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REsumMoO

O envelhecimento, condi¢des hereditarias, entre outros, podem enfraquecer a parede
da artéria aorta e causar um aumento da sua seccdo transversal que, se for igual ou
superior a 50%, é diagnosticado como um aneurisma. Atualmente, em casos de Aneurisma
da Aorta Tordcica Ascendente (AATA), a tinica estratégia de tratamento existente é a
intervencgao cirtirgica, o que revela uma insuficiéncia na resposta a este problema que
pode resultar em ruptura ou dissecagdo adrtica. No sentido de avaliar a condi¢do de
AATA atempadamente, surge a modelacdo numérica como uma promissora estratégia
complementar ao diagndstico médico, por permitir a avaliacdo do estado aneurisma e
antecipar eventos agudos de forma néo evasiva.

Esta dissertacdo tem como objetivo explorar os métodos numéricos com a aplicagdo
de técnicas Interagdo Fluido-Estrutura (FSI) num AATA para estudar o impacto da elasti-
cidade da parede da aorta na pressdo, deslocamento, Tensdo de corte na parede (WSS) e
velocidade. Em adigéo, é abordada o impacto da elasticidade na pré-tensdo e na escolha
de perfis de velocidade ideais.

A introdugao da pré-tensao teve um impacto minimo na carga computacional e conver-
giu rapidamente ap6s cerca de 55 iteragdes. Observou-se que o médulo de Young néo afeta
o desempenho deste método ap6s a convergéncia. O uso de um perfil ideal parabdlico
originou valores menos conservadores de velocidade e de WSS comparativamente com
um perfil ideal uniforme pelo que deve ser utilizado quando se pretende ter em conta
a aorta ascendente. Um maior médulo de Young (E) e uma maior espessura conduz a
um menor deslocamento da aorta e uma maior pressdo. A zona de curvatura na zona
ascendente da aorta estd associado a um risco elevado no desenvolvimento de aneurismas
uma vez que é uma zona com valores elevados de WSS. Além disso, verificou-se que os
campos de velocidade e de WSS sdo influenciados pela espessura e pelo E mas ndo foi
possivel estabelecer uma correlacdo exata entre eles, existindo a necessidade de analisar

um conjunto maior de aortas.
Palavras-chave:

Aneurisma da aorta tordcica ascendente, Elasticidade da parede da aorta, Hemodina-
mica, Interagéo fluido estrutura (FSI), Pré-tensdo

Vi



ABSTRACT

Ageing and hereditary among other factors may weaken the wall of the aortic artery
and cause an increase in its cross-section which, if it is equal to or greater than 50%, is
diagnosed as an aneurysm. Currently, in cases of AATA, the only existing treatment
strategy is surgical intervention, which reveals an insufficient response to this problem,
which can resultin aortic rupture or dissection. In order to assess the condition of AATAina
timely manner, numerical modelling has emerged as a promising complementary strategy
to medical diagnosis, as it allows the assessment of aneurysm status and anticipates acute
events in a non-evasive way. The aim of this dissertation is to explore AATA biomechanics
using FSI techniques to study the impact of aortic wall elasticity on pressure, displacement,
tensdes de corte na parede (WSS) and velocity. In addition, the impact of elasticity on
pre-stress and the choice of optimal velocity profiles is discussed.

The introduction of pre-stress had a minimal impact on the computational load and
converged quickly after around 55 iterations. It was observed that Young’s modulus does
not affect the performance of this method after convergence. The use of a parabolic ideal
profile resulted in less conservative values for velocity and WSS compared to a uniform
ideal profile, which is why it should be used when the ascending aorta is to be taken into
account.

A greater Young’s modulus (E) and greater thickness leads to less aortic displacement
and greater pressure. The zone of curvature in the ascending zone of the aorta is associated
with a high risk of developing aneurysms since it is an area with high values of WSS. In
addition, it was found that the velocity and WSS fields are influenced by thickness and E,
but it was not possible to establish an exact correlation between them, and there is a need

to analyse a larger set of aortas.

Keywords: Ascending thoracic aortic aneurysm, Aortic wall elasticity, Hemodynamics,

Fluid-structure interaction (FSI), Pre-stress
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INTRODUCAO

1.1 Enquadramento Teérico

O enfraquecimento da aorta e consequente perda da elasticidade da parede, pode levar a
formacgado de um aneurisma. Esse enfraquecimento pode ocorrer devido a diversos fatores,
tais como a idade, sindromes congénitos e hereditarios (por exemplo Vélvula Aértica
Bictispida (BAV)), fatores ambientais e estilo de vida. Um aneurisma é caracterizado por
uma protuberdncia na parede do vaso sanguineo (correspondente a um aumento de pelo
menos 50%), podendo-se manifestar de forma assintomatica e indolor até ocorrer a rutura
total, dando origem a hemorragias internas, ou parcial, ocorrendo uma dissecagéo [2, 3].

Este pode ocorrer na artéria aorta, sendo esta uma das artérias mais importantes do
sistema circulatério, uma vez que estd diretamente ligada ao coragdo e de forma direta e
indireta a todas as restantes artérias. Esta pode ser dividida em 2 sec¢des: aorta abdominal
e a aorta tordcica, sendo que a dltima pode ser subdividida em: aorta ascendente, arco
adrtico e aorta descendente, como apresentado na Figura 1.1.

Ao longo do ciclo cardiaco a aorta esta sujeita a elevadas deformagdes promovidas
pelo escoamento sanguineo. O ciclo cardiaco inicia-se com a sistole onde, por meio da
contragdo ventricular, ocorre a ejecdo de sangue na aorta ascendente. Durante a didstole
com o relaxamento do ventriculo esquerdo, a ejecdo de sangue é cessada. O facto da
aorta ser eléstica, permite que, durante a sistole, a sua parede dilate, armazenando cerca
de 50% do volume de sangue ejetado. Na diastole, a medida que volta ao seu estado
original, encaminha o sangue para o arco adrtico [4] atuando como uma segunda bomba
volumétrica (que se considera em série com o coragdo). Este efeito é denominado por

efeito de Windkessel e é imprescindivel para a homeostase do corpo humano.
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Figura 1.1: Diferentes segmentos articos. Retirado de [5].

A aorta exibe esse comportamento elastico devido a sua constitui¢do, que lhe confere
as caracteristicas necessdrias para resistir as variagdes de pressdes durante o ciclo cardiaco.
Dentro dos constituintes da aorta, destacam-se as células musculares vasculares lisas que
produzem proteinas como a elastina e o colagénio. A elastina é a principal responsavel
pelo comportamento eldstico deste vaso e as fibras de colagénio oferecem a integridade
estrutural e resisténcia a elevadas pressodes [6, 7].

Um aneurisma da aorta tordcica ascendente (AATA) é responsavel por um considerével
namero de 6bitos em adultos, e a fatalidade podera estar relacionada com o facto de ser
uma patologia potencialmente silenciosa até a ocorréncia de eventos agudos [8]. No
entanto, esta doenga cardiovascular ainda carece de estudos comparativamente a um
aneurisma na aorta abdominal, sendo esta tltima mais extensivamente estudada nos
ultimos anos [9].

O diagnéstico € realizado através de exames médicos de imagem como a Tomografia
Computorizada (TC) ou Ressondncia Magnética (RM). Uma vez diagnosticado o aneu-
risma, o seu tratamento é realizado segundo as instrug¢des das organizagdes American Heart
Association (AHA), American College of Cardiology (ACC) e European Society of Cardiology
(ESC). Estas sugerem intervencdo cirtrgica para doentes com um didmetro méximo su-
perior a 55mm [10]. Para aqueles que foram diagnosticados com aneurismas de didmetro

maximo inferior ao sugerido o tratamento consiste em um controlo regular da progressao
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do aneurisma e pela preveng¢do, na medida do possivel, da sua taxa de crescimento.
Atualmente, estes sdo os procedimentos clinicamente aceites, no entanto, sdo consi-
derados insuficientes, uma vez que se verificou numa parte significativa dos doentes
ocorreu rotura ou dissecagdo da aorta antes de atingir o didmetro maximo limite [11].
Neste sentido, tem sido utilizadas métodos de obtencdo de imagem in vivo, ndo invasivas,
como o ultrassom e a ressondnica magnética cardiovascular (RMC). Estas técnicas per-
mitem obter perfis de velocidade, tensdo de corte na parede (WSS), entre outros, com o
objetivo de melhorar a precisdo na prevencdo da condigdo atual do paciente piloto [12-14].
No entanto, apresentam algumas desvantagens, nomeadamente o tempo consideravel
necessario para a realizacdo do exame ao paciente piloto (aproximadamente entre 40 a
60 minutos) e a impossibilidade de efetuar alteragdes hipotéticas na parede ou no ldmen,
levando a incapacidade de prever uma situagdo do paciente piloto apds uma intervengao
cirtargica. Outra abordagem vastamente utilizada a fim de complementar as lacunas da
medicina tradicional, é a aplicacdo de diversas técnicas computacionais como o método
de Elementos Finitos e Machine Learning. Estes métodos englobam toda a gama de aborda-
gens numéricas, desde a Mecanica dos S6lidos Computacional (MSC)) e da Dindmica dos
Fluidos Computacional (CFD), até a Interagdo Fluido-estrutura (FSI) [11]. MSC é valiosa
para estudar distribui¢des e deformacgdes das tensdes na parede do vaso sanguineo [15, 16].
A CFD permite resolver equag¢des da mecanica dos fluidos e explora métricas e padrdes da
hemodindmica no interior da aorta [17, 18]. A FSI tem sido uma escolha recente, devido
a obtencdo de resultados mais préximos da aorta real uma vez que combina ambas as
abordagens mencionadas anteriormente, avaliando simultaneamente o movimento da
parede e a hemodindmica [19-21] através de pardmetros decisivos como deformacao,
WSS, distribuicdes de pressdo e perfis de velocidades, entre outros [11]. Deste modo,
os métodos numéricos tém tido um papel importante no desenvolvimento da previsao
de aneurismas impedindo que os pacientes piloto se sujeitem repetidamente a exames

médicos de imagem.

1.2 Objetivos

Esta dissertacdo pretende contribuir para o preenchimento da lacuna referida, por meio
da modelagdo numérica em AATA, respondendo a uma necessidade atual por meio
de um diagndstico mais robusto e preciso, dando continuidade ao trabalho que tem
sido realizado entre a parceria do Departamento de Engenharia Mecanica e Industrial
(DEMI) da Faculdade de Ciéncias e Tecnologia (FCT) e a Faculdade de Ciéncias Médicas
(FCM), através do desenvolvimento de uma metodologia de forma a criar um modelo
computacional em AATA de um paciente piloto. Este estudo numérico toma partido
da FSI com auxilio do método Formulagao Arbitraria Lagrangiana—Euleriana (ALE) de
modo a aumentar a exatiddo do modelo, uma vez que é tido em conta a intera¢do entre o
tecido da aorta e o sangue. Neste sentido, serdo comparados os resultados numéricos da

hemodinamica produzidos por modelos FSI, considerando tecidos aérticos com diferentes
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elasticidades e diferentes espessuras, de modo a perceber se mudangas significativas
na elasticidade e na espessura da parede de AATA afetam significativamente a sua

hemodindmica.

1.3 Metodologia

A metodologia desta dissertagdo consistiu em quatro fases distintas. A primeira da-se
inicio com uma revisdo bibliografica do tema. Nesta fase, serdo abordadas as caracteristicas
mais importantes do sangue e da estrutura da artéria aorta. Serd também referido no
que consiste, e 0 impacto que a introdugdo da FSI apresenta nas simula¢des numéricas,
finalizando com uma comparagado entre o escoamento entre uma aorta ascendente saudavel
e aneurismatica, destacando os parametros hemodindmicos mais significativos na previsao
de aneurismas. A fase seguinte envolveu a apresentagdo e o funcionamento do software
adotado nesta dissertacdo (SimVascular), juntamente com as especificagdes necessarias
para executar a simula¢do FSI do modelo numérico. A terceira fase consistiu na criagdo de
um modelo anatémico especifico do paciente piloto através do uso do software 3D Slicer
e das imagens obtidas na TC, realizadas ao mesmo. De seguida, recorreu-se ao software
Paraview para corrigir o modelo geométrico, para que fosse possivel gerar as malhas
a partir do SimVascular. Por fim, foram apresentadas todas as condi¢des de fronteira
associadas ao modelo geométrico. A dltima fase compreendeu a exposicdo e discussdo
dos resultados, investigando o efeito da distribuicdo de velocidades parabdlico e uniforme
na sec¢do de entrada em AATA, o impacto do médulo de Young na Pré-tensdo e a
influéncia que diversos pardmetros materiais e espessuras na parede da aorta tiveram na
hemodindmica de AATA.

1.4 Estrutura da dissertacao

A presente dissertacdo encontra-se dividida em sete capitulos:

12Capitulo: Introducdo. O presente capitulo é responsavel pelo enquadramento do tema,

referindo ainda os objetivos e a metodologia utilizada nesta dissertagao.

2°Capitulo: Estado de arte. O segundo capitulo serve como complemento a introdugéo,
sendo realizada a revisdo bibliografica explorando estudos realizados nesta temética.

32Capitulo: Modelos matematicos e numéricos.O terceiro capitulo estd encarregado do
desenvolvimento dos modelos matemaéticos e numéricos do fluido, da estrutura e
da FSI.

