus componentes celulares [18].

O comportamento nao-newtoniano do sangue deve-se principalmente as hemacias,

nomeadamente: a sua capacidade de deformacao, a tendéncia de se alinharem no sentido
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das elevadas tensoes de corte do escoamento e a formacao de microestruturas tridimen-
sionais quando se agrupam nos momentos de repouso. Estas propriedades mecanicas do
sangue, juntamente com o impulso proporcionado pelo coracao e a organizacao e carac-
teristicas do sistema vascular, sao os principais fatores dos quais depende a circulagao

sanguinea [17].

Para conseguir selecionar os modelos constitutivos mais adequados para a descrigao
do comportamento do sangue, é necessario compreender primeiro a ligagao entre a sua
composicao e as suas propriedades fisicas, nomeadamente a sua pseudoplasticidade, a

viscoelasticidade e a tixotropia [19].

2.1.1.1 Pseudoplasticidade

O fenémeno da pseudoplasticidade é a caracteristica nao newtoniana do sangue mais
explorada na literatura. Sao as hemacias — e a sua distribui¢cao no plasma — que mais
impacto tém nas propriedades do sangue, consequéncia das diversas transformagdes que
sofrem consoante as condi¢oes a que sao submetidas enquanto circulam pelos diferentes

tipos de vasos sanguineos.

Devido a habilidade que tém de se agrupar, os eritrocitos formam estruturas denomi-
nadas rouleaux como se denota na Figura 2.3 (a), quando sao submetidos a baixas taxas de
deformacao (inferiores a 1 s71) e se encontram na presenca de duas proteinas especificas
do plasma (fibrinogen e globulins). Embora tenham aparéncia sélida quando o sangue se
encontra em repouso, a geracao destas estruturas celulares tridimensionais é reversivel
e considerada a principal causa das alteragoes na viscosidade do sangue para baixas ta-
xas de deformacgao. A capacidade de suportar deformagdes e armazenar energia sao as
principais caracteristicas que os rouleaux possuem e que determinam o comportamento
do sangue para taxas de deformagao até 50 s~!. O aumento exponencial da viscosidade
nestas condi¢des é uma particularidade tipica do escoamento de sangue venoso. Para
taxas mais tipicamente observadas no escoamento sanguineo, superiores a 100 s7!, os
rouleaux encontram-se dispersos, sendo apenas possivel observar eritrocitos individuais
difundidos no plasma como se nota na Figura 2.3 (b), em que estes se encontram subme-
tidos a uma tensao de corte de 10 Pa. O aumento da tensao para um valor de 300 Pa causa
alteracOes nas hemacias, passando estas a apresentar-se deformadas em elipses com os
seus longos eixos alinhados na dire¢ao do fluxo, o que torna a viscosidade relativamente
baixa (Figura 2.3 (c)) [20, 21]. Esta diferenca de comportamento por parte dos gldobulos
vermelhos, denominada pseudoplasticidade, é essencial para a correta atividade do sis-
tema circulatério humano, uma vez que auxilia nao s6 o escoamento nas grandes artérias

como permite o bom funcionamento da microcirculagao.
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Figura 2.3: Eritrocitos em sangue saudavel. Retirado de [20].

2.1.1.2 Viscoelasticidade

Como o nome indica, materiais denominados viscoelasticos tém um comportamento com
caracteristicas idénticas as das substancias elasticas e das substancias viscosas. Um ma-
terial perfeitamente elastico submetido a uma forca exterior, apés a remogao da mesma,
retorna a sua forma original, ao libertar toda a energia potencial elastica armazenada.
Por outro lado, o mesmo nao acontece para um material viscoso, que se iria deformar
infinitamente, sem regressar a sua forma inicial. O comportamento de uma substancia
viscoelastica em resposta a mesma deformacao mecanica seria uma combinagao das duas.
Portanto, ap0s a retirada da carga, retorna em parte a sua forma original, libertando a
energia acumulada, comportamento usual num material elastico. No entanto, alguma
da energia é dissipada, o que o impede de retomar a sua forma original, semelhante a
um material viscoso. E possivel observar estas diferencas entre materiais elasticos (A),

viscosos (B) e viscoelasticos (C) na Figura 2.4.

A B C Viscoelastic Material

Elastic Materials Viscous Materials (Bi°|°9i¢?f Tissue)
Stress ON | Stress OFF Stress ON | Stress OFF Stress ON | Stress OFF
A | A I A I
I I I
= I £ £ |
o I o I o I
=] - B
w | w | w |
| I I
| I I
A = L :. 'l :
time time time

Figura 2.4: Resposta de diferentes materiais a uma deformagdo mecanica ao longo do
tempo. Retirado de [22].

Quando submetidos a aplicacao de uma forga, os eritrdcitos reagem, alterando a sua
forma. A extensao e geometria dessas alteragoes sao fun¢des da magnitude e orientagao
das forgas aplicadas, sendo as propriedades celulares dos globulos vermelhos o fator
determinante do grau de deformacao [23]. A for¢a necessaria para deformar uma hemacia

aumenta com a extensdo e a taxa de deformacao. A forma singular de disco biconcavo
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das hemacias confere-lhes as suas propriedades mecanicas e permite também a formacao
dos rouleaux. E a reversibilidade na jungao de eritrocitos que atribui ao sangue o seu

comportamento viscoelastico [17].

2.1.1.3 Tixotropia

A introducao do conceito de tixotropia na comunidade cientifica foi ofuscada pela ex-
plosao de interesse no estudo da viscoelasticidade linear e nao linear, em particular de
fluidos poliméricos. Tanto os materiais viscoelasticos como os tixotropicos ficam sujeitos
a tensoes determinadas pela deformagao anteriormente sofrida. No entanto, os viscoelas-
ticos sao caracterizados em parte pela sua elasticidade, armazenando energia potencial
elastica enquanto se deformam. Por outro lado, os tixotrépicos sao caracterizados pela
ligacao entre a sua viscosidade e o intervalo de tempo em que a carga esteve aplicada. Os
seus aglomerados de particulas encontram-se vinculados através de ligagcoes inextensi-
veis e frageis que podem ser quebradas de forma reversivel sob uma forga imposta. Isto
permite que a sua viscosidade seja reduzida de forma temporaria, sendo estes materiais
apenas capazes de armazenar uma pequena quantidade de energia elastica. A tixotropia é
referida como a diminuicao continua da viscosidade com o tempo, quando é aplicada uma
forca a uma amostra que esteve anteriormente em repouso, e a subsequente recuperagao
da viscosidade quando a carga é retirada. No entanto, embora a tixotropia tenha vindo
a receber cada vez mais atencao, dada a sua importancia e o seu relativo subdesenvolvi-
mento, a sua defini¢do ainda nado é fonte de consenso na comunidade cientifica. Na Figura
2.5, pode-se observar a diferenca entre os comportamentos de um material viscoelastico e

um tixotrépico quando submetidos a uma carga, sendo esta posteriormente retirada [24].

0 t 0 !
viscoelastico tixotropico
(a) (b)

Figura 2.5: Comportamento idealizado da resposta de diferentes materiais a uma deter-
minada carga. Retirado de [24].

Na Figura 2.4 analisada na secgao anterior (sec¢ao 2.1.1.2), é claramente observada a
diminuicao de viscosidade que ocorre ao longo do tempo, ilustrando as diferencas entre
0 maximo e o minimo da taxa de deformacao, o que representa, de forma clara, o efeito
que as hemacias tém de agregacao e deformacao, respetivamente. Esta variacao que a

viscosidade do sangue apresenta consoante o tempo que passa exposto a uma tensao
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de corte chama-se tixotropia. Tal efeito é particularmente notdrio para os momentos de
menor tensao de corte [25].

O reconhecimento da tixotropia enquanto caracteristica do sangue nao foi uma des-
coberta recente, tendo sido, no entanto, detetada uma incongruéncia na investigacao da
reestruturacgao de células sanguineas individuais nos rouleaux, nomeadamente a rapidez
da sedimentacao que decorre a medida que os agregados se formam. Dai, nem sempre
¢ possivel observar todo o potencial de reestruturacao. Como a circulagao implica que
o sangue passe por diferentes regimes de fluxo de forma rapida, é essencial a quebra e

recuperagao da estrutura, particularmente em pessoas sensiveis a agregacao.

2.1.2 Modelos constitutivos

Existe uma grande variedade de modelos constitutivos apropriados para utilizar em si-
mulagoes numéricas de sangue, tendo todos eles limitagoes. Por isso, torna-se importante
compreender as suas falhas e vantagens de forma a selecionar os mais apropriados para
cada estudo.

O modelo constitutivo mais simples para fluidos viscosos incompressiveis é baseado
na suposicao de que o tensor de tensao é proporcional a parte simétrica do gradiente
de velocidade, que, eventualmente, leva as conhecidas equagoes de Navier-Stokes. Este
conjunto de equagdes é comummente usado para descrever o fluxo de sangue no coragao
e nas artérias saudaveis. Contudo, sob certas condi¢oes experimentais ou fisiologicas, par-
ticularmente para baixas taxas de deformacao, o sangue exibe relevantes caracteristicas
nao newtonianas, o que implica a necessidade de utilizacao de um modelo constitutivo
mais complexo. Um dos modelos mais simples e generalizado para fluidos newtonianos é
0 Power-Law. Este modelo inclui trés considera¢oes diferentes: como caso particular, um
fluido de viscosidade constante (newtoniano), mas também consegue representar nao so6
a diminuicao da viscosidade com a taxa de deformag¢ao como o seu aumento [19].

Um resumo de alguns dos modelos newtonianos generalizados mais comuns na lite-
ratura para a variacao da viscosidade do sangue com tensao de corte, assim como dos

valores para as constantes, é apresentado na Tabela 2.1 [26].

2.2 Hemodinamica da aorta humana

Existe uma grande variedade de possiveis técnicas utilizadas para a obtencao de informa-
¢ao e mapeamento visual da aorta sendo que as mais usadas sao: a ressonancia magnética,
o ecocardiograma transtoracico (TTE) e a tomografia axial computorizada. No entanto,
na literatura é usual optar-se pela RM quando se pretende analisar e comparar dados
relativos a hemodinamica, uma vez que esta opc¢ao tem algumas vantagens em relagao
as outras. Em especifico, permite visualizar com precisao a aorta na sua totalidade sem

recorrer a radiacao com ioes, tendo ainda a mais-valia de ser possivel obter informacao
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Tabela 2.1: Modelos hemodinamicos e respetivas constantes [26].

Modelo Viscosidade nao-Newtoniana Constantes
Power Law w(y)=Ky"! n=0.611,K=0.42
Powell-Eyring MY - Si”h;y.‘”) 110 = 0.056Pas, jio, = 0.00345Pas,
A =5.383s
Cross ”%:f“’ = 1+(;7)m po = 0.056Pas, p, = 0.00345Pas,
A=1.007s,m=1.028
Modified Cross ”Lil;”m = (1+(/\1y)'")ﬂ po = 0.056Pas, p, = 0.00345Pas,
A=23.313s,m = 2.406,a = 0.254
Carreau %—;’“" =(1+ ()\)))2)(”_1)/2 po = 0.056Pas, p, = 0.00345Pas,

A =3.3135,n=10.3568

Carreau-Yasuda PO pe (1+ (Ay)a)n=1)/a po = 0.056Pas, p,, = 0.00345Pas,
A=1.902s,n=0.22,a=1.25

adicional relativamente a func¢oes ventriculares, vasculares e das valvulas, assim como de

dindmica do sangue [27].

A obtencao de imagens do sistema cardiovascular através de ressonancia magnética é
ainda particularmente importante por permitir aceder a informagao nao s6 morfologica,
mas também funcional, de uma forma nao invasiva. Os modelos adrticos tridimensionais
(3D) computacionais obtidos com recurso a analise destes exames sao considerados fiaveis
[28].