4°Capitulo: Modelo geométrico e geragdo da malha. Neste capitulo encontram-se os méto-
dos utilizados na obtencao do modelo geométrico e geracao das malhas, terminando

com a atribuigdo de todas as condi¢oes de fronteiras.
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52Capitulo: Analise de resultados. No quinto capitulo é analisado o esfor¢o computacio-
nal do método da pré-tensao, a influéncia da elasticidade nele e a avaliag¢do dos perfis
ideais de velocidade uniforme e parabdélico, terminando com a avaliagdo do impacto

da elasticidade da parede da aorta em multiplos parametros hemodinamicos.

62Capitulo: Concluséo. O ttlimo capitulo sumariza o estudo numérico realizado, forne-
cendo uma descri¢do detalhada das diferentes etapas e procedimentos nele executa-
dos.
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Os meios de diagndstico clinico utilizados em AATA, apesar de funcionais, ainda ndo
apresentam uma elevada taxa de sucesso. Na perspetiva de ultrapassar este problema, tém
sido desenvolvido modelos numéricos de forma a replicar as caracteristicas do sangue e
da parede arterial, que visam complementar os métodos comuns, permitindo melhorar a
avaliacdo do estado de um aneurisma. O presente capitulo divide-se em quatro partes. Na
primeira, encontra-se reportada a reologia do sangue, assim como os modelos reolégicos
mais utilizados. Na segunda parte, o foco reside na estrutura da aorta, com o intuito de
expor a sua constitui¢do e o comportamento que esta apresenta ao longo do ciclo cardiaco.
Nesta parte, ainda é explorado os métodos utilizados que tornam a simula¢do da parede
da aorta mais realistica. Na tltima parte, é abordado de forma concisa a técnica FSI, bem
como os desenvolvimentos ciéntificos abordados relativamente a hemodindmica numa

aorta ascendente saudavel e aneurismatica.

2.1 Reologia do sangue

Reologia é o ramo da ciéncia que estuda o escoamento e a deformagdo de materiais,
sejam estes s6lidos, fluidos ou gases [22]. Quando aplicada ao estudo do comportamento
do sangue, bem como os elementos que o constituem (eritrécitos, plasma, plaquetas e
leucécitos) denomina-se por Hemorreologia [22]. Nesta drea cientifica, investigam-se as
propriedades do sangue a nivel macroscépico e microscopico, quer in vitro quer in vivo
[23].



2.1. REOLOGIA DO SANGUE

2.1.1 Constituicao do sangue

O sangue é uma mistura multifdsica heterogénea constituido por elementos figurados
(eritrdcitos, plaquetas e leucécitos) suspensos numa solugdo aquosa constituidas essen-
cialmente por proteinas, o plasma. Sabe-se que 45% do volume do sangue é composto
por elementos figurados, dos quais mais de 99% sao eritrdcitos, sendo o remanescente os
leucdcitos e plaquetas. Os restantes 55% volume do sangue corresponde ao plasma. Na
Figura 2.1 encontra-se presente uma representacao ilustrativa dos componentes principais

do sangue.

Glébulos X
brancos ;

Plasma

Figura 2.1: Simplificagdo dos principais componentes do sangue. O nimero e o tamanho
das células € para fins demonstrativos ndo representado verdadeiramente a sua proporg¢ao
e tamanho no sangue. Retirado de [24].

2.1.2 Viscosidade

A viscosidade mede em termos quantitativos a resisténcia de um fluido ao escoamento. A
partir desta, é possivel determinar como varia a taxa de deformagao do fluido quando é
aplicado um determinado valor de tensdo de corte na parede (WSS) [25]. Partindo de um
ponto de vista reolégico, os fluidos podem ser caracterizados em dois grandes grupos:
fluidos Newtonianos e fluidos ndo-Newtonianos. Como referido anteriormente, o sangue
é formado por plasma e elementos figurados, sendo estes responséveis pela caracterizagdo
do sangue como um fluido ndo-Newtoniano [23]. Para fluidos Newtonianos, a tensdao
de corte (7) varia linearmente com a taxa de deformagdo ), sendo que a constante de
proporcionalidade é a viscosidade dindmica (u). A seguinte relacdo encontra-se expressa
a partir da Equagéao 2.1.

T=uy 2.1)
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No caso do sangue, a viscosidade varia consoante a taxa de deformacdo. Dadas as
circunstancias, é introduzido o termo, viscosidade aparente. As relagdes entre a tensdo de
corte e a taxa de deformagdo, bem como as correspondentes viscosidades, para os dois

tipos de fluido, encontram-se representadas na Figura 2.2.
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Figura 2.2: Relagdo entre as tensdes de corte e taxas de deformacéo para fluidos Newtoni-
anos e ndo-Newtonianos. Adaptado de [22].

Sendo que a viscosidade do sangue diminui com a taxa de deformacao, o sangue
apresenta-se como um fluido pseudoplastico, sendo esta, uma das suas caracteristicas
mais importante, tanto quanto a viscoelasticidade e a tixotropia, que serdo ambas abor-
dadas mais adiante. Para além do supramencionado existem também alguns fatores
conhecidos por alterarem a viscosidade aparente do sangue. Os fatores com mais impacto
sdo o Hematocrito (Ht), a viscosidade do plasma e os elementos figurados do sangue.
O Ht é um parametro que avalia, em percentagem, o volume ocupados por glébulos
vermelhos no sangue. Em pessoas adultas saudéveis, o valor do Ht pode variar entre
38% e 54%, apresentando valores mais elevados para o sexo masculino por possuirem
maior testosterona [22]. No que diz respeito aos valores de Ht, com o auxilio da Figura 2.3,
observa-se que para elevadas concentragdes de hemaécias o sangue torna-se mais viscoso.

No caso do plasma, sendo um fluido Newtoniano, a sua viscosidade ndo depende
da taxa de deformacgdo. Para individuos sauddveis, a viscosidade do plasma estd com-
preendida entre valores 1,10 e 1,35 mPa.s, a 37°C [26]. Este componente do sangue é

constituido por diversas proteinas, incluindo o fibrinogénio e a globulina. Estas proteinas
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sdo conhecidas por terem um impacto direto na viscosidade do sangue, o que pode desen-

cadear eventos prejudiciais para a saide como um enfarte do miocardio ou um AVC [27].

Segundo o estudo realizado por Bell et al.[27], foi administrado um produto denominado

por ARVIN que afeta a concentragdo do fibrinogénio causando uma redugdo significativa

da viscosidade aparente do sangue (Figura 2.4).
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Figura 2.3: Influéncia do hematdcrito na viscosidade do sangue. Adaptado de [22].
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Figura 2.4: Influéncia da proteina fibrinogénio que se encontra no plasma, na viscosidade
aparente do sangue. Adaptado de [27].

2.1.3 Viscoelasticidade

Os elementos s6lidos em maior quantidade (hemécias) presentes no sangue sao os respon-

sdveis pelo sangue apresentar caracteristicas viscoeldsticas. Para além da sua capacidade
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de se deformarem elasticamente devido a inexisténcia de niicleo na sua estrutura, elas
também sdo capazes de se agregarem em condicdes de reduzidas taxas de deformacéo e
de se alinharem com a direcdo do escoamento em elevada taxas de deformacao [26].

Para reduzidas taxas de deformagdo, as proteinas presentes no plasma (fibrin6geneo
e globulinas de dimensdes elevadas) promovem a agregagdo das hemécias em matrizes
lineares, processo denominado por rouleaux, dando a origem a uma disposigdo parecida
com uma pilha de moedas (Figura 2.5) [22, 26]. Contrariamente, para elevadas taxas de
deformacdo, Schmid-Schonbein e Wells descobriram que perante determinados valores
de taxas de deformagao estes elementos apresentam comportamentos distintos [26]. Para
valores de 2,3 s7}, inicia-se um movimento das hemécias de forma a que elas se tornem
alinhadas com a diregao do escoamento. A medida que o valor da taxa de deformacao
aumenta, estas comegam a deformar, apresentando uma geometria cada vez mais achatada.
Foi visto que para valores acima dos 400 s™!, estas apresentam uma forma elipsoidal com
o0 seu eixo principal paralelo a dire¢do do fluxo sanguineo. Dadas as suas caracteristicas
elasticas este processo € reversivel, ou seja, diminui¢des de taxas de deformagao, faria com
que o seu aspeto inicial fosse retomado [26, 28].

Figura 2.5: Fenémeno rouleaux nas hemécias. Retirado de [29].
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O impacto da agregacdo das hemacias na viscosidade relativa do sangue estudada
por Chien [26] encontra-se representado na Figura 2.6. Este estudo realizou-se partindo
de trés culturas de glébulos vermelhos: 1%cultura (NP): hemadcias sdo capazes de se
agregarem em matrizes lineares (rouleaux), deformarem e alinharem-se com o escoamento.
2¢%cultura (NA): hemadcias conseguem-se deformar e alinhar mas nao € possivel a geragdo
de rouleaux. 3°cultura (HA): ndo hé geracdo de rouleaux, deformacdo das hemacias e nem

a possibilidade de elas se alinharem com o fluxo do sangue.

45% Human  Medium
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= B NA: Normal 11% Alb.
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210E
S E .
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Figura 2.6: Variagdo da viscosidade relativa em fun¢ao da taxa de deformacao, destacando
o comportamento das hemaécias. Retirado de [26].

Através dos resultados apresentados na Figura 2.6, repara-se que a formagdo de rouleaux
influencia diretamente a viscosidade até um valor especifico da taxa de deformacao (6
s71). A partir deste valor, ndo ha diferencas entre as culturas NA E NP, verificando-se
apenas a capacidade das hemaécias se deformarem e alinharem [26]. Assim, conclui-se
que para valores superiores a 6 s~ a formagao de rouleaux nao influéncia viscosidade do
sangue.Além disso, quando considerada a cultura HA, na auséncia do efeito das hemécias,
o0 sangue apresenta um comportamento semelhante ao de um fluido newtoniano, sendo o

efeito do plasma o tinico presente.

2.14 Tixotropia

Apesar de existirem diversas defini¢des para esta propriedade, hd um consenso na co-
munidade ciéntifica: tixotropia estd relacionada com a alteragdo da viscosidade aparente,
introduzindo nos materiais uma "memoria", fazendo com que as tensdes de corte resul-
tantes dependam do tempo e de todo o historial de deformagéo [30].

No caso do sangue, como referido na Subsecg¢do 2.1.3, a associagdo e dissociagdo das
hemacias sdo sensiveis a taxa de deformacdo, influenciando diretamente a viscosidade

aparente do sangue. O facto destes processos ndo serem instantaneos (levam algum tempo
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CAPITULO 2. ESTADO DE ARTE

desde o inicio da agregagdo das hemadcias até a sua completa unido ou dissolugdo) dao
origem a uma resposta com uma ligeira desfasagem na mudanca da viscosidade sanguinea

em resposta a variagdes na taxa de deformagado, como ilustrado na Figura 2.7.

e

o4 ot
%
@) ;  © . (@ /

Figura 2.7: Resposta de materiais tixotrépicos face a uma alteracdo stbita na taxa de
deformacdo: (a) Variacdo da taxa de deformacao; (b) Material tixotrépico ineldstico; (c)
Material tixotrépico viscoelastico (sangue).Adaptado de [30].

2.2 Modelos Reolégicos

A precisdo da modelacdo numérica é um dos fatores limitantes para estes ainda ndo estarem
presentes no dia a dia da pratica clinica. Apesar de ainda nao existir nenhum modelo que
consiga englobar todas as caracteristicas ndo-Newtonianas do sangue, existem diversos
modelos para representar diferentes caracteristicas. Desta forma, torna-se importante
compreender os diversos modelos expressos na literatura. A divisdo dos modelos pode
ser feita com base nas propriedades do sangue que visam representar [31] ou nas suas
semelhangas matematicas como proposto por Karimi et al.[32], dividindo os modelos para
simular fluidos ndo-Newtonianos em trés grupos principais: Casson, Carreau e Power-law,
como indicado na Tabela 2.1. A partir de uma pesquisa na literatura confirma-se que os
mais utilizados sdo os modelos Carreau-Yasuda e o Casson [24].

Sobre os modelos Casson, sabe-se que tanto o modelo K-L como o modelo Casson
modificado sdo extensdes do modelo original (Casson), sendo que o modelo K-L é reconhe-
cido, por vérios autores, como aquele que representa melhor a reologia do sangue, pois
apresenta um menor desvio relativamente aos resultados experimentais, como indicado
na Figura 2.8(a) [32].

Quanto aos modelos Carreau, pela observagdo da Figura 2.8(b), o modelo Carreau
aproxima-se muito do modelo Newtoniano a partir de valores medianos de taxa de
deformacao( 100 s‘l). O modelo Carreau-Yasuda, como o nome indica, ¢ um modelo
adaptado do modelo Carreau, que permite a aproximacdo ao modelo Newtoniano para
menores valores de taxa de deformacao.

A utilizacdo dos modelos Power-Law é mais adequada para valores médios de taxa de
deformacdo. Dai nasce o modelo Power-Law modificado que permite a aproximagdo ao
modelo Newtoniano para valores mais reduzidos e mais elevados de taxa de deformagdo
(Figura 2.8(c)).

12



2.3. CONSTITUICAO DAS ARTERIAS

Tabela 2.1: Modelos constitutivos para descreverem as caracteristicas do sangue.

Modelos constitutivos

Casson
Casson Casson modificado

K-L

Carreau
Carreau Carreau-Yasuda

Cross

Power-law

Power-
law Power-law modificado

Power-law generalizado

No que diz respeito a modelagdo numeérica, ndo se justifica a utilizagdo de modelos
matematicos para elevados valores de deformacdo em pacientes saudaveis devido ao
tempo necessdrio para as hemadcias se organizarem, podendo levar segundos ou até
minutos, uma vez que a geragdo de rouleaux apenas se verifica para [0,01; 6] s7!. Assim,
deve-se utilizar um modelo numérico com viscosidade constante ou com viscosidades
menos acentuadas. A sua utilizagdo devera ser cautelosa uma vez que o alinhamento dos
glébulos vermelhos com o sangue néao € instantaneo.

o * Merrill 1968 et [+ memizses | o |+ memin19ee

W Biro1582 W Biro1982 B Biro19a2

+ Skalaketal. 1981 & Skalsk et sl 1981 i + Skalakstal 1981
——Casson — power-law
T | (.~ N hoicid i I R (e e Genernlized Power-law
— Mewtonian
| = = Modified Power Law

= = Modified Cassan
— -Newionian

1 (Pa.s)
g

X 0001
0.001 T B P PSP PP

Modelos Casson Modelos Carreau Modelos Power-Law

Figura 2.8: Representacdo da viscosidade aparente versus taxa de deformacado para os
diversos modelos constitutivos relativamente aos dados experimentais obtidos por Merrill,
Biro e Skalak et al.[10]. Retirado de [32].

2.3 Constituicao das artérias

Para estudar o impacto da elasticidade na parede da artéria aorta, torna-se necesséario

perceber a sua constituicdo. Os vasos sanguineos podem-se dividir em dois tipos: veias e
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CAPITULO 2. ESTADO DE ARTE

artérias, dependendo do sentido do sangue relativamente ao coragdo. Se o sangue estiver
a entrar no coracdo, a estrutura tubular eléstica que o transporta chama-se veia, caso
contrério, ou seja, o sangue sair do cora¢do em diregdo as células do corpo, a estrutura
tubular eléstica é denominada por artéria.

As paredes das artérias sdo constituidas por trés camadas: uma camada interna (ttnica
intima), uma camada média (tinica média) e uma externa (tanica adventicia). Na Figura
2.9, encontra-se representada a estrutura tipica de uma artéria. A ttinica intima é composta
por uma camada de células endoteliais que revestem a camada interna. A ttnica média
contém principalmente células musculares e fibras de elastina e colagénio, sendo esta a
camada mais espessa [6]. A ttinica adventicia é a camada externa e na sua composi¢do nao
tem células musculares lisas, e as fibras predominantes sido as de colagénio. A espessura

desta camada ird depender principalmente da localizagdo em questao [6].

Media

Adventitia Intima

Smooth muscular

cells Endothelium
External
elastic Internal
membrane elastic
membrane

Figura 2.9: Representagdo tipica de uma artéria. Retirado de [6].

Os vasos sanguineos sdo uma estrutura tridimensional complexa em que as proteinas
(elastina e colagénio) estdo muito presentes. Estas possuem um papel fundamental no
comportamento mecanico destes vasos e consequentemente na sua capacidade de defor-
macao. A elastina comporta-se como uma banda de borracha que permite ser submetida a
elevados valores de deformagdo sem quebrar. O colagénio, por outro lado, € uma proteina
mais rigida, que promove resisténcia as paredes dos vasos sanguineos [7]. Para além destas
proteinas, as células vasculares musculares tém um papel fundamental na regulagdo da
composigdo da parede garantindo um equilibrio entre as concentra¢des de colagénio e
elastina. A Figura 2.10 ilustra o comportamento da elastina e do colagénio simultanea-
mente e em separado. Assim, a combinagdo destes dois traduz-se ser responsével pelo

bom funcionamento dos vasos sanguineos, ora nem muito rigida, nem muito eléstica,
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2.3. CONSTITUICAO DAS ARTERIAS

como exemplifica a Figura 2.10.

'y
Colagénio /
Ji /
/
/
3 Iz
@ 7
L W
al 2 Elastina
e — /______________——-—‘
Deformagéo

Figura 2.10: Curvas esquematicas da deformagdo da parede arterial: 1- removendo-se a

elastina da parede; 2- removendo-se o colagénio da parede; 3- com todos os componentes
da parede. Retirado de [6].

Em aplicac¢Ges tecnoldgicas e mecanicas, existem diversos materiais como, por exemplo,
a madeira, fibras de carbono ou tecidos do coracdo que exibem um comportamento
anisotropico [33]. A parede da aorta ndo é excecdo nesse grupo de materiais e ainda
apresenta uma hiperelasticidade nao linear, o que significa que a lei de Hooke deixa

de ser aplicavel, sendo necessario recorrer a modelos constitutivos para englobar essas
propriedades [33, 34].
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CAPITULO 2. ESTADO DE ARTE

2.3.1 Pré-tensao

Durante um ciclo cardiaco, a parede da aorta estd constantemente sujeita a uma carga me-
canica proveniente das variagdes de pressao e de forgas viscosas. O método de pré-tensdo,
extensamente utilizado na literatura [35-38], visa a consideragdo desse carregamento na
parede arterial. Este método procura tornar a simulagdo numérica da aorta mais realista,
iniciando-a com uma condigdo previamente definida que representa as tensdes iniciais na
parede da aorta e requer uma metodologia (descrita no subcapitulo 3.2.3) para gerar os
ficheiros necessdarios. Outro método utilizado na literatura, conhecido por estado de pres-
sdo zero [36, 39, 40], requer um maior poder computacional que o método da pré-tensdo e
consiste em estimar a configuracdo do vaso correspondente a uma pressado, aplicada na
parede interna, nula. Embora nado tenha em conta as tensdes residuais presentes na parede
da aorta, esta abordagem permite que as tensdes e deformagdes na parede da aorta se
desenvolvam naturalmente conforme as condi¢des hemodindmicas do sistema.

2.3.2 Impacto da pré-tensdo

Nos tltimos anos, varios estudos numéricos tém incorporado a pré-tensdo em diferentes
zonas da aorta, tendo sido observado um impacto positivo na qualidade dos resultados
obtidos. Segundo o estudo numérico realizado por Fonken et al. [35] constata-se que, para
um aneurisma na zona abdominal da aorta, existe uma diferenga significativa em diversos
pardmetros hemodindmicos, tais como a distribuigdo de pressdes ou o deslocamento
(variagdo de didmetro), caso se utilize a pré-tensdo. Na Figura 2.11, estdo representadas as
diferencas na pressao sistdlica e diastdlica quando se aplica pré-tensdo, comparativamente
a quando ndo se aplica, utilizando como referéncia o valor medido com ultrassom. A
partir da Figura 2.12, observa-se que a utilizacdo de pré-tensdo atinge a convergéncia ap6s
um ciclo cardiaco, enquanto, na auséncia dela, a convergéncia ocorre mais tarde, sendo

necessdrios mais do que trés ciclos cardiacos.

A Pressdo diastdlica B Pressio sistdlica
. Sam pro-ten ; = ; BB Sem pré-lensao - i . '
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a) Diametro b) Diametro c) Diametro a) Diametro b) Diametro c) Didmetro
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Figura 2.11: Impacto da utilizagdo de pré-tensao na distribuicdo de pressdes na didstole (A)
e sistole (B) para diferentes grupos: a) Pacientes piloto com didmetro maximo < 39mm; b)
Pacientes piloto com didmetro méximo entre 40-49 mm; c) Pacientes piloto com didmetro
maximo > 50mm. Adaptado de [35].
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Figura 2.12: Representacdo das diferencas causadas pela utilizacdo ou auséncia da pré-

tensdo (PSE) na distribuicdo de (a) velocidade; (b) pressdo, ao longo de trés ciclos cardiacos.
Adaptado de [35].

Segundo Baumler et al.[36], a inclusdo da pré-tensdo no estudo numérico mostrou
ter um impacto significativo na zona transversal da aorta. Ao analisar a variagdo do
didmetro (deslocamento) com e sem a aplicagdo da pré-tensdo, verificou-se uma grande
discrepancia entre os resultados, sendo que a aplicacdo da pré-tensdo deu origem a valores

mais préximos do que seria fisiologicamente esperado para essa zona (Figura 2.13).

J)' e £ |

/ Deslocamento (mm)

Com pré-tenséo \

e

Sem pré-tenséo

Figura 2.13: Impacto da utilizacdo da pré-tensdo no deslocamento. Adaptado de [36].
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2.4 Interacao fluido-estrutura (FSI)

A dindmica do fluxo sanguineo nas artérias é um fator importante no que diz respeito
a patologias vasculares, como os aneurismas na aorta. Uma melhor compreensdo da
hemodinamica poderd ajudar na previsdo e no diagnéstico destas patologias. A FSI
consiste no equilibrio entre as tensdes geradas pelo fluxo sanguineo, provenientes da
pressdo que o sangue exerce nas paredes da aorta e na energia elastica libertada, aquando
estas retornam ao seu formato original. Esta interagdo entre o escoamento do sangue e a
parede da aorta tem um impacto direto na hemodindmica e nas tensdes de corte, tornando
a sua implementagdo essencial para obter resultados mais préximos da realidade, apesar

de envolver um custo computacional elevado [21, 36, 41].

A modela¢do numérica com recurso ao FSI requer um modelo geométrico e uma malha
mais complexa. A complexidade da geracdo da malha est4 relacionada com a necessidade
de utilizar duas malhas em separado: a primeira corresponde ao DF, o sangue, e a segunda
corresponde ao DS, a parede da aorta. Na aorta, € a superficie interna que delimita ambos

os dominios e permite a comunica¢do da FSI (Figura 2.14).

O desenvolvimento de um estudo numérico com FSI, exige também a resolugdo de
célculos computacionais associados as condi¢des do fluido, do sélido e da interagdo entre
ambos devido a complexidade e a alta ndo linearidade que apresentam. Dependendo da
capacidade de processamento disponivel, estes podem ser resolvidos de forma simultdnea
ou independente. O método governativo, extensamente utilizado neste tipo de estudos
numéricos, é a Formulagdo Arbitrdria Lagrangiana—Euleriana (ALE) que faz uso das
descri¢des Lagrangiana e Euleriana, em simultaneo, nos respetivos dominios [19, 36, 42—
44].

Dominio
solido

Dominio
do fluido

Superficie
interna

Figura 2.14: Configuragdo das malhas para a realizagdo de um estudo numérico com
recurso a FSI. Adaptado de [36].
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2.5. HEMODINAMICA

2.5 Hemodinamica

Como foi referido no Capitulo 1, os aneurismas estdo relacionados com alteragdes no tecido
artico. O diagndstico e o seu tratamento é realizado segundo as orientagdes de multiplas
organizagdes,como a European Society of Cardiology (ESC). O tratamento para AATA envolve
uma intervengdo cirdrgica para pacientes com um didmetro méximo superiores a 55 mm.
Embora conservativo, esta abordagem clinica ndo prevé o risco de complicag¢des agudas
para cada paciente, uma vez que 60% dos pacientes que desenvolveram dissecagdo da
aorta tinham um didmetro méximo inferior a 55mm.

Ao longo dos anos, tem existido um desenvolvimento de modelos computacionais
no sentido de ajudar na previsdo e no diagnéstico de aneurismas na aorta, de forma
a completar as abordagens clinicas utilizadas, tendo em conta a hemodindmica e as
caracteristicas biomecanicas dos vasos sanguineos. Estes modelos sdo capazes de fornecer
dados clinicos das condig¢des in vivo de um paciente especifico como a tensdo de corte,
distribui¢des de pressdo, campos de deslocamento, estado tensao intramural, entre outros,
que de outra forma ndo seria possivel. Nesse sentido, torna-se necessario explorar a
hemodindmica da aorta em individuos saudédveis e com aneurismas.

O artigo cientifico realizado por Hope et al. [45], servird como base para aprofundar

0s conceitos anteriormente referidos.

2.5.1 Hemodinamica saudéavel

A hemodinamica do sangue na aorta apresenta diversos padrdes de escoamento tanto
para individuos saudaveis como para individuos com aneurismas, ndo existindo ape-
nas um padrdo de escoamento que seja decisivo para poder indicar se se trata de um
individuo saudavel ou com aneurisma. Além disso, h4 casos na literatura[45], em que
foram reportados individuos saudaveis a apresentarem um padrao de escoamento muito
semelhante a individuos com AATA, verificando-se o grau de complexidade envolvido.
Deste modo, conclui-se que sdo necessérios estudos associados a observacdo dos padroes
do fluxo sanguineo no que diz respeito a detecdo de aneurismas em individuos, o que
reforga a ideia que o método de diagnéstico de AATA deve considerar diversos aspetos
hemodindmicos e estruturais.

No estudo de Hope et al.[45], foi observado em 80% dos voluntérios, (individuos
saudaveis) um escoamento helicoidal com sentido contra-horério perto da zona da valvula
adrtica e também se observou valores superiores de velocidade na parte ascendente e
descendente da aorta do que na zona tranversal da aorta (Figura 2.15).

O escoamento helicoidal ndo estd apenas presente na aorta. Segundo Stonebridge et
al.[46] das 75 artérias que estudou, 51,tinham espirais no fluxo sanguineo. Confrontando
estes resultados com a literatura, conclui-se que no geral, o escoamento helicoidal é
uma caracteristica do escoamento sanguineo. Nas grandes artérias como a aorta, esse

aparecimento de hélices no escoamento do sangue ocorre devido principalmente as
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Figura 2.15: Escoamento helicoidal em individuos saudéaveis obtido através de uma
ressonancia magnética. Retirado de [45].

caracteristicas da propria geometria, nomeadamente a sua curvatura, em que a sua drea
diminui a medida que se aproxima da aorta descendente branquiocefélico [47]. A diregdo
do escoamento do sangue na zona da entrada da aorta como as propriedades eldsticas
da parede também contribuem para essa formacdo de espirais no escoamento [48]. A
presenca desta caracteristica, devido a torcdo da aorta, estabiliza o sangue que a percorre
impedindo a sua estagnacgdo, separagdo e permite reduzir a turbuléncia [48, 49].Nao
obstante, Stonebridge et al.[46] demonstrou também que as hélices no fluxo do sangue

tém um efeito benéfico nos mecanismos de reparagdo do endotélio [30, 48].