As imagens obtidas com a execugao de uma RM cardiovascular com contraste de
fase permitem uma visualizagao tetradimensional do escoamento e tornam possivel a
quantificagao de perfis de velocidade especificos do sangue in vivo em pacientes, de forma
nao invasiva. Na Figura 2.6, ilustram-se trés exemplos de informagao que é possivel obter
com a utilizacdo desta técnica de visualizagao: (a) corte obliquo da aorta codificado com
cores consoante a velocidade do fluxo, combinado com um grafico de vetores que ilustra
a intensidade e direcao da velocidade do sangue. Este tipo de visualizagao fornece uma
visao geral e rapida dos campos de velocidade; (b) projecao da intensidade maxima da
velocidade do escoamento, que permite a identificacao de areas de velocidade elevada e
do pico da velocidade. Esta imagem de fatia unica exibe ainda as velocidades de pico de
todo o volume projetado; (c) ilustracao do campo de velocidade no pico da sistole. As
linhas hemodindmicas sao tangentes do vetor de velocidade no instante de obtengao do
exame e sao Uteis para visualizar campos 3D de velocidade em pontos de tempo discretos.
No entanto, existem sérias limitagoes na resolugao espacial e temporal dos sinais, e os

dados sao corrompidos por erros de sincronizacao, semelhantes a ruido [29].
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velocity
[mis]
1.0

peak velocity
=1.2m/s

Figura 2.6: Visualizagao da aorta de um voluntario saudavel, através de diferentes técnicas.
Adaptado de [30].

2.2.1 Hemodinamica na aorta saudavel

Em individuos saudaveis, sem qualquer patologia cardiovascular, é comum observar um
fluxo primario com a diregao da velocidade enviesada, no sentido da parede externa da
aorta ascendente. A reflexao que ai ocorre cria trajetorias opostas, que se deslocam ao
longo das paredes em forma de espiral. E usual o aparecimento de fluxo retrégrado ao
longo da curvatura interna entre a localizacao das duas hélices. Caso apenas se detete
uma, é esperado que o fluxo retrégrado ocorra quase uniformemente ao longo da curva-
tura interna do arco adrtico no lado em que se encontra a auséncia da espiral. Também
€ comum observar uma mudancga na dire¢ao do fluxo sanguineo ao longo da aorta ascen-
dente no final da sistole que explica a formagao de uma hélice no escoamento de curta
duragao, assim como o sentido retrégrado adotado pelo fluido até a valvula adrtica [31,
32].

Esta distorcao leva o escoamento a seguir em direcao a parede posterior do arco a6r-
tico, entrando na aorta descendente junto da parede exterior, mas, devido a sua forma
eliptica, dirige-se posteriormente a parede interior da aorta descendente. A formacao de
um escoamento helicoidal canhoto é usualmente acompanhada por um pico de veloci-
dade na diregao da parede anterior direita da aorta descendente. Em estudos anteriores,
analisou-se de forma conclusiva que o escoamento em espiral ao longo da aorta é normal
e pode até mesmo ter uma acgao protetora em relacao a patologias como a aterosclerose.
Outro padrao relativamente comum de se observar é um fluxo com direcao linear descen-
dente [33-35].
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Em 1993, Kilner et al. [32] reportaram esta mesma variabilidade dentro do grupo de
individuos que estudou. No voluntario em que se observou o desenvolvimento da rotacao
mais forte para a esquerda na aorta descendente, denotou-se um angulo acentuado na
zona distal do arco, ao analisar a direcao do fluxo sistolico anteroégrado. Este padrao
foi observado em 8 dos 10 individuos examinados. A partir deste estudo, foi possivel
elaborar a ilustracao esquematica da Figura 2.7. Apo6s a analise detalhada dos resultados,
foi possivel concluir que os padroes de fluxo helicoidal na aorta descendente superior

variam entre os individuos, dependendo, aparentemente, da curvatura do arco.

Figura 2.7: Exemplos esquematicos da dire¢ao do escoamento tipico numa aorta saudavel.
Adaptado de [32].

Estudos elaborados posteriormente vieram apoiar os dados analisados anteriormente,
e, embora haja um padrao geralmente observado na zona descendente, as pequenas va-
riagoes geométricas no tamanho e forma da aorta podem alterar consideravelmente as
caracteristicas do escoamento do fluxo sanguineo, mesmo em individuos saudaveis [7,
36].

Ao longo do escoamento, observou-se que as zonas submetidas a maiores solicitagoes
mecanicas se encontram na jun¢ao do arco da aorta com as artérias: tronco braquiocefalico,
a cardtida comum esquerda e a subclavia esquerda. Estas foi também a regido onde se
pode observar uma maior flutuagao, o que pode provocar uma maior deterioragao dos
tecidos das paredes desses vasos. Esta é uma das justificacdes da formacao de certas
patologias nesta zona, devido a natureza inflamatoéria da direcao do escoamento, sendo
este considerado um fator bioldgico [37]. Na Figura 2.8, é possivel observar as trajetorias
das particulas de fluido através do campo de velocidade dinamica numa aorta saudavel,

obtidas com recurso a uma RM [30].

Em 2007, Markl et al. [38] observaram os padroes de fluxo sanguineo previamente
relatados na aorta toracica e descritos anteriormente, incluindo fluxo helicoidal, fluxo
retrogrado sistolico tardio e passagem acelerada através do plano da valvula adrtica, em
todos os voluntarios. Nesse estudo concluiu-se que, tendo em conta a curvatura tipica
de uma aorta, é previsivel que o escoamento que ocorre ao longo da mesma seja, num
momento de maior caudal, nomeadamente no pico da sistole, praticamente formado por

elipses.
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Figura 2.8: Escoamento numa aorta saudavel. Adaptado de [30].

Biirk et al. [39] constataram que era possivel observar, de forma conclusiva, a exis-
téncia de uma ligacao significativa do diametro da aorta ascendente e da relagao entre o
diametro da aorta ascendente e descendente com a incidéncia e intensidade do fluxo san-
guineo irregular. Esta observagao vai ao encontro do que foi anteriormente relatado por
Liu et al. [34], nomeadamente que o escoamento ao longo da aorta pode ser estabilizado
através da reducao de turbuléncia e eliminacao da separagdo do mesmo, causado pelo seu
formato helicoidal.

Finalmente, constatou-se que a pressao era baixa ao longo da parede interna da aorta
e nas paredes proximais dos ramos do arco, e alta ao redor das trés regioes de estagnagao

distais aos ramos do arco, bem como ao longo da parede externa da aorta ascendente [35].

2.2.2 Hemodinamica na aorta aneurismatica

Os pacientes com lesdes complexas e extensas ao longo da aorta toracica sao geralmente
tratados com diferentes procedimentos cirtirgicos, numa abordagem de uma ou duas eta-
pas. Até ao inicio dos anos 2000, as patologias combinadas do arco e da aorta toracica
descendente eram tratadas, principalmente, através de uma abordagem em duas fases,
com recurso a técnica denominada elephant trunk (ET), descrita em 1983 por Borst, Wal-
terbusch e Schaps [41]. No entanto, apesar dos excelentes resultados obtidos com esta
técnica, a sua principal limitacao deve-se ao facto de mais de metade dos pacientes nao
terem chegado a segunda fase da técnica, quer por nao terem sobrevivido entre a primeira
e a segunda operacao, quer por terem recusado a segunda intervengao cirargica [41]. Com
o desenvolvimento de proteses para o tratamento dos aneurismas da aorta toracica des-
cendente, tornou-se possivel realizar a segunda fase da ET através de uma abordagem
endovascular combinada, eliminando a necessidade de uma segunda operacao.

Em 1996, Suto e Kato criaram uma nova técnica, denominada Bopen stent-grafting.

Esta tinha como objetivo tratar as lesoes da aorta toracica que afetassem mais do que uma
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zona através de uma abordagem endovascular, num procedimento de uma sé etapa [42,
43]. Em 2003, esta técnica foi modificada, passando a ser utilizada uma proétese hibrida
feita a medida, o que levou a alteracao do nome do procedimento para frozen elephant
trunk (FET). A protese hibrida consistia numa combinagao da endoprotese endovascular

distal com uma protese cirtrgica convencional proximal [44].

O procedimento FET é uma opc¢ao de tratamento cirargico eficaz para diferentes e
complexas patologias da aorta toracica, como os aneurismas e as dissecgoes. No entanto,
as intervengoes ap0s este procedimento sao extremamente frequentes, como ilustrado no
grafico da Figura 2.9. A médio-longo prazo, também tém sido reportados casos nos quais
surge uma ulcera imediatamente distal a protese instalada durante o FET, como se pode
ver na Figura 2.10, onde se encontram ilustradas as tomografias computorizadas ao (a)
8.° dia de pds-operatério e aos (b) 24 meses de pds-operatdrio de um dos pacientes deste
estudo. Atualmente, ainda é desconhecida a razao que leva ao desenvolvimento desta
complicagdo, o que torna o seu estudo imperativo. A analise das possiveis causas desta
complicacao é relevante para eliminar a necessidade de uma segunda intervencgao cirtr-
gica, embora as taxas de morbilidade e mortalidade sejam relativamente baixas. Devido
ao elevado risco de uma segunda operacao da aorta, é essencial um acompanhamento
atento de todos os doentes submetidos ao FET, independentemente da doenca subjacente
(45, 46].

Competing-Risks Regression for Reintervention
100 A

80 4

60 +

40 4

Cumulative Incidence (%)

20 4

0 6 12 18 2:4 30 36 42 48
months

Figura 2.9: Grafico da regressao do risco de reintervencao ao longo dos meses subsequen-
tes a cirurgia FET. Retirado de [47].

E feito o diagnostico de um aneurisma quando o didmetro da aorta é igual ou superior
a uma vez e meia o considerado normal. Em 1986, Crawford e DeNatale [48] dividiram
em quatro as classificagoes dos tipos de aneurismas toracicos e abdominais, com base na
localizacao anatémica dos mesmos. Posteriormente, Safi e Miller [49] modificaram esta

categorizacao adicionando um quinto tipo, podendo isto ser observado na Figura 2.11. O
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Figura 2.10: Tomografias computorizadas ao (a) 8.° dia de pds-operatdrio e aos (b) 24
meses de pos-operatorio.

foco deste estudo centra-se nos aneurismas do tipo I.

Figura 2.11: Tipos de aneurisma consoante a sua localizacao. Adaptado de [49].

Tal como referido anteriormente, devido a singularidade geométrica da aorta de cada
sujeito, para além de ser dificil especificar um padrao de escoamento tipico na zona
descendente para individuos saudaveis, esta tarefa torna-se praticamente inexequivel no
caso de um paciente aneurismatico. Em estudos realizados anteriormente, foi possivel
concluir que o fluxo sanguineo numa aorta sofre alteragdes com o desenvolvimento de
um aneurisma [31, 50, 51]. O impacto que este pode ter na progressao de doencas ainda
¢ amplamente desconhecido.

Em 2019, Belvroy et al. [52] estudaram a influéncia que a variagao das forcas de
deslocamento na aorta toracica descendente tem no contexto de diferentes angulos de
tortuosidade. Os autores concluiram que a alta tortuosidade resulta em forcas de des-

locamento aumentadas nos segmentos distais, na zona descendente da aorta. Também
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consideraram importante salientar que é necessario estudar a direcao das forcas de des-
locamento em toda a aorta ao planear uma intervencao endovascular da aorta toracica.
Segundo os dados obtidos, estas forcas tém o potencial de aumentar o risco de complica-
¢Oes relacionadas com o stent realizado, assim como com a migracao e vazamento interno

apos a implementagao de uma TEVAR.

Ha certos procedimentos que tornam a probabilidade de formagao de um aneurisma
muito elevada, como, por exemplo, a coartacao da aorta. Este aspeto levou os investiga-
dores Frydrychowicz et al. [50] a realizar um estudo em dois pacientes, para analisar a
hemodinamica aneurismatica. O paciente A, que desenvolveu um aneurisma 13 anos apods
a intervencao cirtirgica anteriormente referida, e o paciente B, que teve a mesma compli-
cagao 35 anos depois. Ambos os doentes mantiveram diametros préximos dos normais,
tanto na aorta ascendente como no arco, tendo uma geometria tubular na dire¢ao dos
aneurismas. No entanto, observaram-se padroes do fluxo sanguineo muito distintos entre
os pacientes. No paciente A denotou-se um padrao circular giratério que provavelmente
resulta da entrada tangencial em relagao a cavidade. Para além disso, foi observada uma
separacao e recirculacdo mais frequente nas linhas de fluxo inferiores do que superiores.
Os padrodes de escoamento na Figura 2.12 ilustram a clara conversao da aceleragao do
fluxo inicial ao longo da curvatura externa na subsequente formagao de um vortice e
de recirculagao dentro do aneurisma, o que implica uma perda de energia cinética e de
momento. No paciente B, em que a cavidade se estende superiormente e bilateralmente,
bem como inferiormente em rela¢ao ao arco, a aceleracao do fluxo dentro do arco aértico
apresenta uma separagao circunferencial e a circulagao das linhas de fluxo de entrada
que se expandem num fluxo com o padrao em forma de guarda-chuva, com um ponto de

impacto maximo localizado na parede lateral aneurismatica, visivel na Figura 2.13.

velocity
[mis]

Figura 2.12: Campo de velocidades ao longo de diferentes pontos do ciclo cardiaco do
paciente A. Adaptado de [50].