2.5.2 Hemodindmica na aorta ascendente aneurismaética

Um aneurisma estd diretamente ligado a dilatagdo dos vasos sanguineos num determinado
local. Assim, é expetavel que o escoamento do sangue num doente com AATA, apresente
algumas diferencas quando comparado um individuo saudavel. Conforme o estudo
realizado em doentes com AATA, reportado por Hope et al.[45], verificou-se cinco tipos
de padrdes de escoamento. O tipo 1, que estd representado na Figura 2.16(b), ocorreu em
5 doentes (54% dos doentes em estudo). E caracterizado por uma zona de recirculagdes na
regido do seio corondrio esquerdo. O escoamento do tipo 2 ocorreu em 3 doentes (23% dos
casos). Neste tipo, observou-se um movimento mais lento do fluxo do sangue no centro
do aneurisma e um mais rdpido em forma circular na zona periférica da aorta (Figura
2.16(c)). No tipo 3, esse padrao de escoamento apenas foi visto em um paciente, que por

sua vez é extremamente semelhante ao padrdo de escoamento observado nos voluntarios.
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O tipo 4 também foi apenas observado em um paciente (Figura 2.16(a)), e resultou na
formacdo de um grande hélice a medida que o escoamento se aproxima da zona do arco
da aorta. Por fim, no tipo 5, o doente estava diagnosticado com ectasia anuloadrtica. A
velocidade do escoamento do sangue sofreu uma diminuic¢do da velocidade na zona da

aorta ascendente ao mesmo tempo que se formava um anel helicoidal nessa mesma zona.

Figura 2.16: Diferentes tipos de escoamento na aorta em doentes com AATA. (a) Padrao
de escoamento do tipo 4; (b) Padrdo do escoamento do tipo 1; (c) Padrdo do escoamento
do tipo 2. Retirado de [45].

2.5.3 Comparacao entre a hemodindmica numa aorta saudavel e com um
aneurisma

Como foi referido nas subsecgdes 2.5.1 e 2.5.2, um aneurisma é uma patologia complexa,
que ndo depende apenas da sua localiza¢do ou do tamanho da dilatagdo do vaso sanguineo,
mas sim de diversos fatores. Deste modo, é necessario comparar parametros, calculados
em simula¢des numéricas, que estejam relacionados com o risco de rutura do aneurisma.
Hope et al.[45] realizaram um estudo (Figura 2.17), em que foi medido para os voluntarios
e os doentes com AATA, a velocidade média durante o ciclio cardiaco em trés sec¢des
da aorta: AsAo representando a zona ascendente da aorta, TvAo que representa a zona
transversal do arco da aorta e DsAo que define a aorta descendente. Através dele, conclui-
se que a velocidade média nas secgdes TsAo e DsAo dos voluntarios e dos doentes com
AATA praticamente nao se altera. No que diz respeito a seccdo AsAo, constata-se uma
diminuicdo da velocidade média nos doentes com AATA relativamente aos voluntarios.
Esta diminuicdo é explicada pelo facto de ser nessa secgdo onde se localiza o aneurisma,
0 que se traduz num aumento de area. A presenca de zonas de recirculagdo tanto em
individuos saudédveis como individuos com aneurismas, é um parametro que se também
deve ter em conta quando se pretende prever um aneurisma. No estudo de Hope et
al.[45], observou-se um acréscimo médio de 30% de recirculagoes em doentes com AATA
comparativamente com voluntdrios.

Além dos parametros hemodindmicos anteriormente referidos e outros que comple-

mentam o estudo numérico na previsdo de aneurismas, observou-se na literatura que as

21



CAPITULO 2. ESTADO DE ARTE

tensdes provocadas pelo fluxo sanguineo na parede da aorta alteravam-se na presenca
de um aneurisma [41, 50]. Consequentemente, o estudo de tensdes na parede arterial
tornou-se imprescindivel, destacando-se o WSS, como um dos indicadores hemodinami-
cos mais significativos no prognostico de aneurismas na aorta [51-53]. A atual relevancia
deste deve-se a direta relagdo com altera¢des na microestrutura da parede, tendo um
efeito na resposta mecanica aos carregamentos hemodindmicos. Na Figura 2.18, estdo
representados dois doentes com AATA onde é facilmente verificado que nessa regiao é

onde existe valores mais elevados de WSS [54].
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Figura 2.17: Velocidade média nos trogos AsAo, TvAo e DsAo em aortas saudaveis e com
AATA. Retirado de [45].

Figura 2.18: Distribui¢do de WSS em dois doentes com AATA. Retirado de [54].
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CaprPiTUuLO

MoODELOS MATEMATICOS E NUMERICOS

Ao longo dos anos, a simulagdo numérica com recurso a FSI tem vindo a ganhar uma
crescente utilizagdo em diversas dreas da engenharia, devido a sua capacidade de permitir
a interagdo entre multiplos dominios. Para isso, é necessdrio recorrer a métodos que
possibilitem a transicdo de informacao entre esses dominios, optando-se pela utilizagdo
da descri¢do ALE para realizar a interacdo entre o DS e o DF.

Neste capitulo serao abordados modelos matematicos e numéricos para cada dominio,
bem como os métodos descritivos mais comuns usados para simular um estudo FSI.
Em seguida, serd explorado o método utilizado para incorporar a pré-tensao no estudo
numérico, concluindo com uma explicagdo sobre o funcionamento do plugin svFSI do

SimVascular.

23



CAPITULO 3. MODELOS MATEMATICOS E NUMERICOS

3.1 Modelos Matematicos

Um estudo FSI estabelece uma relacdo entre dois dominios, sendo necessario, entao,
estabelecer os modelos matemaéticos para cada um deles. Segue-se uma descricao de cada
um dos modelos matemdticos correspondente aos diferentes dominios, e da forma como
interagem entre si.

3.1.1 Modelos Matemaéticos no DF

O modelo matematico no DF pode ser descrito através de equagdes conservativas e de
balango. Estas equagdes matematicas descrevem o movimento do fluido, garantindo a
conservagdo da massa (3.1), o balan¢o da quantidade de movimento (3.2), e a conservagdo
de energia (3.3). Para recorrer a estas equagdes considera-se que o DF se comporta como
um meio continuo, de forma que sejam aplicadas, em todo o seu dominio, as equagdes

conservativas.

dp

~ V- (pV)=0 (3.1)
. dv
pg—Vp + Vi = p—- (3.2)
dn -
pg +p(V- V)=V-(kVO)+® (3.3)

Onde o p corresponde a massa voltimica, f ao tempo, V a velocidade, p apressdo, g a
aceleragdo gravitica, 7;j ao tensor de tensdes viscosas, k a condutividade, 0 a temperatura,
il a energia interna e ® a fungdo da forga viscosa. As seguintes equagdes podem ser
simplificadas ou ndo, consoante o caso que se pretende estudar.

Na presente investigacdo em modela¢do numérica do trogo ascendente da aorta, devido
as exigéncias computacionais, ¢ comummente aceite na comunidade ciéntifica tratar o
sangue como um fluido homogéneo, incompressivel e Newtoniano, visto que as taxas de
deformagdo na aorta sdo geralmente bastante elevadas. Quanto ao seu escoamento, definiu-
se como isotérmico, laminar e transiente. Estas simplifica¢gdes sdo fundamentais porque
possibilitam a reducdo do esfor¢o computacional e, a0 mesmo tempo, ndo comprometem
os resultados numéricos, sendo, por isso, muito utilizadas neste tipo de estudos [42, 55,
56].

Um fluido homogéneo é aquele cujas propriedades fisicas ndo se alteram ao longo do
escoamento e é caracterizado como incompressivel quando nao existe variagdo da massa
volimica, independentemente das altera¢des de pressdo que possam ocorrer. Neste con-

texto, considera-se que o fluido ¢ homogéneo e incompressivel, sendo possivel estabelecer

que a taxa de variagdo da densidade em relacdo ao tempo é nula, ou seja, 6—? =0.
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Substituindo esta condi¢do na Equagao 3.1 obtém-se:
V-V=0 (3.4)

Assumiu-se o escoamento do fluido como isotérmico, logo, a Equacédo 3.3 néo é tida
em conta por serem desprezadas quaisquer trocas de calor, resultando em 67 = 0.

Existem dois tipos de for¢as que atuam sobre uma particula de fluido: as forgas de
superficie e as forcas de campo. As forcas de superficie subdividem-se em forgas viscosas
e forcas de pressao, enquanto que as forcas de campo apenas dizem respeito a forca
gravitica. A partir da Equagdo 3.2 constata-se que as forcas de maior relevancia serdo as
viscosas onde estdo representadas pelo gradiente do tensor das tensdes, V - tj;.

O tensor 7jj pode ser expresso da seguinte forma:

Txx  Txy Txz
Tyx  Tyy Tyz (3.5)

Tzx  Tzy Tzz

Como se considerou o sangue um fluido Newtoniano, o tensor 7;j apresenta o seguinte

aspeto:

2 a_u a_u + 8_0 a_u + a_w ]
Hox K dy  Ix Moz " ox
Ju dv Jdu Jv Jw
T = u[V-V+(V- V)] y(8y+8x) 2M8y ‘Ll(c?z+8y) (3.6)
a_u + a_w 9_0 + a_w 2 a_w
_y Jz  ox H dz  dy H 0z

Ao substituir o tensor apresentado na Equagdo 3.6 na Equacao 3.2 resultam as equagdes
de Navier-Stokes que se podem apresentar da seguinte forma:

av

. 2.7 =022
pr8-Vp+pVvi-V=p-—

(3.7)

onde u representa a viscosidade dindmica.
De acordo com as consideragdes iniciais que se fizeram em relac¢do ao fluido, as equa-

¢des de Navier-Stokes foram simplificadas resultando num menor esfor¢o computacional.

3.1.2 Modelos Matemaéticos no DS

A parede da aorta, como foi vista anteriormente, é caracterizada por ser um material de
natureza hiperelastica, o que significa que nao é verificada uma relagdo linear entre a
carga aplicada e a deformacdo, sendo revogada a lei de Hooke. Considerando o material
homogéneo, descreve-se um material hipereldstico em termos de energia de deformacao,
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W, que pode ser interpretada como a energia armazenada no material por unidade de
volume de referéncia em funcdo da deformagdo num determinado ponto material [31].
Esta, depende da matriz do gradiente de deformacao (F) que pode ser definido como uma
medida que descreve a deformacgdo do material em relacdo a sua configuragdo inicial. O
gradiente de deformacao apresenta a seguinte forma:

X dY 9JZ
dx dy dy dy

r=22=-|% &4 %9 3.8
X X dY 97 9
% oz 0z
X JdY 9dZ

onde as coordenadas (X, Y, Z) e (x, y, z) correspondem aos pontos antes e depois da
deformacao, respetivamente.

O objetivo deste estudo numérico é avaliar o impacto da elasticidade da parede da
aorta na hemodindmica numa AATA e, como tal, é necessério considerar as propriedades
de deformacdo do material. Optou-se pelo primeiro tensor de Piola-Kirchhoff (P) em vez
do segundo tensor de Piola-Kircchoff (S) porque incorpora as tensdes de deformacao
de Green-Lagrange, que se traduzem nas tensdes de deformagdo mais adequadas para
descrever a deformacao ndo linear do material. O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff foi
obtido por:

IW(F)
OF

Este tensor estabelece uma relacdo com o tensor de tensdes de Cauchy, o, a partir da

P(F) = (3.9)

seguinte equacao:

o =PJFT (3.10)

onde ] é o determinante de F e FT é a matriz transposta de F. Assim, substituindo-se a
Equacao 3.9 na Equacéao 3.10 obteve-se a seguinte expressao:

19W(F)
2(F)

Para descrever o comportamento da energia de deformacado considerou-se o material

o(F)=]" FT (3.11)

isotrépico, ou seja, a sua resposta mecanica é independente da carga aplicada. Assim, a
energia de deformacéo, W, pode ser expressa em termos dos invariantes de deformacéo
do tensor de deformagdo de Cauchy-green a esquerda (B), obtido por B = FFT. A relagao
anterior permite compreender como a energia de deformagédo varia em relagdo ao gradiente

de deformagao resultado na seguinte equagéo:

W(F) =Y(h, Iz, I3) (3.12)
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onde:
11 = tT’(B)

L= %(I% — tr(B?))

13 = det(B)

3.1.3 Caracterizacdo da FSI

O desenvolvimento de um modelo numérico requer conhecer a descri¢do da relagdo entre
a malha e o dominio. No caso de um estudo numérico com recurso a FSI utilizou-se a
descricdo ALE. Como o nome indica, este método é baseado em outras duas descri¢des
conhecidas (Euleriana e Lagrangiana) combinando as vantagens de ambos os modelos
[57].

A descri¢do Lagrangiana é caracterizada pela utilizagdo de uma malha computacional
em que o Gnico movimento existente corresponde ao das particulas do material. Permite,
por isso, um acompanhamento individual e preciso de cada particula do material ao longo
do tempo, tornando-a uma escolha vastamente comum no DS. Uma das suas principais
limitagdes estd relacionado com a dificuldade de manter essa precisdo para valores
elevados de distor¢do, especialmente em fluidos devido a sua capacidade de deformagéo.
Para lidar com esse desafio, recorre-se a descrigdo Euleriana, utilizada amplamente em
CFD.

Na descri¢do Euleriana, a malha computacional permanece estatica no referencial do
material, enquanto que o dominio fisico pode se mover em relacdo aos nés da malha. Essa
caracteristica é fundamental para lidar com escoamentos que envolvem uma deformagdo
significativa do fluido, pois ndo hé limitagdo de distor¢cdo do dominio. Contrariamente
a descricdo Lagrangiana onde a informacdo do movimento é embutido nas particulas
individuais do fluido, na descri¢do Euleriana, o movimento é incorporado nos nés da
malha. Para além disso, o facto da malha se encontrar fixa, ou seja, usufruir de um
referencial fixo, permite simplificar bastante a implementacdo das equagdes conservativas,
diminuindo o esfor¢o computacional. No entanto, também a descri¢do Euleriana apresenta
desafios, nomeadamente a nivel de acompanhamento da deformagdo do dominio e na
delimitagdo da area em estudo.

A utilizacdo da descri¢do ALE é, portanto, a abordagem mais adequada para problemas
FSI, uma vez que engloba em simultdneo ambos os dominios, combinando os benificios
das descrigdes Lagrangiana e Euleriana. Nesta descri¢do, a malha computacional é mével
e deforma-se com o material, acompanhando o movimento das particulas do fluido e das
estruturas sélidas.Na Figura 3.1, encontra-se de forma esquemaética a representacdo da
mecanica de transporte nos diferentes tipos de descrigdes.

Considerando as coordenadas do dominio geométrico X e o referencial associado
Rx, e se forem definidas as coordenadas espaciais como x torna-se possivel descrever

matematicamente o movimento da malha na seguinte forma:
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N[/

7

f Descricdo Lagrangiana

t Descrigéo ALE

A Ponto do material Movimento da particula

) No da malha Movimento da malha

Figura 3.1: Representacdo das descri¢des Lagrangiana, Euleriana e ALE. Adaptado de
[58].

@ : Rx X [to, tfinal[<— Ry X [to, tfinall

(3.13)
(X,t) e— @(X,t) = (x,t)

onde :

x=¢X,t), t=t (3.14)

Assim, o gradiente de transformacao ¢, que relaciona os referenciais Rx e Ry, permitiu

determinar a variacdo da malha ao longo do tempo como demonstra a seguinte equacao:

For il

(3.15)

Na descricdo ALE, o referencial do material, Rx e o referencial espacial, Ry, ndo
sdo utilizados como referéncia. E necessario um terceiro referencial denominado por
referencial da malha, representado por Ry, em que as coordenadas de referéncia x sdo
introduzidas para identificar os pontos da malha. Na Figura 3.2 é possivel observar que
o novo referencial R, estd conectado aos referenciais Rx e R, através de gradientes de
transformacao (W, ¢ e @), estabelecendo uma dependéncia muitua entre eles, verificando-

se a seguinte igualdade: ¢p = ® o W_q [58].
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0 a—f’

0D O;Tc 1 (3.16)

onde ® é o gradiente de transformacdo que estabelece uma relagdo entre Ry e o Ry.
Assim, o vetor ¢ corresponde a velocidade relativa entre esses referenciais e que pode ser
interpretado como a velocidade de deformagdo da malha.

De forma anéloga, o gradiente de transformacao W ! relaciona o R, ao Ry.

- T e
N 29

¥ i}

Figura 3.2: Relacdo entre os referenciais utilizados no método ALE. Retirado de [58].

—|ox (3.17)

onde w, expressa a partir da Equagao 3.18, representa a velocidade das particulas do

material em relagdo ao referencial R.

w—a_x
 dt|y

Assim, foi possivel calcular a velocidade convectiva, ¢ que relaciona diretamente o Ry

(3.18)

com o referencial da malha, R,. Esta velocidade é representada da seguinte forma:

ox

Eratl (3.19)

c:=0-0=

3.2 Modelos Numéricos

Tal como os modelos matematicos, os modelos numéricos sdo utilizados na simulagdo do
fluxo sanguineo (DF) e nas estruturas sélidas (DS) através do software SimVascular. No
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entanto, este apresenta algumas limitagdes, nomeadamente no que diz respeito a selegdo
de modelos numéricos, uma vez que oferece um conjunto restrito de op¢des. No entanto,
as opgoes que se encontram disponiveis sdo suficientes para atender as necessidades do
estudo numérico.

3.2.1 Modelos Numéricos no DF

Para além da limitagado anterior referida, o SimVascular apresenta outra limitagdo que pode
inviabilizar os resultados obtidos, nomeadamente o facto de ndo disponibilizar modelos
de turbuléncia. Pode-se tornar uma potencial limita¢do, pois o sangue presente na zona
ascendente da aorta segue um regime turbulento e ndo laminar [59, 60].

O sangue, tal como mencionado na subsecgdo 2.1.2, é um fluido ndo-Newtoniano
muito complexo. Torna-se, por essa razdo, essencial utilizar modelos reolégicos para
incluir algumas das suas propriedades, ndo existindo nenhum modelo que seja capaz de
as abranger na totalidade. O SimVascular restringe a selecdo desses modelos reoldgicos a
apenas trés opgdes: modelo Newtoniano, Casson e Carreau-Yasuda. Na Tabela 3.1 estdo
presentes as propriedades que cada um dos modelos pretende representar, assim como

as suas equagoes, expressas em funcdo da viscosidade dindmica, p1.

Tabela 3.1: Modelos reolégicos disponiveis no SimVascular.

Modelo Propriedades Representadas p (Pa.s)
Modelo Newtoniano — Constante
Modelo Casson Viscoelasticidade e Tixotropia ( /% + \/llw)?
Modelo Carreau-Yasuda Viscoelasticidade e Tixotropia oo + (1o — Hoo)[1 + (/\7‘/)(”‘1)/ a

Onde y corresponde a taxa de deformacéo, uo corresponde ao limy o pu(y), € oo
corresponde ao limj_,« p(y). Para p = 1056kg/cm?, g e o apresentam os seguintes
valores, respetivamente: 0, 056Pa.s e 0,00345Pa.s. As restantes varidveis correspondem a
pardmetros especificos relativamente a cada modelo, onde se encontram representadas
na Tabela 3.2. Estes valores foram escolhidos com base nos valores mais utilizados na
literatura [61-63].

Tabela 3.2: Valores das varidveis utilizadas em cada um dos modelos reolégicos.

Modelo Variavel
Modelo Newtoniano u =0,00345Pa.s
Modelo Casson 70 = 0,004Pa
Modelo Carreau-Yasuda A =1,902s;n =0,22;a=1,25

Neste estudo numérico, optou-se por utilizar o Modelo Newtoniano devido a sua

simplicidade.
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3.2.2 Modelos Numéricos no DS

As caracteristicas incompressiveis, anisotrépicas e hiperelésticas da parede da aorta neces-
sitam da aplicagdo de modelos constitutivos de forma a englobar essas propriedades. Os
modelos mais utilizados nas simulagdes numéricas sio nomeadamente o Neo-Hookean,
Fung, Modelo Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) e Modelo Four-Fiber family (FFF).

Apesar do modelo Neo-Hookean ndo capturar a caracteristica anisotrépica do sangue,
a sua simplicidade e capacidade de recriar o comportamento da elastina ( que é pratica-
mente linear), faz dele um modelo constitutivo com utilizagdo recorrente. Neste modelo
hipereléstico, a expressdo de W pode ser assumida de forma como estéd representada na
Equacdo 3.20

W = %(IC ~3)+ %(} —1) (3.20)

Onde us, K sdo propriedades do material e I. corresponde ao primeiro invariante do
tensor das deformacdes de Cauchy-Green.

O modelo de Fung é dos primeiros a ser proposto e um dos mais importantes no que diz
respeito a este tema. Ele é utilizado sobretudo para modelar materiais com caracteristicas
hiperelésticas, como as borrachas. A equacado da energia de deformagao para este modelo

¢ a seguinte:

W= %[eQ ~1] (3.21)

Onde c é uma constante do material. Q pode ser obtido através da equacao 3.22:

Q = AlE%1 + AZEgz +2A3E11E» + A4E%2 + 2As5E12E11 + 2A¢E12E (3.22)

Onde A; sdo constantes do material e Ejj representa o tensor das extensdes de Green-
Lagrange [64, 65].

O modelo HGO, embora mais complexo que o modelo Neo-Hookean, também é
bastante utilizado para materiais anisotrépicos hiperelasticos pelo facto deste ter em
conta o comportamento isotrépico (proveniente da elastina) e anisotrépico (proveniente
do cologénio) da parede da aorta (Equagdo 3.23), oferecendo uma maior precisdo nos
resultados[66]. Este modelo utiliza uma familia com duas fibras de cologénio que sdo

simétricas, e orientadas com a parede da aorta.

c k _
W =Wiso + Waniso = E(Ic - 3) + [k_l€k2(LL 1)2] (323)

Onde ki e k sdo pardmetros do material que variam com a temperatura [26, 28].

O modelo FFF, tratando-se de uma variagdo do modelo HGO, é também um modelo
muito utilizado, por apresentar uma grande sensibilidade em reproduzir numericamente
caracteristicas elasticas da aorta aneurismaética, devido a sua capacidade de incorporar
quatro familias de fibras de cologénio em quatro direcdes distintas [33]. A Equacéo 3.24

exibe o aspeto deste modelo a nivel matematico.
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4 i
c ir—i
W= 5= 3)+ Y [t (3.24)
i=1 2

Onde I representa o quarto invariante do tensor das deformagées de Cauchy-Green
enquanto o ¢, ¢! e o ¢} correspondem a caracteristicas do material [67].

Contrariamente ao que acontece para o DF, a utilizacdo do SimVascular disponibiliza
diversos modelos numéricos relativamente ao DS, permitindo uma maior flexibilidade
de escolha. Na Tabela 3.3, estido apresentados os modelos numéricos que este software
disponibiliza.

Tabela 3.3: Modelos Constitutivos disponiveis pelo SimVascular.

Comportamento do material Modelo associado

Modelo de St. Venant-Kirchhoff
Modelo Neo-Hookean

Isotrépico
Modelo Mooney-Rivlin
Modelo Guccione
Modelo de Holzapfel-Gasser-Ogden
Anisotrépi Modelo de Holzapfel-Gasser-Ogden Modificado
nisotropico

Modelo de Holzapfel
Modelo de Holzapfel Modificado

Neste estudo numérico, foi utilizado o modelo Neo-Hookean devido a sua simplicidade
e ao elevado grau de complexidade associado aos modelos anisotrépicos, que ainda

carecem de otimizacdo.

3.2.3 Calculo da pré-tensao

Tendo em conta que o objetivo principal deste estudo numérico é a anélise do impacto
da elasticidade da parede da aorta, a simulacdo precisa desta estrutura é de extrema
relevancia. De forma a corresponder ao objetivo, utilizou-se o método da pré-tensao
(Subsecgao 3.2.3). O procedimento utilizado para calcular o tensor de pré-tensdo (So)
encontra-se representado no fluxograma da Figura 3.3.

O célculo da pré-tensdo iniciou-se com a realizagdo de uma simula¢do CFD, de forma a
obter a tensdo na parede exterior da aorta. O segundo passo iniciou-se com uma simulagdo
de elementos finitos em regime permanente para obter a tensdo no interior da parede. Para
estimar o tensor de pré-tensdo, Sy, foi necessario seguir um ciclo, conforme representado
na Figura 3.3. Este ciclo envolveu a resolugdo de uma equagdo em fungdo de Sy, onde

a tensdo estimada na parede exterior (a partir da primeira simulagdo) foi igualada a

32



3.3. FUNCIONAMENTO DO SIMVASCULAR

tensdo estimada no interior da parede (a partir da segunda simulagdo). O ciclo deu-se por
concluido quando estas tensdes atingiram o equilibrio, ou seja, o campo de deslocamentos
aproximou-se de zero. O ultimo passo envolveu a realizagdo de uma simula¢doFSI com o
tensor Sy.

Realizagdo da simulagéo CFD de forma
a estimar a tens&o na superficie da
parede:

Téu dS

s,

Realizagdo da simulagdo de elementos
finitos em regime permanente de forma
que o calculo do campo de deslocamentos,
w«, satisfaga a seguinte condigéo:

Jo, (S + S§): OEAV = [y, Tou as

1

. . - Analise do calculo do
Atualizar o tensor de pré-tensdo: d
g — gn-1 4 gn-1 b tampe.de
20 2 20 NAO deslocamentos:
1 < tolerdncia

lsm

Realizar simulagdo FSI
com o tensor Sy

Figura 3.3: Fluxograma do calculo da pré-tensao.

3.3 Funcionamento do SimVascular

O SimVascular é um software open source usado para modelagdo numeérica, especialmente
em aplicagOes relacionadas com o sistema cardiovascular, que opera o procedimento
desde a reconstrucdo de 6rgaos (como a aorta) a geracdo de malhas e respetivos célculos
matematicos. Possui uma interface grafica amigavel que facilita a geracdo de malhas
de elevada qualidade. A data da realizagdo desta dissertacdo, existem funcionalidades
deste software que ainda se encontram em desenvolvimento, ndo estando suportadas pela
Graphical User Guide (GUI). Outras limitagdes deste software estdo relacionadas com a
auséncia de modelos de turbuléncia e reduzido espetro de modelos reoldgicos.