Tan et al. [53], realizaram um estudo com o intuito de aplicar um modelo de transi¢ao
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Aneurysm

Figura 2.13: Campo de velocidades ao longo de diferentes pontos do ciclo cardiaco do
paciente B. Adaptado de [50].

de duas equagoes recentemente desenvolvido para a previsao de padroes de fluxo san-
guineo num aneurisma onde o crescimento e a progressao estao profundamente ligados
a valores baixos e oscilantes de tensdes de corte na parede (WSS). A transi¢ao de escoa-
mento laminar-turbulento no vaso dilatado pode alterar a estrutura de fluxo, a tensao de
corte e a distribuicao de pressao dentro do aneurisma. O modelo hibrido k —¢/k — w shear
stress transport (SST Tran) foi implementado em simulagdes que incluiam a pulsagao, a
partir do qual a distribuicao das WSS foi obtida ao longo de um ciclo cardiaco, e os perfis
de velocidade foram comparados com as medi¢oes da RM. O modelo de transigao baseado
na correlacao produziu resultados mais proximos dos dados pela RM do que a simulacao

de fluxo laminar. Esses resultados encontram-se ilustrados na Figura 2.14.

2.2.3 Hemodinamica na aorta depois da instalacao da protese endovascular
(TEVAR)

Atualmente ainda existe alguma discrepancia no peso atribuido aos parametros ponde-
rados pelos especialistas quando se considera a decisao de intervencgao cirargica. Alguns

dos fatores mais considerados sao o comprimento da aorta (se superior a 25 cm), a idade e
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Figura 2.14: Campo de velocidades ao longo de diferentes pontos do ciclo cardiaco. Adap-
tado de [53].

o estado de satide do paciente. No entanto, o fator decisivo mais utilizado é o diametro da
aorta na zona aneurismatica, sendo que para um valor igual ou inferior a 5,5 cm apenas
se realiza uma monitorizacao da regido. A decisao de nao operar o paciente assim que é
detetado um aneurisma deve-se as frequentes complica¢des que surgem quando se altera
o escoamento hemodindmico. Uma das mais comuns ¢ a configuragdo em bico de péassaro
(birds-beak) obtida na transicao do escoamento entre a aorta e a prétese. E possivel obser-
var reconstrucao tridimensional da aorta ap6s implementacao da TEVAR, com indicacao
da localizagao da configuracao bico de passaro e estenose na Figura 2.15 (a) [54, 55].

Gallo et al. [54] realizaram um estudo da hemodinamica na aorta apds a instalagao
da préotese TEVAR, ao longo do qual foi analisado o escoamento dos seguintes momentos:
pré-operatorio (caso 0), pds-operatorio (caso A) e um ano apods a intervengao cirargica
(caso B). Focou-se no impacto que a alteracao de geometria tem no escoamento, dando
énfase as variacOes da curvatura, da tor¢ao e da area. Para além disso, foram também
examinadas as perturbagoes relacionadas com o fluxo adjacente a parede, através da
analise de parametros como as tensoes de corte na parede (WSS) e a média temporal das
tensoes de corte na parede (TAWSS). Neste estudo também foi estudado o impacto que a
implantacao da TEVAR teve na estenose que o paciente possuia na zona distal da aorta
descendente. Na Figura 2.15 (b), é possivel observar uma representa¢ao do campo de
escoamento intravascular no pico da sistole, do caso A e B.

A comparagao das diferentes morfologias indica uma restauracao parcial do fluxo nor-
mal na regiao de interesse, embora as baixas WSS ainda estejam presentes com os riscos
associados. Este estudo demonstra a eficacia de ferramentas computacionais quantitativas
na compreensao do impacto a longo prazo da TEVAR.

Na Figura 2.16, observa-se a reconstrucao tridimensional da aorta pré-operatoéria (caso
0), imediatamente apds a cirurgia (caso A), e da aorta um ano apds a intervengao cirurgica

(caso B); a linha central da aorta, codificada por cores consoante os valores locais de
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Configuragdo em bico
de passaro

Estenose =———

Figura 2.15: (a) Configuracao bico de passaro. Retirado de [54]. (b) Campo de escoamento
dos casos A e B. Retirado de [54].

curvatura k, e com indica¢ao dos pontos onde a tor¢ao 7 é maxima. Na Figura 2.15 (b),
encontra-se uma representacao do fluxo helicoidal durante a sistole e diastole média,
dos casos A e B, através do produto interno da velocidade local e da vorticidade (local
normalized helicity, LNH).

Com esta analise, foi possivel concluir que: (1) a geometria da aorta adapta-se gradual-
mente a imposta pela protese ao longo de toda a aorta toracica, inclusive na zona do arco,
o que implica um restabelecimento progressivo das areas transversais (Figura 2.16); (2)
a hemodinamica adrtica retorna progressivamente para padroes de fluxo aproximado do
saudavel (Figura 2.15 (b)), mesmo que as estruturas de escoamento sanguineo helicoidal
intravascular ainda nao tenham sido completamente restabelecidas apés um ano (Figura
2.17); (3) no caso B, nota-se que a aorta descendente apresenta um escoamento de baixa
velocidade (ao qual corresponde uma baixa TAWSS), o que, associado a resolucao apenas
parcial da estenose ap6s um ano, pode levar a futuras complica¢des secundarias. Além
disso, a configuragao do bico de passaro ainda esta presente um ano ap6s a cirurgia e o

seu impacto no escoamento persiste (caso B).

Nos dias de hoje, ja se encontram a ser desenvolvidos estudos das implicagoes he-
modinamicas apos a instalacdo da TEVAR. Os resultados tém sido promissores, ao de-
monstrarem que a interacao fluido-estrutura (FSI) pode nao s6 adquirir a deformacao da
parede da aorta, mas também captar o processo completo de armazenamento e libertagao
da energia do escoamento sanguineo durante um ciclo cardiaco. Idealmente, a anélise
numérica da interagao fluido-estrutura que associa as doengas cardiovasculares (CFD) e
o método de elementos finitos (MEF) podera vir a ser utilizada na reparagao endovascu-
lar de aneurismas em tratamentos cardiovasculares, ao permitir o estudo do efeito das

alteracdes hemodinamicas consoante a morfologia das proteses [56, 57].
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Figura 2.16: Reconstrucao tridimensional da aorta do caso 0, caso A e caso B. Adaptado
de [54].
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Figura 2.17: Escoamento ao longo do tempo dos casos A e B. Adaptado de [54].

2.2.4 Comparagao da hemodinamica na aorta saudavel com aneurismatica e
TEVAR

Para investigar as alteracdes hemodinamicas que a implementacao da TEVAR provocaria,
Ong, Ho e Leo [58] consideraram trés modelos no seu estudo: uma aorta saudavel, uma
aneurismatica e apds a implantacao da protese.

Esses trés modelos foram apresentados e comparados utilizando os seguintes para-
metros: a média temporal das tensoes de corte na parede (TAWSS), o indice de tensao de
corte oscilante (OSI) e o tempo de residéncia (RRT). Na analise denotou-se uma redugao
da TAWSS e do OSI em conjugagao com uma alteragao no escoamento junto da parede do
aneurisma ap6s a implantagao da TEVAR. O elevado RRT na zona aneurismatica indicou
que os globulos vermelhos e as plaquetas tendem a passar mais tempo nessa regiao apos
a implantacao da protese. Esta alteracao nos escoamentos causada pela TEVAR revelam
o seu potencial para criar um ambiente hemodinamico benéfico, que promove a ativagao
das plaquetas dentro do aneurisma e provoca a localizagao da formac¢ao do um coagulo

que, em ultima analise, leva a recuperacao de uma aorta aneurismatica.
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3

MODELO GEOMETRICO, GERACAO DA

MALHA E CONDIQ@ES DE FRONTEIRA

Neste capitulo é abordado o processo de criacao dos modelos geométricos da aorta, obti-
dos com recurso ao programa 3D Slicer. Seguidamente, descreve-se a geragao da malha,
realizada através da utilizacao do software SimVascular. Por fim, apresentam-se as possi-
veis condi¢oes de fronteira, bem como os critérios utilizados no processo de selecao das

mesmas.

3.1 Modelo geométrico

As imagens obtidas através de exames médicos possibilitam a visualizagao e descri¢ao da
anatomia humana de forma nao invasiva. Atualmente, a imagiologia recorre a diversas
técnicas para a obtencao de imagens de elevada precisao e qualidade.

No ambito deste trabalho, os exames médicos mais frequentemente utilizados sao:
o ultrassom, a tomografia computorizada, a ressonancia magnética e a angiografia por
raios-X. Quando as imagens obtidas tém como propdsito a sua aplicagao em estudos CFD,
estas devem fornecer informacao anatémica e fisiologicamente detalhada, em formato e
qualidade adequados que permitam a segmentacao e a extragao de dados relevantes para
o caso em estudo.

Neste trabalho, a informacao utilizada para a criacao dos modelos geométricos foi
obtida a partir de tomografias. A tomografia axial computorizada é gerada a partir da
integracao de uma sucessao de imagens raios-X de diferentes angulos, através de processa-
mento computorizado, para a criagao de imagens transversais com alta resolucao espacial.
A obtencao destas imagens é feita com uma fonte emissora de raios-X e detetores, com
movimentos de translacao de 360°em torno do paciente. Esses movimentos ocorrem na
gantry, simultaneos ao avan¢o da maca onde se encontra o paciente, poucos centimetros
de cada vez. Esta técnica nao invasiva permite visualizar 0ssos, vasos sanguineos e tecidos
moles mais pormenorizadamente do que a radiografia simples. Na Figura 3.1 encontra-se

representado um esquema simplificado do processo.

23



CAPITULO 3. MODELO GEOMETRICO, GERACAO DA MALHA E CONDICOES
DE FRONTEIRA
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Figura 3.1: Esquema simplificado de um exame TAC. Retirado de [59].

A informacao anatémica necessaria para a constru¢ao dos modelos desenvolvidos
neste estudo foi obtida a partir de tomografias de dois pacientes (referidos daqui em
diante como EM e JM) em trés distintos momentos da evolu¢ao hemodinamica: apés uma
primeira operacao para a colocagao de uma protese com recurso a técnica denominada
frozen elephant trunk (modelo inicial - momento 1), numa analise pré-operatéria onde se
encontra visivel o aneurisma (modelo pré-operatério - momento 2) e no pds-operatoério

ap6s a implantagao da TEVAR (modelo poés- operatdrio - momento 3).

O programa 3D Slicer possibilita a visualizacao e analise de conjuntos de dados obti-
dos a partir de imagens médicas. Esta ferramenta permite a realizacao da segmentacao,
registo e manipulagao de toda a informagao com o intuito de facilitar a anélise das zonas
relevantes. O software permite percorrer as tomografias através dos trés planos anato-
micos (plano sagital/mediano, frontal e transverso) e selecionar com precisao as zonas
referentes as aortas em estudo. Admite ainda que se eliminem os outros 6rgaos e tecidos,
considerados como nao tendo interesse para a analise do caso em estudo, de forma rapida
e eficaz. Estas funcionalidades praticas do programa permitiram diferenciar entre a aorta
e a protese e excluir a tltima das tomografias, visto que ndo deve ser considerada para a
geometria do escoamento. E ainda de notar que a utilizagao das ferramentas disponibili-
zadas pelo software permitiram eliminar os resquicios finais das proteses nas geometrias,
uma vez que admitem uma aplicagdao direcionada e a possibilidade de calibragao dos
seus parametros. Isto tornou a utilizagdo do 3D Slicer essencial para a criagao rapida
e eficaz de modelos e para que estes representem réplicas fiéis da realidade. Cada um
dos seis modelos geométricos utilizados nesta dissertagao foi obtido por um processo se-
quencial com quatro etapas, ilustradas na Figura 3.2, sendo a primeira a importagao das
tomografias para o programa 3D Slicer. Na segunda etapa, a utilizagdo da funcionalidade

SegmentEditor permitiu percorrer as “fatias” das tomografias, nos diferentes planos, e
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selecionar as areas pertencentes a aorta excluindo as zonas que nao pertenciam a regiao
em estudo. A terceira etapa consistiu na extra¢ao dum primeiro modelo, com irregulari-
dades, cuja qualidade torna obrigatdria a quarta etapa. Ao longo desta tltima etapa foram
aplicadas diferentes ferramentas do SegmentEditor para uniformizacao da superficie da
aorta, resultado de um cuidadoso preenchimento de pequenas depressoes e da remogao
de extrusoes. Os modelos finais encontram-se ilustrados nas Figuras 3.3 e 3.4: (a) e (b)

modelos iniciais, (c) e (d) modelos pré-operatérios e (e) e (f) modelos pds-operatdrios.

1.° - Importacao para o 3D Slicer 2.0 - Segment Editor para selecionar a geometria

3.° - Extra¢ao de um primeiro modelo com 4.° - Segment Editor para uniformizar a
superficie nao uniforme superficie

Figura 3.2: Metodologia utilizada para a obtencao dos modelos geométricos.
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(b) (d) (f)

Figura 3.3: Modelos do primeiro paciente (EM): (a) e (b) modelo iniciais, (c) e (d) modelo
pré-operatério e (e) e (f) modelo pds-operatério.
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Figura 3.4: Modelos do primeiro paciente (JM): (a) e (b) modelo iniciais, (c) e (d) modelo
pré-operatorio e (e) e (f) modelo pds-operatério.

3.2 Geracgao da malha

A geracao da malha, também referida como discretizagao, consiste na divisao de um do-
minio fisico em subdominios mais pequenos, usualmente denominados como elementos.
O refinamento espacial da malha utilizada influencia a precisao e a estabilidade da si-
mulagao numérica. A elaboragao da malha e o seu nivel de refinamento sao definidos
por fatores especificos de caso e contexto. A malha deve ser refinada o suficiente para
capturar o comportamento hemodinamico na zona simulada (a solugao final deve ser
independente dos parametros da malha), mas sem refinamento excessivo porque isso tem
um impacto negativo no recurso computacional e tempo de calculo.

Na modelacao de vasos sanguineos, a geometria é extremamente complexa e varia
significativamente entre pacientes. Por conseguinte, é necessario um software robusto
para a geragao da malha. Um fator importante a considerar nesta etapa é a selecao do
tipo de malha volumétrica, sendo que as trés mais amplamente utilizadas sao malhas
estruturadas, nao-estruturadas e hibridas.

As estruturadas e nao-estruturadas sao diferentes quanto ao tipo de ligacao, resul-

tando as malhas hibridas de uma combinagao das duas. A Figura 3.5 ilustra a diferenca
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entre uma malha estruturada e uma malha nao-estruturada. Para as malhas estruturadas,
a ligacao regular permite que a forma dos elementos seja quadrilatera (2D) ou hexaédrica
(3D). Ao invés, para malhas ndo-estruturadas, os elementos triangulares (2D) e tetraédri-

cos (3D) apresentam compatibilidade com a ligacao irregular devido a sua forma.

Malha Malha
estruturada T T ndo estruturada
\ P
N EEEEEEEP A
RS SEEN NEP=a g
(a)

Figura 3.5: (a) Malha estruturada e (b) nao-estruturada. Adaptado de [60].

As malhas geradas para este estudo sao tetraédricas nao-estruturadas, que utilizam
triangulos na superficie e tetraedros no volume fechado. A malha nao-estruturada é uma
técnica versatil que permite adaptar os elementos as imprecisdes da geometria através das
suas ligacoes irregulares. As células tetraédricas sao as mais flexiveis por nao imporem
qualquer limitagao a nivel de ligagao topoldgica e por serem compativeis com geometrias

complexas, tais como as encontradas no sistema cardiovascular humano.

Foram utilizadas as ferramentas vmtk e TetGen do programa SimVascular para a gera-
¢ao de malhas tetraédricas nao-estruturadas. O criador da triangulacao TetGen emprega
o algoritmo de Bowyer-Watson e o algoritmo de incrementacao invertida [61], onde sao
inseridos pontos no dominio para formagao sequencial de tridngulos e tetraedros. Estes
pontos, vulgarmente denominados noés ou vértices da malha, podem ser adicionados, apa-
gados ou movidos durante a geracao da mesma, sendo a lista de ligagoes atualizada em
simultaneo. Este processo tem inicio na superficie da geometria em estudo e s6 depois
é realizada a discretizagao do volume. Note-se que as intersec¢oes de elementos nao sao
permitidas neste sistema e implicam a paragem de TetGen. Por conseguinte, é importante
verificar a malha da superficie para intersec¢oes antes de gerar a malha volumétrica. Na
Figura 3.6 reproduz-se uma das malhas geradas para os modelos analisados neste estudo,
onde se observa a sec¢ao de entrada (a) e pormenor da zona inicial da malha do modelo

inicial (b) do paciente EM.
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Figura 3.6: Malha do modelo inicial do paciente EM: (a) a seccao de entrada e (b) porme-
nor da zona inicial da malha do modelo inicial.

3.3 Condicoes de fronteira

Por ser impossivel realizar a discretizagao de todo o sistema cardiovascular, a regido a ser
analisada tera sempre pelo menos uma entrada e uma saida. As condi¢oes de fronteira
correspondem ao conjunto de condi¢does impostas nessas zonas (que podem variar ao
longo do tempo) e que traduzem matematicamente o contexto fisico nas entradas (inlet),
saidas (outlet) e paredes (walls). Elas tém um papel essencial para a obten¢ao de resultados
de simulagao cardiovascular fisiologicamente realistas e validos. A sua defini¢ao pode ser
baseada em dados especificos do paciente, dados obtidos através de modelos fisicos e/ou
hipoteses.

Os modelos fisicos em que se baseiam as condi¢oes de fronteira envolvem uma sim-
plificacao do fenémeno fisico sem comprometer a simulacao da zona de interesse. A
complexidade do sistema arterial levou a que tenham sido criados varios modelos, dos
quais os mais utilizados neste contexto sao: modelos concentrados [62, 63], modelos de
tubo [64-66], modelos com base anatomica [67-69] e modelos que atribuem volume ao
sistema venoso [70]. Seguidamente apresentam-se as condi¢oes de fronteira aplicadas ao
volume de controlo, sendo imperativo a selecao dos mais apropriados para cada uma das

seccgoes.

3.3.1 Seccao de entrada

A condigao de fronteira utilizada para o perfil de velocidade na sec¢ao de entrada do do-
minio computacional corresponde a uma condi¢ao de Dirichlet. Esta admite a imposi¢ao
de uma varia¢ao do caudal volumétrico ao longo do tempo. Na auséncia de informacao
sobre a distribuicao de velocidades na area de entrada, tem que se admitir um perfil de
velocidades que garanta a variacao de caudal tipicamente observada ao longo do ciclo
cardiaco (Figura 3.7). No programa sao disponibilizados trés tipos de perfil: o parabdlico,
o plug ou o de Wormsley. A selecao do perfil tem um impacto significativo na regiao do
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escoamento proxima da entrada da aorta, sendo essa uma das razoes para o distancia-
mento usado entre as sec¢oes de fronteira e a zona de estudo do escoamento. A partir de
uma distancia superior a duas vezes o didmetro da seccao de entrada, as diferencas entre
os resultados obtidos com cada um dos possiveis perfis de velocidade sao relativamente
pequenas [71]. Neste estudo optou-se por implementar um perfil parabdlico, usualmente

aplicado na literatura.

450
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Tempo [s]

Figura 3.7: Variacao do caudal volumétrico. Retirado de [72].

3.3.2 Modelo de Windkessel

As condigOes de fronteira implementadas nos outlets devem nao s6 considerar a influéncia
do escoamento a montante, mas também a jusante da saida. As condig¢des, que permitem
impor uma determinada pressao ou velocidade, mais utilizadas nas sec¢des de saida sao
as de Neumann e Dirichlet. Infelizmente para as simulagoes cardiovasculares, esta opgao
nem sempre é viavel. A principal razao desta inviabilidade trata-se da dificuldade na
obtencao de dados do campo de escoamento (velocidade e pressao), que variam ao longo
do tempo, uma vez que requer medi¢oes simultaneas em todas as seccOes de saida. Se
esta sincronizagao nao existir as condi¢oes de fronteira podem ser incompativeis entre
si, violando a conservacao de massa, que tem como consequéncia a geracao de resultados
errados ou simulagoes instaveis. Ao longo das ultimas décadas, tém vindo a ser realiza-
dos trabalhos com o objectivo de encontrar formas de solucionar este problema [73, 74].
Como abordagem alternativa, pode aplicar-se um modelo de pardmetros unidimensionais
agrupados em cada saida. Este modelo permite a caracterizacao do efeito da vasculatura a
montante e a jusante e impoe uma relagao entre a forma integral da pressao P e o caudal
volumeétrico Q. A pressao estabelecida no plano de saida é uniformemente distribuida
através duma formulagao fraca, cujo integral se trata de uma constante. Isto satisfaz a lei
de conservacao da massa sem atribuir um valor de pressao e velocidade a cada um dos nés
da sec¢ao de fronteira, como acontece nas condi¢des de Neumann e Dirichlet [75]. Exem-

plos de modelos de parametros agrupados incluem a condigao de fronteira de resisténcia,
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a de limite de impedéncia e o modelo de Windkessel, ordenados por ordem crescente de
complexidade. Tal como para as condigoes escolhidas para a sec¢ao de entrada, a selecao
das condicoes aplicadas a zona de saida tem um impacto significativo apenas no escoa-
mento nas proximidades das saidas. A montante, a uma distancia de cinco diametros da
saida, os desvios entre as condi¢Oes de fronteira tornam-se pouco relevantes [71].

Para este estudo foi selecionado o amplamente utilizado modelo de Windkessel de 3
elementos (também conhecido como modelo RCR), no qual o efeito dos 6rgaos e vasos a
jusante da area de interesse sao descritos através de uma analogia: um esquema de um
circuito elétrico. Este consiste numa resisténcia proximal (R,) em série com um circuito
em paralelo de uma capacitancia (C) e de uma resisténcia distal (R;). A pressao na sec¢ao
de saida P(t) relaciona-se com o caudal volumétrico Q(t) e com a pressao distal (normal-
mente estipulada como zero) Py(t), como ilustrado na Figura 3.8. Através da seguinte

relagao entre a pressao e o caudal volumétrico [76],

ap 8q p Q(Rp +Ry)

£ _p 1_ 1
ot P39t R,C Ry-C (3-1)
onde a impedancia Z é obtida por [77],
Ry
Z(w)=R,+ —————— .2
(W) =Ry + 5 0CR, (3.2)
z(t) = R, To(t) + 4 exp(— ) (3.3)
’ Cli-exp(-ck)]  CRa

w € a frequéncia e o (t) é a funcdo de Dirac. Nesta analogia, a diferenca de tensao é
comparada com a queda na pressdo e a corrente elétrica com o escoamento sanguineo.
Uma das principais vantagens deste método é o facto de ser mais simples e menos exi-
gente a nivel computacional do que o acoplamento de simulag¢oes tridimensionais com
modelos unidimensionais. Apesar da sua simplicidade, este modelo nao é avaliado como
menos eficiente, sendo mesmo considerado mais preciso do que as classicas condigoes
de fronteira na sec¢ao de saida devido as limita¢Oes que estas Gltimas apresentam na

viscosidade.
Rd

P, 00— Fal)

C
Figura 3.8: Esquema do modelo de 3 elementos de Windkessel. Retirado de [72].
Neste esquema, as resisténcias proximais e distais (R, e R;) representam a resisténcia
a que o fluxo sanguineo é sujeito dentro de grandes e pequenos vasos, respetivamente. A

capacitancia C quantifica a capacidade de armazenamento de fluido, nas artérias princi-

pais, também denominado de efeito de Windekessel.
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3.3.2.1 Parametros do modelo de Windkessel

Idealmente, os valores dos parametros contidos no modelo de 3 elementos de Windkessel
sao definidos de modo a corresponderem a dados clinicos especificos de cada paciente
[78]. Quando tal informagao nao se encontra disponivel, é razoavel efetuar um procedi-
mento simplificado, no qual se deriva os parametros do modelo RCR para obtengao do
comportamento fisioldgico desejado, no qual a contribui¢ao do dominio computacional
nao é tida em conta [79].
Mais especificamente, a equagao
dp(t) dQ(t)

P(t) +RdC7 = (Rp +Rd)Q(t) + RdeCT + Pd(t) +RdC

dPy(t)
dt

(3.4)

é resolvida numericamente até que a combinagao de R, C e R; produza o comportamento
idealizado de P(t). Partindo de um modelo de parametros unidimensionais agrupados,
os valores assim obtidos de R,, C e R; sdo independentes da geometria particular con-
siderada para o caso em estudo, apenas dependendo da forma de onda do escoamento
imposta na seccao de entrada (Figura 3.7). De acordo com [72], os valores utilizados
neste estudo para os parametros de capacitancia e resisténcias proximal e distal sao:
R, =78,0g em™4s71, C=1,3x1073cm*s?g 1 e R; = 1,36 x 103g cm™*s. Os valores obtidos
para os parametros RCR foram entdo distribuidos pelos outlets da seguinte forma genérica
[80]:

Atotal
Rp, =Ry A
A
Ry = Rd% comi=1, 2, ..., Hyytets (3.5)
1
A;
C;=C—
Atoml

onde 1 se trata do numero de sec¢Oes de saida (para os seis casos em estudo existem
sempre 3 outlets,logo n = 3), A; é a area da seccao de saida i e Ay, € 0 somatorio das
areas de todos os outlets. As relagOes anteriores devem-se aos efeitos do aumento da area
da seccao, nomeadamente o incremento na capacidade de armazenamento de fluido e
a diminuicao da resisténcia que se opoe ao escoamento. Ao contrario de Rp, C e Ry, as
quantidades obtidas através de Equacao (3.4) sao dependentes da geometria.