O desenvolvimento de estudos FSI no SimVascular requer o uso de um plugin chamado
svFSI, que ndo se encontra suportado pela GUI, estando apenas disponivel para o Ubuntu-
WSL e MacOS. A implementa¢do do svFSI, no MacOS e no Ubuntu-WSL (utilizado
nesta dissertacdo), apresenta alguma complexidade, por necessitar de uma organizagao

especifica dos ficheiros do estudo. O Ubuntu-WSL opera no sistema Linux, incorporado
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de forma nativa no Windows. Na Figura 3.4 encontra-se representada a diretoria utilizada

para criar um estudo numérico FSI utilizando o svFSL

Estudo ~
Numeérico e B
complete
inletlj.txt DS-mesh-
complete
stS.I Jinp

Figura 3.4: Disposi¢do da diretoria aplicada para utilizar o plugin svFSL

Nesta diretoria, encontra-se a pasta "mesh"que engloba as malhas completas referentes
ao DF e ao DS (Subseccao 4.2.4), o ficheiro "inletU.txt", que contém a informacdo sobre o
caudal de fluxo de sangue que entra no inlet da aorta em fung¢do do tempo (Seccédo 4.3),
e o ficheiro "svFSLinp", que contém toda a informacao necesséria para realizar o estudo
numérico. Este tltimo ficheiro, que funciona através do plugin svFSI, pode ser dividido
em quatro blocos distintos (Apéndice A).

No Apéndice A.1 encontram-se diversas informagdes relacionadas com o intervalo de
tempo da simulacdo e configuragdes sobre a extracdo de resultados. No Apéndice A.2 estdo
disponibilizadas todas as informagdes referentes as malhas geradas para cada dominio,
enquanto no Apéndice A.3 estdo representados os detalhes sobre as caracteristicas de
cada dominio, bem como os modelos constitutivos associados. Por fim, no Apéndice A 4,
encontram-se as condic¢des de fronteira e as restri¢des impostas ao movimento da malha.
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CariTUuLO

CrRIACAO DO MODELO GEOMETRICO E GERACAO

DA MALHA

O modelo geométrico desempenha um papel fundamental no que diz respeito a precisao
dos resultados, sendo necessario recriar o mais fielmente possivel a aorta do paciente
piloto para uma melhor precisdo dos resultados numéricos. Para este fim, utilizou-se uma
TC do paciente para obter o modelo 3D da aorta, de forma a originar resultados mais
fidedignos.

No presente capitulo, serd caracterizado todo o processo desde a obtengdo do modelo
geométrico, a partir da TC, até a geragdo das malhas para o DF bem como para o DS,
realizando-se a adaptacdo das malhas geradas para a inclusdo da FSI.
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4.1 Geracao do modelo geométrico

Com base na TC realizada ao paciente piloto e recorrendo ao software 3D Slicer, foi possivel
construir o modelo 3D semelhante a aorta real do paciente. Na Figura 4.1 encontra-se
representada a interface grafica deste software.

BBE e i (" 00 EQO 4

L@
i

3

*
3
1
i
®
i
L=}
o

.
L L]
1

=
4
a

Figura 4.1: Interface grafica do software 3D Slicer.

O 3D slicer permite a visualizagdo simultdnea de trés planos anatémicos: plano
transversal, coronal e médio (Figura 4.2), facilitando a observagdo da aorta.

Plano Coronal Plano Médio Plano Transversal

Lo

Figura 4.2: Planos anatémicos.

Utilizou-se a definicdo Segment Editor, que consiste numa técnica de segmentacao 2D
que permite selecionar as por¢des que sdo referentes a aorta através de destaque com cor
vermelha nas imagens obtidas. As por¢ées que ndo correspondem a aorta sdo realgadas
com cor amarela. Este processo é repetido para vérias cotas de um momento do ciclo
cardiaco. Na Figura 4.3 encontram-se trés exemplos referentes a cotas distintas, utilizando
a definicdo Segment Editor. Na Figura 4.4 encontra-se o resultado tridimensional.
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Z=-108,8 mm Z=-63,2 mm Z=-108,8 mm

Figura 4.3: Visualizagdo de trés regides da aorta na TC do paciente piloto para trés cotas
distintas.

Figura 4.4: Representacdo em 3D das porgdes selecionadas no software 3D Slicer .

O passo seguinte consistiu na utilizagdo do comando Grow from seeds que interliga
todas as por¢des previamente formadas e, de forma a uniformizar a geometria, recorreu-se
a opgdo Smoothing. Na Figura 4.5, é possivel observar a aorta do paciente piloto apés estes
passos. Apesar da regido de interesse ser a zona ascendente da aorta, optou-se por definir
também as regides transversal e descendente da aorta, de forma a colmatar possiveis erros
relacionados com a proximidade entre o término do dominio computacional e a regido
que se pretende estudar. Note-se que nao estd representada a porcao referente a valvula

adrtica, uma vez que é uma zona bastante complexa, o que dificultaria a geragdo da malha.
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Figura 4.5: Modelo geométrico do paciente piloto.

Como ultimo passo, utilizou-se o software Paraview para tornar a aorta, definida a
partir do 3D Slicer, mais coesa e simétrica, através da criagdo de planos de corte utilizando
a defini¢do Clip. Como tdltimo passo, através da ferramenta Clip que se encontra disponivel
no software Paraview, criaram-se superficies planas no inlet e nos outlets de forma a facilitar
a implementacdo das condigdes de fronteira. Assim, obteve-se o modelo geométrico final
da aorta. Este corresponde a geometria do DF uma vez que esta metodologia permite
reproduzir o volume correspondente ao lumen, que se encontra representada na Figura
4.6.

Figura 4.6: Modelo geométrico final do paciente utilizado como geometria para o DF.
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4.2 Geracao da malha direcionada para FSI

Uma vez obtida a geometria do DF, recorreu-se ao software SimVascular. Este software
permite que se gerem com facilidade malhas com elementos ndo estruturados. A utilizagdo
de FSI requer o uso de duas geometrias distintas, uma associada ao DF, cujo método
utilizado para a sua obtengdo esta descrito na secgdo 3.1 e outra associada ao DS. A
implementacdo correta para o estudo FSI exige que ambos os dominios sejam coincidentes.
Desta forma, o DS é criado com o objetivo de a malha da superficie exterior do DF ser
idéntica a malha da superficie interior do DS. Esta superficie que faz a ponte entre o DF e
DS é denominada por interface. Neste sentido, para gerar uma malha direcionada para
um estudo FSI adotou-se uma metodologia [68] que permitiu que ambos os dominios
apresentem uma malha superficial analoga. Esta consiste na utilizagdo da malha do
DF como ponto de partida, para gerar a malha do DS. Desta forma, assegurou-se a
simbiose entre os dominios, aumentando a exatiddo do método. Na Figura 4.7, encontra-
se representado um fluxograma com todas as etapas utilizadas a fim de gerar uma malha
direcionada para a realizagao correta da FSI.

GERACAO DA MALHA CRIAGAOC DO MODELO GERARACAO DA
PARA O DF GEOMETRICO DO DS MALHA VOLUMICA DO
DS
« Gerar a malha DF e « A partir do software « Gerar a malha vol(mica
utilizar a interface Blender, adicionar do DS no SimVascular
gerada para obter o espessura a geometria
DSs. do DS sem alterar a

interface gerada.

Figura 4.7: Fluxograma com o processo completo da geracdo da geometria e da malha
para estudos FSI.

4.2.1 Geragdo da malha do DF

Num estudo CFD, é usual recorrer a discretizagdo espacial do dominio fisico através da
geracdo da malha, sendo necessdria uma adaptagdo para obter os resultados desejados.
Dada a complexidade do modelo geométrico em questdo, considerou-se a utilizagdo de
uma malha com elementos nédo estruturados, tanto para o DF como para o DS. Nesse
sentido, como foi mencionado anteriormente, foi utilizado SimVascular, através das suas
bibliotecas open-source nomeadamente, TetGen e o Vascular Modeling Tool Kit (VMTK)
[69]. Estas duas ferramentas possibilitaram uma maior capacidade no processo de geracao
e de um refinamento automético da malha, originando uma malha néo estruturada com
elementos trigonais de forma uniforme ao longo de todo o dominio, como se encontra
representado na Figura 4.8.
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Figura 4.8: Malha do DF.

4.2.2 Criacao da geometria do DS

Ap6s a obtengdo da malha do DF, procedeu-se a conversao da interface que se encontra em
formato ".vtp"para o formato ".STL"através do software Paraview. A partir desse momento,
torna-se possivel aplicar diversos softwares para manusear o modelo geométrico. Nesse
sentido, optou-se por utilizar o software Blender. Selecionou-se a definigdo Solidify, o que
permitiu gerar a espessura no modelo geométrico do DS sem alterar a sua forma original.
Desta forma, a interface ndo € alterada, contribuindo para o bom funcionamento da
técnica. A espessura adotada para o modelo geométrico da AATA do paciente piloto foi
de, inicialmente, 2 mm. Este modelo foi ainda submetido a processos de uniformizagao,

também no Blender, recorrendo a defini¢ao Shade Auto Smooth.

4.2.3 Geracio da malha do DS

Uma vez obtido o modelo geométrico do DS, segue-se a criagdo da malha do mesmo.
Para tal, recorreu-se ao Paraview, convertendo o ficheiro que se encontrava em formato
".STL"para ".vtp", uma vez que ndo é possivel importar ficheiros com esse formato no
SimVascular. Tendo em conta a conversao efetuada, gerou-se a malha do DS através da
ferramenta que o SimVascular disponibiliza, Volume Meshing. Esta ferramenta torna-se

importante porque permitiu criar a malha do DS apenas no volume do dominio sélido.

Na Figura 4.9 encontra-se a unido de ambos os dominios, DS e DF onde a curva com cor
amarelada representa a interface. Dada a metodologia utilizada, esta ndo sofreu nenhuma

alteracao mantendo-se constante em ambos os dominios.
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Figura 4.9: Malha computacional simplificada da aorta do paciente piloto com destaque
da interface.

4.2.4 Malhas FSI no SimVascular

O desenvolvimento de estudos FSI no SimVascular requisita do uso de um plugin - svFSL
Este plugin apresenta alguma complexidade pelo facto de necessitar uma organizacao
especifica dos ficheiros do estudo sem Graphical User Guide (GUI). A malha gerada
pelo SimVascular para a utilizagdo do seguinte plugin exibe um formato irregular do
tipo mesh-complete. A malha neste formato, referente a cada um dos dominios, consiste
em ficheiros ".VTU"e".VTP". Em ambos os dominios, existe um ficheiro ".VTU"onde se
encontra a malha referente ao modelo geométrico completo e uma pasta definida com o
nome mesh-surfaces onde vigora cada superficie individualmente em formato ".VTP". Na

Figura 4.10 encontra-se a disposicdo dos ficheiros acima referidos.

[ Malha do DF _1| 1/} Malha do DS 1//)
S DF-mesh- mesh-surfaces inlet.vig J D5-mesh. mesh-surfaces oot
complete complet -
’ "” uL:!’d{Lu.a[u e —”’ hn:.l’!{wr »
mesh-complete. mesh.vtu _”’ mesh-complete.mesh.vtu = ”'
outiet]l vip Soutles_l.wvp
—i m
outietd.vig Soutlet_2.4tp
— —ii
outletIvig Soutiet_3.wtp
—i —il
wall.vtp Swall.vip
~u

Figura 4.10: Disposicdo das diretorias referentes as malhas do DF e DS direcionadas para
FSI, necessdrias para a utilizagdo do plugin svFSI.

Nesta dissertacdo nao foi realizado um estudo de independéncia da malha, tendo sido
utilizado como referéncia um estudo prévio (Tabela 4.1) [68]. Esta abordagem foi possivel
devido a semelhanca entre a geometria da aorta do paciente piloto utilizada neste estudo
numérico e a geometria da aorta do estudo prévio mencionado. Devido a presenga de
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multiplos erros na geracdo da malha que impossibilitaram a realizagdo de simulacées

FSI para os tamanhos de elementos indicados nesse estudo e também devido ao custo

computacional envolvido, no tempo disponivel para a realizagdo desta dissertagdo, optou-

se pela utilizacdo do tamanho de 1,7 para os elementos da malha do DF e do DS. Além
disso, concluiu-se que o uso de um tamanho de elemento de 1,7, em vez de 1,33 e 1,17

no DF e no DS, respetivamente, resultaria em malhas mais coesas e com uma melhor

aparéncia, tendo-se adotado este valor para ambos os dominios.

Tabela 4.1: Valores escolhidos para as malhas do DF e do DS no presente estudo numérico.

Tamanho de elementos

Numero de elementos

Malha do DF
Malha do DS

1,7
1,7

837895
141913

4.3 Atribuicdo das condic¢des de Fronteira

A implementacdo de simulag¢des FSI implica a utilizagdo de duas malhas como foi referido
no Capitulo 3 sendo dessa forma necessario um conjunto de condi¢des de fronteira para

cada um dos dominios que se encontram representadas na Figura 4.12.

Swall

Figura 4.11: Condigdes de fronteira e respetivas nomenclaturas.(a) vista superior; (b) vista

inferior.