3.3.3 DParedes

A condigao de fronteira aplicada as paredes (walls) dos modelos representa a interface
entre o dominio computacional e a parede da aorta, e desempenha um papel importante
na simulagao da hemodinamica. A parede real da artéria em estudo é composta por uma
camada de células especializadas da parede com espessura nitida, o que aumenta de-
masiado a sua complexidade para que seja possivel a sua modelacao. Desta forma, nas
simula¢oes hemodinamicas considera-se que a parede opera como uma superficie infini-

tamente fina. Esta simplificacdo é implementada em simultdneo com uma das seguintes
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suposic¢oes: a mais tradicionalmente aplicada de que a parede é rigida ou considerar o seu
comportamento elastico [75].

Aquando da aplicagao da hipotese de parede elastica, é empregue uma condigao de
interagao fluido-estrutura (FSI) entre o dominio computacional e a parede aortica. Sob
esta circunstancia, a parede da aorta é modelada como um material elastico linear, que é
deformavel quando submetida a tensoes e deformagdes. O método do momento acoplado
(CMM) [81] é utilizado para modelacao do efeito da deformacao, através da aplicacao
da condicao de tracao (Neumann), ao mesmo tempo satisfazendo a Equacao (3.6) que
descreve o movimento da parede da aorta

(0%

onde u é o campo de deslocamentos, p* é a massa volimica da parede do vaso, f* é a
forca corporal por unidade de volume e o° é o tensor de tensao da parede do vaso [81]. O
modelo FSI possibilita a aplicagdo de um moédulo elastico uniforme ou variavel ao longo
na parede da aorta que permite a simulagao de condi¢oes mais proximas das condigoes
reais [75].

Sob a hipotese da parede rigida, é imposta a condigao de Dirichlet sem deslizamento
(velocidade zero) sobre a superficie devido ao facto de as particulas proximas de uma
parede nao se moverem juntamente com o escoamento quando a for¢a de adesao é mais
forte do que a forca de coesdo. Isto implica que na parede da aorta seja imposta uma
condigao sem escorregamento entre a parede e o fluido, isto é, Up = iy, sendo ur a ve-
locidade do sangue junto da parede e u,, a velocidade da parede. Uma vez que os casos
analisados sao de aortas ja intervencionadas, nas quais se encontra instalada uma proétese
(nos modelos inicial e pré-operatério) ou duas préteses (no modelo pds-operatoério), foi

considerado razoavel utilizar a hipotese da parede rigida, ou seja, u,, = 0.
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4

MODELOS MATEMATICO E NUMERICO

Este capitulo inicia-se com o modelo reoldgico adotado para o escoamento sanguineo.

Posteriormente é apresentado o cddigo PHASTA e o respetivo modelo numérico.

4.1 Modelo matematico

4.1.1 Modelo Reologico

Neste trabalho, pretende-se estudar o escoamento na zona descendente da aorta. Nos
vasos sanguineos de maior didmetro, como é o caso da aorta, o sangue ¢é tipicamente
considerado um fluido homogéneo, nao obstante a sua composi¢ao microscopica ser hete-
rogénea. E também consensual, devido as elevadas dimensdes desta artéria, que o sangue
comporta-se como um fluido newtoniano. Ou seja, existe proporcionalidade entre as taxas
de deformacao e os gradientes de velocidade. Nos vasos de menor didmetro é sugerida
a aplicagao de modelos reologicos mais complexos, podendo até incorporar a agregacao
dos eritrocitos [82] ou tixotropia e a viscoelasticidade [83].

Os valores utilizados neste estudo para os parametros de viscosidade dinamica e

—15—1

massa volimica, tipicos na literatura, sao: y = 0,04 g cm ep=1,06gcm™.

4.1.2 Equacoes de Navier-Stokes

O modelo matematico aplicado nesta dissertacao baseia-se nas equacoes de Navier-Stokes.
Estas equacgoes diferenciais permitem determinar os campos de velocidade e pressao, no
espaco e no tempo. A partir dos conhecimentos destes campos é possivel conhecer os
campos de tensao de corte, vorticidade, calculo de forgas aplicadas em superficies, etc. No
caso de fluidos newtonianos e incompressiveis, as equagoes de Navier-Stokes escrevem-se

utilizando notagao vetorial [84]:

v-V=0 (4.2)

onde V ¢ a velocidade, ¢ a gravidade e P a pressao.
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4.2 Modelo numérico

4.2.1 SimVascular

O programa SimVascular foi originalmente desenvolvido no laboratério de Charles Taylor,
na Universidade de Stanford, para fornecer uma linha completa de segmentacao de dados
de imagens médicas para simulacao e analise de fluxo sanguineo, especificas do paciente.
Este software permite implementar niveis fisiologicos de pressao como condigoes de fron-
teira, considerar a interagao fluido-estrutura (FSI) e utiliza o PHASTA (PHASTA) como
solver. Este codigo open-source utiliza uma combinac¢ao do método de elementos finitos
com o método Petrov-Galerkin. Isto torna-o altamente preciso e eficiente na resolugao
das equacgoes de Navier-Stokes tridimensionais incompressiveis num dominio arbitrario.
No esquema da Figura 4.1 pode observar-se um fluxograma dos passos necessarios para a

realizacdo de simulacGes numéricas.

SimVascular Parqview

Icrir;p:q':gg‘: :> svPresolver :> svSolver :> svPost :> Viewer

Figura 4.1: Fluxograma das tarefas executadas para realizagao de simulagdes numéricas.

Na pasta mesh—complete (Figura 4.2) encontram-se guardados todos os dados relativos
a malha, incluindo as coordenadas dos nos, as ligacOes entre elementos e a informacao
da vizinhanga de elementos. No entanto, para estudar a malha nas sec¢oes de fronteira,
€ necessario aceder a pasta denominada mesh — sur f aces, visto conter toda a informagao

relativa aos elementos nessas regioes.

mesh-surfaces j inflow.vtp
misc ﬁ outletvtp
mesh-complete j mesh-complete.exterior.vtp 3 wallvtp

3 mesh-complete.mesh.vtu

ﬁwalls_combined.vtp

Figura 4.2: Esquema ilustrativo da organizacgao de pastas e ficheiros utilizada pelo Sim-
Vascular. Adaptado de [85].

A divisao da informacao da malha encontra-se organizada, por ficheiros, da seguinte
forma [85]:

1. Pasta mesh—complete:
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a) mesh —complete.mesh.vtu, ficheiro vtu que contém a malha volumétrica;

b) mesh —complete.exterior.vtp, ficheiro vtp que contém todos os elementos das

seccOes de fronteira da malha;

¢) walls_combined.vtp, ficheiro vtp que contém todos os elementos de superficie

atribuidos a parede.
2. Pasta mesh —sur faces:

a) inflow.vtp, ficheiro vtp que contém as superficies de entrada da malha;
b) outlet.vtp, ficheiro vtp que contém as superficies de saida da malha;

c) wall.vtp, ficheiro vtp que contém as superficies da parede de malha.

O SimVascular requer que o utilizador especifique os parametros hemodinamicos para
que o solver funcione, incluindo a massa volimica do sangue p, a viscosidade y, o nu-
mero de passos de tempo, o tamanho dos passos de tempo e as condi¢oes de fronteira.
O ficheiro onde sao guardadas as informagoes que definem as condi¢oes de fronteira, as
condigdes iniciais e a configuragao geométrica do caso de estudo é denominado *.svpre. E
com recurso a esse mesmo ficheiro que o SimVascular executa o Presolver (fungao de pré-
processamento também denominada svPre). O svPre retorna um conjunto de ficheiros
(bet.dat, geombc.dat.1, restart.0.1, numstart.dat) que estao prontos a ser processados pelo
svSolver (funcao de processamento do escoamento) para proceder a uma analise do esco-
amento sanguineo. A execugao do svSolver também necessita de solver.inp, que fornece
informacoes adicionais, como valores padrao para simulacoes cardiovasculares. Uma vez
terminada a analise, o svSolver produz ficheiros que caracterizam a solucao de elementos
finitos durante um periodo de tempo definido, geralmente varios ciclos cardiacos. Estes
ficheiros sao usados pelo svPostsolver (fungao de pds-processamento) para geracao de
ficheiros de visualizacao (tipicamente ficheiros *.vtu e *.vtp), utilizados posteriormente

para executar a analise dos resultados hemodinamicos desejados.

4.2.2 Solver

Para resolver as equagdes tridimensionais incompressiveis de Navier-Stokes, apresentadas
anteriormente, podem ser utilizados varios métodos, incluindo o método dos volumes
finitos (MVF), o método dos elementos finitos e 0 método das diferencas finitas (MDF).
O solver implementado pelo SimVascular, usualmente referido como PHASTA, utiliza o
MEF como a abordagem numérica para resolver as equagoes Navier-Stokes num dominio
arbitrario, através da aplicacao dos métodos streamline-upwind/Petrov-Galerkin (SUPG)
e pressure-stabilizing/Petrov-Galerkin (PSPG).

4.2.2.1 Meétodo dos elementos finitos

O método dos elementos finitos é uma ferramenta de discretizagao numeérica para resolver

equacoes diferenciais parciais aplicadas a geometrias complexas, em particular quando
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nao é possivel obter uma solucao analitica sobre todo o dominio. A ideia principal deste
meétodo é a discretizagao de todo o dominio computacional em varios pequenos subdo-
minios e a implementacao de fun¢des experimentais em cada subdominio. A aplicagao

deste método inclui:
1. A discretizacao de todo o dominio em subdominios;
2. A seleccao das fungoes de interpolagao (fungoes de teste) e formulagao fraca;
3. Formulagao do sistema de equagoes através do método de Ritz ou Galerkins;

4. Solucao do sistema de equagoes.

4.2.2.2 Discretizacao do dominio em subdominios

A discretizacao é o primeiro e talvez o mais importante passo em qualquer analise de
elementos finitos ja que a forma como o dominio é discretizado afeta a necessidade com-
putacional requerida e, em particular, a precisao do resultado numérico obtido. Neste
passo, todo o dominio () é dividido em M subdominios ()°. Para um dominio unidimensi-
onal, os subdominios sao segmentos curtos que formam (pelo menos aproximadamente)
a linha original; para um dominio bidimensional, os elementos sao frequentemente trian-
gulos (no caso de areas irregulares) e retangulos (para areas regulares). Num problema
tridimensional, o dominio pode ser discretizado em tetraedros e em prismas triangulares
ou retangulares [86].

A discretizacao do dominio é muitas vezes considerada como uma tarefa de pré-
processamento devido ao facto de poder ser completamente separada das outras etapas.
Neste estudo, a discretizacao foi realizada através da criacao da malha ilustrada na seccao
3.2.

4.2.2.3 Formulacao fraca

A formulacao fraca consiste na conversao da féormula classica ou forte (Yu = f) numa

forma integral através do produto interno com a funcao teste, 1, como

J-Q(Fju)l,bdﬂ = Lfl/)d() (4.3)

onde & representa qualquer operador linear, incluindo o operador diferencial que define

as equacoes de Navier-Stokes. A fung¢ao u € a incognita e () o dominio computacional.