(a)

Soutlet_1

Outietd

Outlet3

Ltiete Soutlet_3

42

Sinlet

Inlet

(b}

Swall

Soutlet_desce

Qutlet_desce



4.3. ATRIBUICAO DAS CONDICOES DE FRONTEIRA

O SimVascular apresenta diferentes opg¢des no que diz respeito a escolha do tipo
das condicdes de fronteira. Devido ao estudo em questdo, elas foram definidas com
condigdes Dirichelet e Neumann. A condigdo Dirichlet permite estabelecer valores a
variavel desconhecida em causa enquanto a condi¢do Neumann especifica os valores
que a derivada de uma dada solugdo ird ter nessa condicdo de fronteira. Na Tabela 4.2,
encontram-se as condi¢des atribuidas para cada condigdo de fronteira relativamente a
cada dominio.Na prética, utilizaram-se condigdes Dirichlet para definir deslocamentos e
velocidades no DS e DF, respetivamente, e Neumann para definir pressdes. As fronteiras
"interface"ndo se encontram representadas na Tabela 4.2 nem na Figura 4.12 uma vez que
o préprio SimVascular define automaticamente as suas condi¢gdes quando se trata de uma
simulagao FSI.

Tabela 4.2: Condi¢des impostas as fronteiras do DF e DS.

H Dominio Fronteira Condicao Descrigao
DF inlet Dirichlet =~ Escoamento transitério com variacdo de caudal
DF outlet desce Neumann Modelo RCR
DF outletl Neumann Modelo RCR
DF outlet2 Neumann Modelo RCR
DF outlet3 Neumann Modelo RCR
DS Sinlet Dirichlet Restri¢do de movimento
DS Soutlet_desce  Dirichlet Restri¢do de movimento
DS Soutletl Dirichlet Restricdo de movimento
DS Soutlet2 Dirichlet Restricdo de movimento
DS Soutlet3 Dirichlet Restricdo de movimento
DS Swall Neumann Distribui¢do de pressdo uniforme com valor nulo

Na fronteira inlet, foi aplicado o ficheiro “inletU.txt” no sentido de representar o fluxo
de sangue que escoa para a aorta, controlado pela véalvula trictispide, introduzindo um
escoamento transitério que varia com o caudal apresentado na Figura 4.12. No que diz
respeito as condigdes de fronteira nos outlets utilizou-se o modelo de Windkessel de trés
elementos ou também denominado por modelo RCR. Este modelo é um anélogo elétrico
a circulagdo sanguinea constituido por duas resisténcias e um condensador (Figura 4.12),
pelo qual o possibilita de simular numericamente o efeito da rede vascular a jusante dos
outlets do dominio, permitindo que se obtenham valores de pressao e velocidade, mais

proximos da realidade [70, 71].
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audal gt
8
e

Tamps (8]

Figura 4.12: Representacdo da variacdo do caudal no inlet e do modelo RCR localizado
nos respetivos outlets.

Na Tabela 4.3 estdo presentes os valores utilizados e retirados de [68] referentes a cada
componente do modelo RCR para cada outlet, onde estes foram calibrados manualmente
para que a evolugdo de pressdo nos respetivos outlets, correspondesse a uma evolugdo

normal tipica a variar entre os 70 mmHg (didstole) e 120 mmHg (sistole).

Nao obstante as condigdes anteriormente referidas, com o objetivo de restringir o
movimento da malha, estabelceram-se para as fronteiras outlets, deslocamento nulo, apli-
cando uma condicdo Dirichlet. Para a fronteira “Swall” foi implementada uma condigdo

Neumann, que apresenta um perfil uniforme nulo.

Tabela 4.3: Respetivos valores para cada modelo RCR em cada outlet. Adaptado de [68].

Ry (dyn-s-cm‘S) C(Cm5-dyn‘1) Rd(dyn~s'cm‘5)
outlet_desce 38,85 4,82x10-4 1016,0
outletl 139,25 8,74x10-5 3637,46
outlet2 519,38 7,7x10-5 13498,02
outlet3 420 9,34x10-5 10969,136
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DO ATAA

4.4 Impacto da forma do perfil de velocidade na hemodinadmica
do ATAA

Existem atualmente algumas limitagdes relacionadas com a simula¢do numérica da he-
modinamica em aplicagdes cardiovasculares, sendo necessario recorrer a simplificagdes.
No que diz respeito as condi¢des de inlet, ainda existe uma certa dificuldade em medir
velocidade in vivo no inlet por ndo serem de facil obtengdo, sendo entdo utilizado em
diversos estudos, perfis de velocidades ideais como, por exemplo, perfis de velocidade pa-
raboélicos ou uniformes [72]. O perfil ideal geralmente mais utilizado neste tipo de estudos
numéricos é o perfil de velocidades parabdlico por se aproximar melhor do comporta-
mento do perfil de velocidade in vivo [36, 42, 43, 73]. Este perfil permitiu obter resultados
vidveis quando aplicados a aortas saudaveis, contrariamente em aortas ndo saudaveis,
onde podem influenciar bastante os resultados, existindo uma maior discrepancia de

valores na zona ascendente por ser uma zona bastante perto do inlet (Figura 4.13) [74, 75].
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Figura 4.13: Representacdo das componentes da velocidade durante um ciclo cardiaco na
zona ascendente de uma aorta saudével e ndo saudavel. Adaptado de [74].

Com o intuito de perceber se existe diferengas significativas na hemodindmica de AATA
promovidas pela utilizacdo de diferentes perfis de velocidade procedeu-se a realizagdo de
um estudo comparativo em que se realizaram duas simulagdes FSI considerando perfis

de velocidade uniforme e parabdlico.
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CaprPiTUuLO

REsuULTADOS E DISCUSSAO

5.1 Pré-tensao

O método da pré-tensao tem sido recorrentemente incorporado em simula¢ées numéricas
FSI com o intuito de mitigar os efeitos da geometria despressurizada da aorta ser desconhe-
cida. Nesta subseccdo, procedeu-se a anélise da convergéncia deste método verificando a
evolucdo da tensio e do deslocamento em trés sec¢des transversais na aorta (a, b e ¢). Além
disso, analisou-se o impacto do médulo de Young no pré-tensado através da sua variagao
(E =1,2,4 MPa), com o objetivo de avaliar dois diferentes parametros estruturais ao longo
de 100 iteragdes: deslocamento e tensdo (Figura 5.2). Avaliou-se também a distribui¢do do
campo de deslocamentos e de tensdes da parede da aorta (Figura 5.3).

A partir da Figura 5.2 observou-se que, para os trés planos de corte (a, b, c), o método
da pré-tensdo atingiu totalmente a convergéncia perto da 55° iteragdo. O parametro do
deslocamento convergiu apds cerca de 6-7 iteracdes e manteve o padrdo consistente nos
trés planos de corte. Por outro lado, o parametro de tensdo foi o que levou mais tempo
para convergir, apresentando variacdes abruptas no inicio de cada simulagdo em todos os
planos de corte. No entanto, essas perturbag¢des foram mais pronunciadas nos planos de
corte a) eb) em comparagao com o plano de corte c). Contudo, a convergéncia foi alcangada
aproximadamente apds o mesmo namero de iteragdes (55 iteragdes). A presenca dessas
perturbagdes bruscas no inicio da simulagées, no plano de corte a) e b) podem derivar
de efeitos transitdrios na tentativa de estabilizacdo dos valores da tensédo e/ou de erros
numeéricos no inicio da simulagdo. Dado que na pré-tensao ¢é utilizada um valor de pressao
que ndo varia ao longo do tempo, € muito pouco provavel que este esteja relacionado com

a fisiologia da aorta.
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Figura 5.1: Planos de corte efetuados na AATA do paciente piloto.

A partir da Figura 5.3 constata-se que diferentes valores de médulo de Young resulta-
ram em aortas semelhantes. No campo das tensdes, ndo se observou nenhuma alteragao
significativa, no entanto, no que diz respeito aos campos de deslocamento, ocorreu uma
ligeira diferenga, nomeadamente na zona ascendente da aorta. Verificou-se que, para E = 1
MPa, os valores do deslocamento sdo superiores comparativamente aqueles com E = 2
MPa que, por sua vez, eram superiores aos valores associados a um médulo de Young de
4 MPa. A Figura 5.2 permite uma andlise mais detalhada, podendo-se observar como se
comportavam os parametros estruturais ao longo de 100 iteragdes sob diferentes valores
de médulo de Young nos trés planos de corte. Concluiu-se que, apds a convergéncia ser
atingida, o médulo de Young ndo teve qualquer impacto significativo nos resultados. As
diferencas de cores destacadas na Figura 5.3 ndo sdo consideradas relevantes, o que torna
menos provavel que afetem os resultados.

O método da pré-tensao baseia-se na resolu¢do de um equilibrio entre forgas (Subsecgao
3.2.3). Nesse contexto, o campo de deslocamentos exibido pode ser interpretado como
uma espécie de erro, pois a expectativa é que a pressao aplicada a parede da aorta seja
anulada pelas tensdes internas da aorta, resultando idealmente num deslocamento nulo,

0 que, no entanto, nao ocorre.
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Figura 5.2: Influéncia do médulo de Young na aplicagdo do método da pré-tensdo para os
campos de deslocamentos e de tensdes em trés planos de corte especificos. (a) plano de
corte a); (b) plano de corte b); (c) plano de corte c).
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Figura 5.3: Distribuigdo dos campos de deslocamentos e de tensdes para diferentes médu-
los de Young relativamente a 55° iteragao.

5.2 Perfil ideal de velocidades uniforme VS parabdlico

A obtengdo do perfil de velocidades na sec¢do de entrada de uma aorta de um paciente
piloto pode ser um processo algo dificil. De forma a superar essa limitagcdo, ao longo
dos anos, tém sido utilizado perfis de velocidade ideais, incluindo o perfil de velocidade
uniforme e parabdlico. Nesse sentido, avaliou-se o impacto em diversos parametros
hemodinamicos, ao utilizar um perfil de velocidades uniforme e um parabdlico. Esta
avaliacdo contemplou, primeiramente, uma andlise da aorta na sua totalidade em trés
instantes especificos do ciclo cardiaco (t= 200, 300 e 650 ms), representados na Figura 5.4,
para os campos de velocidade, WSS e pressao, tal como estdo representados nas Figuras
5.5,5.6 e 5.7, respetivamente. Adicionalmente, procedeu-se a uma anélise pormenorizada
desses mesmos parametros, em trés planos de corte (Figura 5.1) durante um ciclo cardiaco,
como ilustrado nas Figuras 5.8, 5.9 e 5.10.
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Figura 5.4: Representagdo do ciclo cardiaco do paciente piloto através da variagdo do
caudal em funcdo do tempo. i) 200ms; ii) 300ms; iii) 650ms.

A partir da Figura 5.5, observa-se que a utilizacdo de um perfil de velocidades para-
bélico originou, na zona ascendente da aorta, valores mais elevados no centro do que
nas paredes, enquanto o perfil uniforme manteve uma velocidade praticamente constante
nessa regido. Por outro lado, na zona descendente da aorta, ndo se registou uma diferenca
significativa no uso dos perfis parabdlico e uniforme. Esta diferenca de velocidades na
zona ascendente da aorta, nos trés instantes de tempo, deve-se ao pico de velocidade que
o perfil parabdlico possui, sendo essa diferenca mais acentuada para t = 150 ms, onde
é atingida a pressdo sist6lica. Para complementar a andlise, recorreu-se a Figura 5.8, na
qual foi possivel comprovar que, na zona ascendente da aorta, as velocidades atingiram
valores superiores ao utilizar um perfil de velocidades parabélico. No entanto, na zona
descendente da aorta, as velocidades foram bastante semelhantes, independentemente do
uso de um perfil de velocidade parabélico ou uniforme.

Na Figura 5.6, encontra-se representado o parametro WSS para trés momentos distintos
do ciclo cardiaco. Dado que o WSS depende diretamente do campo de velocidades,
observou-se, de forma andloga, que na regido ascendente da aorta, ocorreram valores
mais elevados de WSS quando se utilizou um perfil de velocidades parabdlico. Na zona
descendente da aorta ndo se observaram diferencas significativas ao utilizar perfis ideias
de velocidade parabdlicos ou uniformes. Os resultados obtidos na Figura 5.9, corroboram
o que foi dito anteriormente, destacando o comportamento similar entre o pardmetro WSS
e o campo de velocidades, pois ambos atingiram os os valores maximos e minimos para

0s mesmos intervalos de tempo.
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5.2. PERFIL IDEAL DE VELOCIDADES UNIFORME VS PARABOLICO