4.2.2.4 Método Petrov-Galerkin

O método Petrov-Galerkin é utilizado para obter solu¢oes aproximadas das equagoes di-
ferenciais parciais em formulagao fraca. A ideia do método Petrov-Galerkin é a expansao
da funcao desconhecida, através de um conjunto adequado de fungdes de base ¢;, e a
resolucao do valor aproximado de u; em cada no6 j discretizado de modo a que possa ser
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feita a interpolagao da solugao final u(r) a partir de valores que satisfacam as condicdes
de fronteira. Ao determinar-se U; = U(r;) como o valor aproximado de u(r) no no rj, a
solugao de u(r) pode ser interpolada por uma combinacao linear das fun¢des basicas ¢;(r),

nomeadamente
N
- ZU]-¢j(r) (4.4)
j=1

onde N € o numero de nds. As fungdes de base ¢;(r) devem ser linearmente independen-
tes para que haja a formacao de um espaco de solucao completo. A mais amplamente
utilizada é a fungao linear geral, que se trata de uma interpolagao de primeira ordem.
Para uma maior precisao da solu¢ao aproximada, a interpolacao quadratica, cubica e de or-
dem superior podem ser implementadas. Por outro lado, a fung¢ao de teste i(r) é também
formada como uma combinagao da fungao de base ¢, definida como

N
=) &) (4.5)
j=1

onde &; é o coeficiente da interpolacao. Como simplificacao pode assumir-se que ¢(r) =

¢;(r), para o nd i. A aplicagao das Equagoes (4.4) e (4.5) na Equacao (4.3) resulta em

ZU J (L¢i(r)pi(r)dQ = J f(r)gi(r)dQ, i=1,2,..,N (4.6)
Q
O sistema de equacgdes (4.6) pode ser escrito na forma de matriz equivalente como
KU=b (4.7)

onde K é a matriz de rigidez, U é o vetor desconhecido e b o vetor de carga [86], definido

como
K= {afyyr with o= [ @6j00040 (48)

U = (Uy, Uy, Uy)T (4.9)

b=(by,by,...by)", with b _ff (4.10)

Por conseguinte, o vetor U pode ser calculado através da manipulagao da matriz.
Tendo o valor U para cada no, a solucao aproximada de u(r) pode ser interpolada usando
a Equagao (4.4). Uma vez que a utilizacao de fungdes de base que abranjam todo o do-
minio é muito dispendiosa, no MEF sao tipicamente utilizadas fun¢des de base definidas
em subdominios. Pode implementar-se a formula¢ao Galerkin em cada subdominio e
proceder a sua combinacgao para formagao da matriz K e do vetor b. Assim, a solu¢ao de

u dentro de um subdominio e pode ser definida como

= ZU]?¢]€.(r) (4.11)
j=1
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onde n é o nimero de nés em ¢, e U]-e e qﬁ? sao o valor do né e a fungao base de e, respeti-

vamente. A equacao definida em e pode ser escrita sob a forma de matriz
KeU® =b° (4.12)

e o sistema de equagoes em (4.7) pode ser obtido através do somatoério de todos os subdo-

minios, seguido de uma imposi¢ao de um requisito de estacionariedade

M
) (KU = (b)) = {0} (4.13)
e=1

onde M é o nimero de subdominios em todo o dominio. A equacao pode ser resolvida da

maneira supramencionada.

4.2.2.5 SUPG aplicado as equacoes de Navier-Stokes

A precisao da abordagem padrao Petrov-Galerkin, implementada com o MEF, é da ordem
O(h**1)), onde h é o tamanho representativo dos subdominios e k é o grau de interpolacio
polinomial por elemento. Porém, para problemas de conveccao-difusao, bastante comuns
na hemodinamica, se a convec¢ao dominar a difusao, a precisao diminui rapidamente,
especialmente em casos em cujas malhas sao pouco discretizadas. Para resolu¢ao do
fluxo convec¢ao-difusao dominante, sao propostos métodos upwind em combinac¢ao com
o MEF, sendo o mais utilizado o método de upwind Petrov-Galerkin (SUPG) [86]. O SUPG

introduz uma funcgao de teste definida como

Y=1+p (4.14)

onde ¢ é a fungao classica de teste e p € uma correcgao para o termo upwind, desconti-
nuo ao longo dos subdominios. As equagdes incompressiveis Navier-Stokes sao definidas
no dominio Q € IR? com o limite I = I}, UTy. A forma Galerkin G(w;, q;v;, p) da Equacao
(4.1) pode ser derivada como [75]

Jv;
G(wi;q;visp) =J {wi (Pa—t’ + P”jvi,j) tw; (—Péij +Tij = q,ivi)}dQ+
Q
(4.15)
| witpons =i+ quigtar =0

Iy

onde w € th é a fungao-pesoeg e P}{‘ ¢é a funcao de teste SUPG de ordem k. Sob a condi¢ao

de estabiliza¢ao, a forma fraca B(w;, q;v;, p) da Equagao (4.1) pode ser alcancada

B(wj, q;vi,p) =G(w;; g;vi;p)+

Ne
ty(viw; i +qi)Li + Tecw; jv; ;1 dQ)
;Le{ iWi,j i) i 1,1 ]]} (4.16)

Ne
ZJ {wiv"]-vi,]- + T‘ijwi,jlfkvi,k}dﬂ =0
e=1 ‘
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onde N, é o numero de subdominios, 7); e T7¢ sao os parametros de estabilizacao, o

termo L; é a equacao de ordem i [75]

ov;
Lz’ = 8_;+vjvi’j+p’i_Tij’j (4-17)

O primeiro termo da Equagao (4.16) trata-se da formulagao Galerkin, ao passo que o se-
gundo termo representa o impulso e estabilizagao da pressao e o terceiro termo caracteriza
a compensacao dos termos de estabilizacao [75]. Com a formulagao fraca, um esquema
com um intervalo de tempo alfa generalizado é implementado para a discretizagao do

tempo.
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5

ANALISE DE RESULTADOS

5.1 Enquadramento

A informacao anatémica necessaria para a constru¢ao dos modelos desenvolvidos neste
estudo foi obtida a partir de tomografias de dois pacientes (EM e JM), em trés momentos
da sua evolugao hemodinamica: apés uma primeira operacgao para a colocagao de uma
protese com recurso a técnica frozen elephant trunk (modelo inicial - momento 1), numa
analise pré-operatéria onde se encontra visivel o aneurisma (modelo pré-operatério -
momento 2) e no pos-operatorio da implantacao da TEVAR (modelo pos-operatoério -
momento 3).

Utilizando a discretizagao dos dominios de calculo relativos aos dois pacientes, apre-
sentada na seccao 3.2, simulou-se o respetivo escoamento, usando o cé6digo PHASTA, em

trés momentos da sua evolu¢do hemodinamica:

a) Momento 1, ap6s uma primeira operagao para a colocagao de uma protese (antes da

formacao do aneurisma);
b) Momento 2, antes da operacao de colocacao da TEVAR (presenca de aneurisma);

¢) Momento 3, apds a operacao de colocacao da TEVAR (sem que o aneurisma tenha

intera¢ao com o escoamentol).

Sendo o escoamento tridimensional e periddico, foi necessario proceder a uma selecao
criteriosa dos instantes mais relevantes para o seu estudo. Desta forma, foram escolhidos

quatro instantes correspondentes:

i) Ao pico da sistole (A);

ii) A um instante tipico entre a sistole e a diastole (B);
iii) Ao inicio da diastole (C);

iv) A um instante tipico da diastole (D).

10 aneurisma nio é completamente removido mas a introducao da TEVAR repde a geometria da aorta.
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Na Figura 5.1 representa-se no ciclo cardiaco os instantes escolhidos.

450
400
350
300
250 B
200
150
100
50 D
0

-50
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1

Caudal Volumétrico [mL/s]

Tempo [s]

Figura 5.1: Instantes do ciclo cardiaco.

Numa primeira analise obteve-se para cada um destes instantes o campo do moédulo

da velocidade em quatro secg¢oes:

(i) Seccgao 1, perpendicular ao eixo longitudinal da aorta a montante da primeira curva;

(ii) Secgao 2, perpendicular ao eixo longitudinal da aorta na zona média da primeira

curva;
(iii) Seccao 3, perpendicular ao eixo longitudinal da aorta a jusante da primeira curva;

(iv) Secgao 4, perpendicular ao eixo longitudinal da aorta na zona média da segunda

curva.

Na Figura 5.2 localizam-se as sec¢oes utilizadas.

Finalmente, considerou-se que uma representacao através de linhas de corrente seria

relevante na caracteriza¢cao do escoamento.

5.2 Campo de velocidade

Nesta seccao inicia-se o estudo do escoamento calculando a distribui¢ao do médulo da
velocidade para cada paciente nas secgoes e instantes relevantes.

Para obter os perfis de velocidade correu-se o cédigo PHASTA, com a discretizagao
apresentada na sec¢ao 4.2.2.2 e as condigOes fronteira apresentadas na seccao 3.3.

Apos a simulagao efetuada com o SimVascular foi necessario obter os dados relativos
a velocidade em cada uma das secg¢Oes selecionadas nos instantes escolhidos. Para a

representacao dos respetivos campos de velocidade foi utilizado o programa ParaView.
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(c) «X 7
(d)

Figura 5.2: Localizagao das diferentes secgoes utilizadas para a analise dos campos de
velocidade.

5.2.1 Evoluc¢ao do campo de velocidades

Nas Figuras 5.3, 5.4 e 5.5 representa-se a evolu¢ao do campo do mddulo da velocidade
desde a implementagao da protese FET até a instalagao da protese TEVAR para o paciente
EM. Em cada uma dessas figuras o moédulo da velocidade é representado nas quatro

secgoes de estudo e nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

Paciente EM, modelo inicial - momento 1 (apds FET)

Seccoes inst. A inst. B inst. C inst. D
 ® O© @ ©
@ e Q !

0. 0.1 0.2 0.3 04 05 0.6 075 Q. 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05

(m/s) ' os— —— e

Figura 5.3: Campo do médulo da velocidade, paciente EM, modelo inicial - momento 1
(ap6s FET).
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Paciente EM, modelo pré-operatério - momento 2 (aneurisma visivel)

Seccoes inst. A inst. B inst. C inst. D

(m/s)

Figura 5.4: Campo do médulo da velocidade, paciente EM, modelo pré-operatorio - mo-
mento 2 (antes de TEVAR).

Paciente EM, modelo pds-operatério - momento 3 (ap6s TEVAR)

Sec¢oes inst. A inst. B inst. C inst. D
1 .
2 .
3 .
4 ‘
.02 0.03 0.04 0.05
(m/s) ‘ | e—

Figura 5.5: Campo do moédulo da velocidade, paciente EM, modelo pés-operatoério - mo-
mento 3 (apds TEVAR).
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Nas Figuras 5.6, 5.7 e 5.8 representa-se a evolu¢ao do campo do mddulo da velocidade
desde a implementagao da protese FET até a instalacao da protese TEVAR para o paciente
JM. Em cada uma dessas figuras o moédulo da velocidade é representado nas quatro

seccOes de estudo e nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

Paciente JM, modelo inicial - momento 1 (ap6s FET)

Seccoes inst. A inst. B inst. C inst. D

- QO

i T
’ ‘
/i
4 g
Q. 0.1 0.2 03 04 Q. 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05
(m/s) | U ——— L e

Figura 5.6: Campo do médulo da velocidade, paciente JM, modelo inicial - momento 1
(apos FET).

Na representacao cromatica correspondente aos instantes C e D foi utilizada uma
escala mais fina, pois as respetivas velocidades sao de ordem inferior as que ocorrem nos
instantes A e B.

Com esta sequéncia de representagdes é possivel constatar para ambos os pacientes
que as sec¢Oes com menor area transversal apresentam velocidades médias superiores em
qualquer um dos instantes.

Nas sec¢Oes com geometria mais irregular (como é o caso da secgao 2) é possivel ob-
servar maiores gradientes de velocidade que provocam assimetria nos campos de pressao
e de tensao de corte. Correlacionando esta informag¢ao com o desenvolvimento do aneu-
risma na vizinhanca destas sec¢Oes, é de considerar a hipotese que o desenvolvimento
deste esteja relacionado com a variabilidade dos campos de pressao e velocidade.

Nao obstante, o fator mais relevante na alteracao do escoamento ao longo da evolu-
¢ao hemodinamica parece relacionar-se com a modificacao do diametro das sec¢oes da
aorta, consequéncia tanto das intervengoes cirurgicas como do desenvolvimento do aneu-
risma. A representacao desta mesma informacao, mas organizada ao longo da evolugao
hemodinamica do paciente (Figuras 5.9, 5.10, 5.11, 5.12, 5.13, 5.14, 5.15 e 5.16) permite
confirmar esta hipotese.
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Paciente JM, modelo pré-operatdrio - momento 2 (aneurisma visivel)

Seccoes inst. A inst. B inst. C inst. D
@ @ @ e
0. 0.1 0.2 03 0.4 0.5 0. 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05
(m/s) —_— —— —_— B

Figura 5.7: Campo do médulo da velocidade, paciente JM, modelo pré-operatério - mo-
mento 2 (antes de TEVAR).

Paciente JM, modelo pds-operatério - momento 3 (apds TEVAR).

Sec¢oes inst. A inst. B inst. C inst. D
0. 0.1 0.2 0.3 04 05 0.6 0. 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05
(m/s) o — — | ie—

Figura 5.8: Campo do médulo da velocidade, paciente JM, modelo pds-operatério - mo-
mento 3 (apds TEVAR).
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5.2.2 Evolu¢ao da hemodinamica dos pacientes

Para relacionar a evolucdo do escoamento com a formacao do aneurisma é mais eficiente
organizar a informagao cronologicamente.

Nas Figuras 5.9, 5.10, 5.11 e 5.12 representa-se, para o paciente EM, o médulo do
campo de velocidade para cada um dos momentos da sua evolu¢ao hemodinamica nos

quatro instantes do ciclo cardiaco.

Paciente EM, instante A

modelo inicial modelo pré-operatério  modelo poés-operatoério
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

0. 0.1 02 04

| ‘
2 l
3 .

0.3

05 06
Moddulo da velocidade (m/s) ' b —

Figura 5.9: Evolu¢ao da hemodinamica do paciente EM (campo de velocidade) no instante
do pico da sistole nas quatro sec¢des do modelo inicial, pré-operatorio e pos-operatorio.
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Paciente EM, instante B

modelo inicial modelo pré-operatério  modelo poés-operatoério
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

0. 0.1 02 0 04

| .
2 .
3 .

.3

05 06
Moddulo da velocidade (m/s) ' b —

Figura 5.10: Evolucao da hemodinamica do paciente EM (campo de velocidade) num ins-
tante tipico entre a sistole e a diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatério
e pos-operatorio.
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Paciente EM, instante C

modelo inicial modelo pré-operatério  modelo poés-operatoério
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

Moédulo da velocidade (m/s)

Figura 5.11: Evolu¢ao da hemodinamica do paciente EM (campo de velocidade) no inicio
da diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatério e pés-operatoério.
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Paciente EM, instante D

modelo inicial modelo pré-operatério  modelo pos-operatorio
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

0. 0.01 0.02 03
-

| ‘
2 l
3 .

Moédulo da velocidade (m/s)

0.

0.04 0.05
D e—

Figura 5.12: Evolucao da hemodinamica do paciente EM (campo de velocidade) num
instante tipico da diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatério e pos-
operatorio.
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Salienta-se que nos instantes C e D correspondentes ao pico da diastole e a diastole
média, a escala cromatica foi adaptada a correspondente gama de velocidades.
Nas Figuras 5.13, 5.14, 5.15 e 5.16 representa-se, para o paciente JM, o médulo do

campo de velocidade para cada um dos momentos da sua evolu¢ao hemodinamica.

Paciente JM, instante A

B modelo inicial modelo pré-operatério  modelo pds-operatdrio
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3
| .
| .
3 ‘
4 .
0. 0.1 02 03 04
Moddulo da velocidade (m/s) | U

Figura 5.13: Evolu¢ao da hemodinamica do paciente JM (campo de velocidade) no instante
do pico da sistole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatorio e poés-operatorio.
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Paciente JM, instante B

B modelo inicial modelo pré-operatério  modelo pés-operatdrio
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3
| l
| ‘
3 ‘
4 .
0. 01 02 03 04
Médulo da velocidade (m/s) — o

Figura 5.14: Evolu¢ao da hemodinamica do paciente JM (campo de velocidade) num ins-
tante tipico entre a sistole e a diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatoério
e pos-operatorio.
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Paciente JM, instante C

modelo inicial modelo pré-operatério  modelo poés-operatoério
Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

Moédulo da velocidade (m/s)

Figura 5.15: Evolucao da hemodinamica do paciente JM (campo de velocidade) no inicio
da diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatério e pds-operatorio.
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Paciente JM, instante D

R modelo inicial modelo pré-operatério  modelo pos-operatorio

Secgoes momento 1 momento 2 momento 3

| l I

| l

| l .

4 l

0. 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05
Médulo da velocidade (m/s) | | —

Figura 5.16: Evolucao da hemodindmica do paciente JM (campo de velocidade) num
instante tipico da diastole nas quatro sec¢oes do modelo inicial, pré-operatério e pos-
operatorio.
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A progressao geométrica de cada seccao ao longo da evolucao hemodinamica do pa-
ciente é facilmente observavel em qualquer uma das figuras, pois corresponde a uma
linha horizontal. Observa-se assim para o paciente EM que a area tutil das sec¢oes 1 e 2
apresentou pequenas varia¢coes. Mesmo na situagao de existéncia de aneurisma, ainda
que a area da aorta tenha substancialmente aumentado, na sua vizinhanga observam-se
velocidades muito pequenas e, consequentemente, o fluxo (caudal) é aproximadamente
nulo nesta regido. Para o mesmo paciente é possivel observar que a area das secgdes 3
e 4 aumenta, correspondendo a uma 6bvia redu¢ao do médulo da velocidade. No caso
do paciente JM, a area das secgoes 3 e 4 apresenta menor variabilidade. Ainda para este
paciente, nas seccoes 1 e 2 observa-se uma redugao consideravel da area da seccao 2 apos
a instalacao da TEVAR.

Para os instantes C e D correspondentes a baixas velocidades (diastole inicial e média)
a utilizacao de uma escala mais fina na representacdo do campo permitiu visualizar
velocidades mais elevadas junto a parede que no interior da artéria. Tal situacao € tipica
de um escoamento transitorio periddico. Durante a fase de sistole é desenvolvido um
perfil de velocidades tipico de escoamento viscoso a que corresponde uma velocidade
maxima no centro da sec¢ao e aproximadamente nula na camada limite junto a parede.
Desta forma a influéncia do campo de pressoes periddico nas particulas que estao junto a
parede (com velocidade proxima de zero) permite que estas adquiram maior velocidade
do que as particulas situadas no interior da artéria (com velocidades iniciais maiores).
Ainda que esta situagao nao tenha relevancia do ponto de vista da hemodinamica do
paciente, pois tanto ocorre para uma pessoa que apresente ou nao patologias na aorta,
nao deixa de ser interessante na perspetiva de precisao do modelo numérico. De facto,
o campo de velocidade apresenta caracteristicas tipicas de um escoamento transitorio e
viscoso, efeitos nao lineares que apenas sao simulados nos esquemas numéricos precisos

e robustos.

O conhecimento de apenas trés momentos da evolugao hemodinamica dos pacientes
permite, essencialmente, correlacionar as alteracdes do escoamento com as alteragdes
geomeétricas provocadas tanto pela fase final do desenvolvimento do aneurisma como
pela instalagdo da TEVAR. E assim dificil relacionar os efeitos do escoamento com as

causas do desenvolvimento do aneurisma.

5.3 Linhas de corrente

Devido as caracteristicas transitorias do escoamento, as linhas de corrente sao tangentes
ao vetor velocidade num instante, nao podendo ser confundidas com as trajetorias das

particulas como no caso do regime permanente.
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5.3.1 Paciente EM

Na Figura 5.17 encontram-se ilustradas as linhas de corrente do paciente EM para o ins-
tante A do ciclo cardiaco e para os trés momentos da evolu¢ao hemodinamica. No modelo
inicial, a semelhanca do que se passa em condutas rigidas, a velocidade apresenta valores
maximos junto ao seu raio interior na vizinhanga dos trogos curvos. Na zona onde se vai
desenvolver futuramente o aneurisma, o escoamento apresenta um gradiente radial de
velocidades suave. Como tal, o gradiente de pressao radial também apresentara uma evo-
lugao suave. Nao parecem assim que existir anomalias no escoamento que permitissem
prever o desenvolvimento de um aneurisma como efetivamente ocorreu. Na Figura 5.17
(b) é possivel observar que na zona adjacente ao aneurisma a velocidade apresenta valo-
res baixos, consequéncia do aumento da area da seccao, decorrente do desenvolvimento
do proéprio aneurisma. Com a colocacao da protese TEVAR, a zona de velocidades baixas
reduz-se (Figura 5.17 (c)) pois esta impOe uma menor area Gtil de passagem. Observando
sequencialmente as Figuras 5.17 (a), (b) e (c) constata-se que a area util das sec¢des da
aorta aumentou ao longo da evolugao hemodinamica, provocando uma redugao na velo-
cidade média do escoamento. Esta observagao é semelhante a obtida na sec¢ao anterior

por observacao direta das areas uteis.

ik el

modelo inicial modelo pré-operatério modelo pds-operatério
(a) (b) ()

Médulo da velocidade (m/s)
£ 0. 02 04 06 08 .

X - U e—

Figura 5.17: Linhas de corrente do paciente EM no instante A do ciclo cardiaco nos trés
momentos da evolu¢ao hemodinamica (modelo inicial, pré-operatério e pds-operatorio).

Para examinar com mais pormenor o escoamento na zona de formagao do aneurisma,
apresenta-se nas Figuras 5.18, 5.19 e 5.20 as linhas de corrente do paciente EM para os
quatro instantes do ciclo cardiaco. Nos instantes C e D foi utilizada uma escala distinta
para o modulo da velocidade pois o escoamento apresenta velocidades baixas tipicas da
diastole.

Note-se que a representagao tridimensional de linhas de corrente num plano cria por
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Figura 5.18: Pormenor das linhas de corrente do paciente EM no momento 1 - modelo
inicial nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

vezes a ilusao de intersec¢ao quando na verdade estas se encontram em planos distintos.
Desta forma, por vezes estao representadas linhas de corrente que aparentemente se
cruzam, mas tal nao acontece pois, de facto, corresponderia a existéncia de dois vetores de
velocidade no mesmo ponto. O programa ParaView, na representagao das zonas de baixo
gradiente de velocidade e médulo aproximadamente nulo, ndo conseguiu replicar com
precisao as linha de corrente. Desta forma, algumas delas aparentam estar interrompidas
e com orientacdo erratica. No entanto, o entendimento da natureza do escoamento nao
fica comprometido com estas anomalias.

O escoamento no momento 1 (Figura 5.18), correspondente ao pds-operatério da
colocacao da protese FET, apresenta uma geometria semelhante a de uma curva sem
evidenciar nenhuma anomalia imposta por altera¢des na geometria. No entanto, a evolu-
¢ao clinica do paciente evidencia o desenvolvimento de um aneurisma. Na Figura 5.19
representam-se as linhas de corrente para o momento 2, correspondente ao quadro pré-
operatdrio para os quatro instantes do ciclo cardiaco. Identifica-se facilmente nesta figura
a zona de baixas velocidades correspondente ao aumento da area consequéncia do desen-
volvimento do aneurisma. E possivel inferir uma pequena zona de refluxo com alguma
vorticidade. A esta regiao de estagnacao corresponde um consequente aumento da pres-

sao estatica, que podera deformar e incentivar o aumento de dimensdes do aneurisma.
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Na Figura 5.20, correspondente ao p6s-operatoério da instalacdo da TEVAR (momento
3), observa-se que as linhas de corrente voltam a ter um padrao tipico de uma curva. No
entanto, as deformacoes decorrentes do aneurisma e as altera¢des geométricas proveni-
entes na colocagao da TEVAR causaram alteracdes nas paredes da artéria, que induzem
oscilagoes no escoamento. Assim, observam-se junto a parede zonas com linhas de cor-

rente irregulares.
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Figura 5.19: Pormenor das linhas de corrente do paciente EM no momento 2 - modelo
pré-operatorio nos quatro instantes do ciclo cardiaco.
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Figura 5.20: Pormenor das linhas de corrente do paciente EM no momento 3 - modelo
pos-operatorio nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

61



CAPITULO 5. ANALISE DE RESULTADOS

5.3.2 Paciente JM

As diferentes geometrias da aorta ascendente dos dois pacientes dificultam a comparacao

direta dos escoamentos.

Contrariamente ao paciente EM, no paciente JM a zona relevante para este estudo tem
a montante um trogo retilineo com cerca de 8 cm, o que corresponde aproximadamente ao
triplo do diametro da propria artéria. Assim, o escoamento estabiliza a montante da zona
de interesse, nao apresentando variagoes aprecidveis entre a protese FET e a primeira
curva na aorta descendente. Os gradientes de velocidade e de pressao tém uma evolugao
suave, como se pode verificar na Figura 5.21 (a). Na Figura 5.21 (b) observa-se mais uma
vez uma regiao de baixas velocidades, correspondente uma zona de recirculagao junto ao
aneurisma, decorrente do aumento de area e da alteracao da sua geometria provocado
por este. A detecao de zonas junto ao aneurisma com velocidades superiores as que
existiam antes do seu desenvolvimento parecem indiciar que, ao contrario do paciente
EM, o desenvolvimento do aneurisma implicou uma redugao na area util da artéria. A
observagao da Figura 5.21 (c) permite constatar que a alteracao da secgao atil decorrente
da colocacao da protese TEVAR nao permitiu estabilizar por completo o escoamento,
pois continua-se a identificar junto a zona do raio interior da curva velocidades elevadas.
Parece assim que a colocagao desta protese reduziu a area util da aorta relativamente a

configuracao (a).

Wity 1
modelo inicial modelo pré-operatério modelo pds-operatério
(a) (b) ()
& Médulo da velocidade (m/s)
00 01 02 03 04 05 0.65
voX st le—

Figura 5.21: Linhas de corrente do paciente JM no instante A nos trés momentos (modelo
inicial, pré-operatodrio e pds-operatorio).
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Para examinar com mais pormenor o escoamento na zona de formagao do aneurisma,
apresentam-se nas Figuras 5.22, 5.23 e 5.24 as linhas de corrente para os quatro instantes
do ciclo cardiaco. Nos instantes C e D foi utilizada uma escala distinta para o médulo da

velocidade pois 0 escoamento apresenta baixas velocidades tipicas da diastole.
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Figura 5.22: Pormenor das linhas de corrente do paciente JM no momento 1 - modelo
inicial nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

Denote-se que as anomalias salientadas anteriormente para o paciente EM quanto ao
cruzamento, orientacao e interrupgao de linhas de corrente repetem-se para paciente JM,
devido as limitagdes do programa ParaView. Contudo, isto ndo teve qualquer influéncia
na analise da natureza do escoamento.

Para o momento 1, correspondente ao pds-operatorio da colocacao da protese FET
(antes da formacao do aneurisma), observa-se um escoamento globalmente semelhante
ao do paciente EM, nao se denotando indicios de irregularidades no escoamento. Ainda
assim, a evolucao clinica do paciente revela o desenvolvimento de um aneurisma. Na
Figura 5.23, correspondente ao momento 2 (antes da colocacao da TEVAR), é facilmente
identificado o aneurisma e a sua correspondente zona de baixas velocidades, assim como
uma regiao de possivel recirculagao e vorticidade. Um potencial fator no crescimento do
aneurisma é o aumento da pressao estatica consequéncia desta zona de estagnagao. No

entanto, ao contrario do observado para o paciente EM, identifica-se uma zona a jusante
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do aneurisma com velocidade superior as que existiam antes do seu desenvolvimento,

resultante da variacao brusca da area util nessa mesma zona.
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Figura 5.23: Pormenor das linhas de corrente do paciente JM no momento 2 - modelo
pré-operatorio nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

Identicamente ao observado no paciente EM, na Figura 5.24 correspondente ao mo-
mento 3 (obtida apods a instalacao da TEVAR), constata-se que as linhas de corrente voltam
a exibir um padrao tipico de um escoamento numa curva. Contudo, as repetidas alteragoes
geométricas, tanto consequéncia da colocacao da protese FET e TEVAR como decorrentes
do desenvolvimento do aneurisma, resultaram em deformagdes permanentes na parede

da artéria, provocando perturbagdes no escoamento na sua vizinhanga.

As principais disparidades entre o escoamento do paciente EM e JM prendem-se
essencialmente com as diferengas nas geometrias inatas das suas aortas. Efetivamente, o
paciente EM apresenta a primeira e segunda curva mais pronunciadas ao contrario do
paciente JM com suaves transi¢oes entre os trocos da sua aorta. Também as trés artérias
(braquiocefalica, carétida comum esquerda e subclavia esquerda) apresentam diferencas
substanciais tanto no que diz respeito ao diametro como a localiza¢ao. O maior diametro
destas trés artérias provoca, no caso do paciente JM, que um menor caudal flua na aorta
descendente. Assim, globalmente, 0 mdédulo da velocidade na aorta do paciente JM é
inferior a do paciente EM.
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Figura 5.24: Pormenor das linhas de corrente do paciente JM no momento 3 - modelo
pos-operatorio nos quatro instantes do ciclo cardiaco.

E geralmente aceite pelos especialistas que refluxo, vortices, separacio e estagnagao
do escoamento sao as caracteristicas mais comuns nos fluxos aneurismaticos. Tais caracte-
risticas do escoamento foram detetadas no momento 2, correspondente ao pré-operatorio.
No entanto, o escoamento de ambos os pacientes no momento 1 nao exibe caracteristicas
que permitam identificar anomalias suscetiveis de serem correlacionadas com o desen-
volvimento de um aneurisma. Tal facto prende-se com apenas existirem trés momentos
da evoluc¢ao hemodinamica. Desta forma, os pacientes seguramente desenvolveram alte-
ragdes ao escoamento entre o momento 1 e 0o momento 2 que potenciaram o desenvolvi-

mento do aneurisma, mas tal informagao nao foi captada em tomografias.
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6

CONCLUSAO

A elevada frequéncia com que os pacientes aos quais foi previamente implementada
uma proétese endovascular (FET) desenvolvem aneurismas na zona da aorta descendente,
sugere uma investigacao aprofundada quanto a identificacao das possiveis causas.

O principal objetivo desta dissertagao foi justamente a analise da evolugao hemodi-
namica na zona descendente da aorta anteriormente e posteriormente a colocacao da
protese TEVAR.

O desenvolvimento no ambito deste trabalho de um modelo CFD permitiu a simulagao
da evolugao da hemodinamica de dois pacientes.

O modelo geométrico foi construido a partir de tomografias axiais relativas a trés
momentos da evolucao hemodinamica dos pacientes: apos a colocagao da protese FET,
na fase final do desenvolvimento do aneurisma e apods a instalagao da protese TEVAR.
As tomografias computorizadas foram importadas para o 3D Slicer, e recorrendo aos
respetivos cortes transversais consegue-se uma primeira aproximacao da geometria da
aorta. Apdés um processo de uniformizagao da parede, obteve-se um modelo geométrico
passivel de ser discretizado através da aplicacao do programa SimVascular, criando-se

assim uma malha nao-estruturada.

As condigoes impostas na fronteira do volume de controlo foram idealizadas, pois
nao existiam dados experimentais que permitissem o seu conhecimento exato. Desta
forma, optou-se por impor uma condi¢ao de Dirichlet na sec¢ao de entrada e o modelo de
Windkessel na seccao de saida.

O modelo reolégico adotado para o escoamento sanguineo foi o newtoniano. Nesta
dissertacao foi utilizado o software opensource SimVascular para simular o escoamento na
aorta. O modelo matematico baseia-se nas equagoes de Navier-Stokes, que sao resolvidas
numericamente através de um método de elementos finitos e do método Petrov-Galerkin.

Verificada a capacidade e precisao do modelo numérico na simulagao do escoamento
na aorta, foi realizado um conjunto de simulagoes para ambos os pacientes e para trés
momentos da sua evolucao hemodinamica.

A analise de resultados foi efetuada recorrendo sequencialmente ao estudo do campo

de médulo da velocidade em secgoes criteriosamente selecionadas e através de linhas de
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corrente.

O campo de velocidade foi representado nas sec¢oes selecionadas para quatro instan-
tes do ciclo cardiaco, permitindo verificar que o cédigo numérico simula o escoamento
com precisao.

A representagao cronoldgica ao longo da evolugao hemodinamica dos resultados ob-
tidos possibilitou concluir que o conhecimento de apenas trés momentos desta evolugao
permite, unicamente, a correlacao das alteracdes do escoamento com as alteragdes geo-
meétricas, (tanto as provocadas pela deformacao consequéncia do aneurisma como pela
instalacao da TEVAR). E assim dificil relacionar os efeitos do escoamento com as causas
do desenvolvimento do aneurisma.

Para os trés momentos da evolu¢ao hemodinamica (modelo inicial, pré-operatorio e
poOs-operatdrio) foram determinadas as linhas de corrente. Para o paciente EM constatou-
se que a area util das sec¢Oes da aorta aumentou ao longo da evolugao hemodinamica,
provocando uma redugao na velocidade média do escoamento. Esta observagao é seme-
lhante a obtida por observacao direta das areas tuteis.

No entanto, para o paciente JM, embora tenha sido identificada uma redugao na velo-
cidade média de escoamento, esta nao esta apenas relacionada com o aumento da secgao
da aorta. Este paciente apresenta artérias (braquiocefalica, carétida comum esquerda e
subclavia esquerda) de maior diametro, e consequentemente um menor caudal na aorta
descendente.

Na zona relevante para o estudo, a primeira curva da aorta descendente, foram deter-
minadas as linhas de corrente com maior precisao. Na literatura especializada é consen-
sual que o refluxo, vortices, separacao e estagnagao do escoamento sejam as caracteristicas
mais comuns nos fluxos aneurismaticos. Tais caracteristicas do escoamento foram deteta-
das no momento 2 correspondente ao pré-operatoério. No entanto, o escoamento de ambos
os pacientes no momento 1 ndo exibe caracteristicas que permitam identificar anomalias
suscetiveis de serem correlacionadas com o desenvolvimento de um aneurisma. Tal facto
prende-se com apenas existirem trés momentos da evolu¢ao hemodinamica. Desta forma,
os pacientes seguramente desenvolveram altera¢des ao escoamento entre o momento 1 e
o momento 2, que potenciaram o desenvolvimento do aneurisma, mas tal informagao nao
foi captada em tomografias e, portanto, nao foi objeto de simulagao numérica.

A analise global dos resultados revelou que o fator mais relevante na alteragao do
escoamento ao longo da evolugao hemodinamica do paciente prende-se diretamente com
a modificacao do diametro das sec¢des da aorta, consequéncia tanto das intervengdes
cirargicas como do desenvolvimento do aneurisma.

O trabalho desenvolvido permitiu concluir que, tanto o método de construcao do
modelo geométrico como as simulagoes realizadas, utilizando o c6digo PHASTA, levam
a obtencao de resultados precisos e crediveis. Durante esta dissertagao construiu-se uma
ferramenta robusta e exata na descri¢ao de escoamentos sanguineos.

A principal limita¢ao da metodologia adotada prende-se com a auséncia de informa-

¢ao em momentos intercalares entre o pds-operatdrio da protese FET e o desenvolvimento
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do aneurisma. Assim as causas da formagao do aneurisma permanecem por identificar de
forma inequivoca.

A manifesta complexidade deste tema tem origem nas caracteristicas geométricas,
heterogéneas, inatas e especificas da aorta em cada individuo. Nao obstante esta heteroge-
neidade, muitas das diferentes patologias que se desenvolvem na aorta ascendente e/ou
no arco conduzem a colocagao de uma proétese FET. Apos esta intervencao cirargica, as
heterogeneidades parecem ser pouco relevantes pois, nesta fase, a maioria dos pacientes
desenvolve um aneurisma na aorta descendente. A causa do aparecimento deste aneu-
risma necessita de investigacdao cuidada, pois nao é consensual que seja a interagao do
escoamento com as paredes da aorta o fator primordial. Possiveis alteragdes fisiologicas
anteriores a colocacao da FET também podem afetar a estrutura desta artéria e ter um
papel fundamental no desenvolvimento do aneurisma.

Com esta dissertagao pretendeu-se contribuir para o desenvolvimento de uma técnica
que permite correlacionar o escoamento no interior da aorta com os campos de pressao,
vorticidade e tensao de corte.

Seria interessante dar continuidade a este estudo através da introduc¢ao de condi¢oes
especificas dos pacientes. A realiza¢ao de uma tomografia computorizada quadridimensi-
onal (TC-4D) permitiria ter acesso a informagao relativa ao ciclo cardiaco de cada paciente.
A obtencao desses dados possibilitaria a imposi¢ao de condi¢oes de fronteira mais pro-
ximas da realidade, tanto para a sec¢ao de entrada como na de saida. Desta forma, nao
sO a evolucao temporal do fluxo como também o perfil de velocidade na seccao de en-
trada seria tipico de cada paciente. Ao contrario do que foi efetuado nesta dissertacao,
o conhecimento da evolugao temporal do caudal de cada paciente permitiria calcular os
parametros do modelo de Windkessel. Seria assim possivel considerar de forma precisa
a influéncia que as trés artérias (braquiocefalica, car6tida comum esquerda e subclavia
esquerda) tém no escoamento e, consequentemente, construir uma condicao de fronteira

na saida mais realista.
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