Nas Figuras 5.7 e 5.10 encontra-se representado o campo de pressdes, e verificou-se que
este parametro hemodinamico permanece inalterado independentemente do perfil ideal
de velocidades adotado. Embora do perfil de velocidades parabélico exiba uma maior
velocidade no centro da aorta, a quantidade de sangue que entra na aorta é o mesmo,
resultando num campo de pressdes idéntico ao obtido com um perfil de velocidades

uniforme.
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Figura 5.5: Impacto da utilizacdo de perfis ideais de velocidade parabdlicos e uniformes,
para trés instantes de tempo diferentes, no campo de velocidades.
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Figura 5.6: Impacto da utilizacdo de perfis ideais de velocidade parabdlicos e uniformes,
para trés instantes de tempo diferentes, no campo do WSS.
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Figura 5.8: Representacdo grafica do campo de velocidades, durante um ciclo cardiaco,
para perfis ideais de velocidade parabélicos e uniformes.
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5.3 Impacto da elasticidade da parede nos parametros

hemodinamicos numa AATA

A andlise do impacto da elasticidade da parede da aorta nos diversos parametros hemo-
dinamicos foi realizada através da variacdo de dois pardmetros - espessura e médulo de
Young. Realizaram-se no total 9 simulagdes FSI, onde foram considerados trés valores
para a espessura: 1, 1.5 e 2 mm e trés valores para o médulo de Young: 1,2 e 4 MPa. A
escolha destes valores teve como base a frequente utilizagdo na literatura [20, 21, 41, 42].
Para a espessura de Imm, observou-se, a partir das Figuras 5.11,5.12 e 5.13, que o campo
de deslocamentos atingiu valores maximos na curvatura externa da aorta, localizada na
sua zona ascendente. Para t = 300 ms o campo de deslocamentos atingiu o seu valor
maximo absoluto, para E = 1 MPa (Figura 5.12). No entanto, este valor, assim como os
restantes valores correspondentes a outros momentos com um médulo de Young igual
a 1 MPa, diminuem a medida que o valor de E aumenta, atingindo valores mais baixos
quando E =4 MPa e o ciclo cardiaco se aproxima do seu término (Figuras 5.13 e 5.14).
Na zona ascendente da aorta, o campo de pressdes demonstrou um comportamento
inverso ao do campo de deslocamentos, exibindo valores mais elevados para médulos de
Young mais elevados (Figuras 5.11 e 5.12). No entanto, a partir dos 525 ms, verificou-se
uma inversdo de comportamento no campo de pressdes, o que resultou em valores de
pressao mais elevados para um valor inferior de E (Figura 5.15). [20]. Isso ocorreu porque o
moédulo de Young define a capacidade de um dado material resistir a uma carga, portanto,
um maior E confere uma maior resisténcia a parede da aorta, resultando num menor
deslocamento, e vice-versa. A mesma justificacdo é aplicada ao campo de pressdes. O facto
de uma parede com maior E se deslocar menos, proporciona uma maior acumulacao de
pressdo no sangue, resultando em valores mais elevados de pressado. Estes resultados sdo
coerentes com o efeito de Windkessel que é responsavel pela regulacao das flutuacoes
da pressdo sanguinea no interior da aorta, atuando como um amortecedor que absorve
uma quantidade de energia sob forma de pressdo durante a sistole e a liberta durante a
diastole. Nesse sentido, para alcangar o equilibrio dindmico, uma parede arterial com uma
maior elasticidade tende a absorver uma maior quantidade de energia, o que resulta em
pressdes mais baixas durante a didstole, contribuindo para a manutengdo das varia¢oes

de pressdo sanguinea dentro dos limites aceitaveis.
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No que diz respeito ao campo de velocidades e de WSS, o aumento do médulo de
Young ndo demonstrou ter um papel significativo no valor da magnitude dos mesmos,
contrariamente ao que foi verificado para os pardmetros de deslocamento e pressao, como
se encontra representado nas Figuras 5.11, 5.12 e 5.13. Na zona descendente da aorta,
registaram-se valores de velocidade significativamente mais elevados, sendo numa zona
menos turbulenta comparativamente a zona ascendente da aorta, pois o sangue adota um
percurso mais retilineo, favorecendo o desenvolvimento de um perfil de velocidades mais
estavel (Figura 5.11 e 5.12). No mesmo trogo da aorta, verificou-se um aumento no campo
de WSS na curvatura que a liga ao arco aértico. Esse aumento estd diretamente relacionado
com a velocidade que o sangue atinge ao colidir com a parede dessa curvatura, resultando
numa sobrecarga maior e, consequentemente, em valores superiores de WSS. Durante
a sistole (t = 300 ms), a semelhanca do que foi observado no campo de deslocamentos
e de pressdes, ocorreu um aumento de WSS na zona da curvatura externa na aorta
ascendente (Figura 5.12), constituindo um resultado anteriormente observado num estudo
realizado por Rinaudo et al. [76], que indicou que essa curvatura é uma zona critica para
o desenvolvimento de aneurismas, porque as paredes que a constituem tém de absorver a
forca do fluxo de sangue de elevada velocidade proveniente da véalvula adrtica, causando
um aumento do campo de velocidade na parede, do qual o campo de WSS depende
diretamente.

Elevados valores de WSS influenciam diretamente a func¢do das células endoteliais
(células que se encontram no interior dos vasos sanguineos) levando ao enfraquecimento
do vaso [76]. Além disso, esses valores podem também desencadear a apoptose precoce
das células musculares lisas, o que pode dar origem ao alargamento da artéria [77].
Deste modo, zonas com WSS mais elevado requerem uma atencdo especial por estarem
associadas ao potencial desenvolvimento de aneurismas.

De forma a complementar o estudo qualitativo anterior, a partir das Figuras 5.16-5.24,
visualiza-se com mais detalhe o comportamento dos campos de velocidade e de WSS, que
apresentou ligeiras diferencas ao variar os médulos de Young. Nas Figuras 5.16, 5.17, 5.19
e 5.20, verificou-se um pequeno aumento no campo de WSS na proximidade da curvatura
da aorta ao utilizar um médulo de Young maior que 1 MPa.
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Figura 5.15: Representacdo grafica do campo de pressdes ao longo de um ciclo cardiaco,
com uma espessura de Imm, para diferentes médulos de Young.

No entanto, a diferenga entre os resultados obtidos com um E igual a 2 MPa e com um
E =4 MPa foi mais relevante para t = 200 ms (Figuras 5.16 e 5.19), possivelmente porque a
aorta foi sujeita a valores mais altos de velocidade, notando-se o efeito da rigidez da parede
comparativamente aos instantes 300 e 650 ms, representados nas Figuras 5.17, 5.18, 5.20,
5.21,5.23 e 5.24. A Figura 5.16 retrata com precisdo o que foi anteriormente mencionado,
permitindo observar o desenvolvimento mais acentuado do campo de velocidades perto
da curvatura externa da aorta. Estes resultados devem-se ao facto de que uma aorta com
maior E deforma-se menos, portanto, pela equagdo da continuidade, apresenta valores
mais altos de velocidade, e consequentemente, valores superiores para o campo de WSS.
O efeito provocado pelo aumento da rigidez da parede da aorta nestes dois parametros
hemodinamicos foi de encontro aos resultados do estudo realizado por Campobasso et al.
[20], onde € referido o risco acrescido nas zonas mais rigidas da aorta, por serem zonas
relacionadas com elevados valores de WSS que, como foi visto anteriormente, podem levar
ao desenvolvimento de aneurismas ou a sua rutura [20]. No que diz respeito ao terceiro
plano de corte (Figuras 5.22,5.23 e 5.24), observou-se que o aumento dos valores no campo
de WSS com um E maior foi menos significativo do que nos outros planos. Isto ocorreu
porque essa area estd normalmente associada a valores muito elevados de velocidade e

WSS, tornando o efeito da rigidez da parede menos significativo nessa zona.
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parede com Imm de espessura, no instante, t= 650 ms para o primeiro plano de corte.
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Figura 5.20: Campo vetorial para os parametros de velocidade e WSS associados a uma
parede com Imm de espessura, no instante t= 300 ms, para o segundo plano de corte.
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Figura 5.24: Campo vetorial para os parametros de velocidade e WSS com 1mm de
espessura, no instante, t= 650ms para o terceiro plano de corte.

A parede da aorta com 1,5 mm de espessura ou com 2 mm apresentou o mesmo
padrdo de comportamentos em relagdo a todos os pardmetros hemodinamicos, quando
comparados com uma parede de 1 mm, no entanto, uma espessura mais elevada originou
resultados diferentes. No que diz respeito ao campo de deslocamentos, observou-se uma
diminuigdo substancial com o aumento da espessura, atingindo os valores minimos para
E = 4MPa (comparagdo da Figura 5.33 com as Figuras 5.28 e 5.14). Dado que o campo de
pressdes estabelece uma relagdo inversa com o campo dos deslocamentos, constatou-se
a partir das Figuras 5.31 e 5.34 que os valores maximos de pressdo foram alcangados aos
300 ms. Estes resultados podem estar relacionados com o facto de a espessura causar o
mesmo efeito na parede que o aumento do médulo de Young (aumento da rigidez). Desta
forma, ao combinar as duas caracteristicas com valores elevados, é de esperar que a aorta
se torne extremamente rigida, conduzindo a menores deformagdes e valores superiores
de pressdo, velocidade e, consequentemente, de WSS em determinadas regides ( efeito na
comparagao das Figuras 5.11, 5.12, 5.13, referente a espessura de Imm, com as Figuras 5.25,
5.26,5.27,5.30,5.12 e 5.32 que correspondem as espessuras de 1,5 e 2 mm, respetivamente).
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Figura 5.29: Representagdo grafica do campo de pressoes ao longo de um ciclo cardiaco,
com uma espessura de 1,5mm, para diferentes médulos de Young.
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uma parede de 2mm, no instante, t= 200 ms.
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Figura 5.33: Representagdo grafica do campo de deslocamentos ao longo de um ciclo
cardiaco, com uma espessura de 2mm, para diferentes médulos de Young.
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Tal como realizado anteriormente para a espessura de 1 mm, realizou-se uma anélise
mais pormenorizada aos campos de velocidade e de WSS, baseada nos mesmos planos de
corte (Figuras 5.16 e 5.19). Observou-se que a utilizagdo de uma espessura superior a 1 mm
provocou um aumento significativo no campo de WSS do primeiro plano de corte cuja
localizagdo é mais perto da valvula adrtica (Figuras 5.35, 5.36, 5.41 e 5.45). Constatou-se
que somente para E = 1 MPa, foi possivel notar diferencas significativas causadas pelo
aumento da espessura no campo de WSS. A espessura de 2 mm originou maiores valores
de WSS (comparacdo das Figuras 5.41 e 5.42 com as Figuras 5.16 5.17, 5.35 e 5.36, referentes
ao primeiro plano e comparagdo das Figuras 5.44, 5.45 com as Figuras 5.19, 5.20, 5.38 e
5.39, referentes ao segundo plano de corte).

Através destes resultados foi possivel concluir que tanto o médulo de Young como a
espessura da parede da aorta afetam parametros hemodinamicos (deslocamento, pressao,
velocidade e WSS), o que permitiu verificar que sdo caracteristicas cruciais no que diz
respeito a previsdo de aneurismas. No entanto, o presente trabalho foi realizado a partir dos
dados relativos a apenas um paciente piloto, o que ndo permite estabelecer a correlacao
exata entre a variacdo de cada um dos pardmetros e o respetivo impacto, tratando-se
um estudo que requer aumento no poder estatistico dos resultados, utilizando a mesma

metodologia em dados de mais pacientes pilotos.
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CaprPiTUuLO

CONCLUSOES E PERSPETIVAS FUTURAS

6.1 Conclusoes

O Aneurisma da Aorta Toracica Ascendente (AATA) é uma doenga com uma taxa de mor-
talidade muito elevada, cujas opdes de tratamento se restringem a intervencgao cirtrgica
para correcdo do mesmo ou apenas acompanhamento médico. No sentido de melhorar a
resposta a esta condigdo médica, tém sido desenvolvidos estudos numéricos para auxiliar
e facilitar o diagndstico atempado. A realizagdo do estudo numérico nesta dissertagdo
teve como propésito a investigagdo da influéncia da elasticidade da parede nos diversos
pardmetros, tais como a pressdo, o deslocamento, a tensdo de corte na parede (WSS) e a
velocidade, através da variagdo dos valores do médulo de Young e da espessura da parede.
Para essa finalidade, foi incorporada a técnica Interacdo Fluido-Estrutura (FSI), partindo
da descricdo Formulacao Arbritdria Lagrangiana-Euleriana (ALE). Utilizaram-se modelos
constitutivos, com o objetivo de mimetizar as caracteristicas do sangue e da parede da
aorta do paciente piloto.

Esta dissertacdo iniciou-se com uma contextualizacdo da tematica do AATA, das
propriedades reolégicas do sangue e das artérias, bem como os modelos constitutivos
associados. Adicionalmente, explorou-se o impacto do método da pré-tensdo e a relevancia
que a técnica FSI possui neste tipo de estudos numéricos. Por fim, estudaram-se as
diferencas no comportamento hemodinamico entre uma aorta ascendente saudavel e uma

aneurismatica.

A metodologia desenvolvida no estudo numérico foi subdividida em trés etapas: a
primeira, que estd associada aos modelos matematicos e numéricos e onde foi descrito
0 processo matemadtico para o dominio do fluido (DF) e do sélido (DS); a segunda, que
consistiu na geracdo do modelo geométrico a partir de uma TC do paciente piloto e
defini¢do do dominio computacional; e a terceira, que foi direcionada para a atribuicao
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das condigdes as fronteiras do DS e DF.

Na primeira etapa foi realizada uma andlise comparativa das diferentes descri¢des
numéricas mais comuns, incluindo a ALE, e foi apresentada a metodologia utilizada
para o célculo de pré-tensdo. Além disso, foram explorados os modelos constitutivos que
o SimVascular disponibiliza, bem como o funcionamento do préprio software e da sua
extensao, svFSI, que serviu para dar inicio ao cdlculo numérico com recurso a FSI.

Quanto a segunda etapa, a partir dos resultados obtidos na TC do paciente piloto,
utilizou-se o software 3D Slicer para construir um modelo 3D semelhante a aorta real do
paciente. Para este modelo numérico utilizou-se uma técnica de segmentacao 2D (Segment
Editor), envolvendo a selecdo das partes correspondentes a aorta em planos de corte
paralelos ao plano transversal. Apds a construgdo do modelo 3D, interligado por todas
as porgdes previamente formadas, recorreu-se ao software Paraview para criar superficies
planas nas secgdes de entrada e de saida da aorta, de forma a facilitar a implementagao
das condig¢des de fronteira. osteriormente, com base no SimVascular e na metodologia
previamente desenvolvida [68], foram geradas malhas ndo estruturadas direcionadas para
a FSL.

Por fim, na terceira etapa, foi aplicado no inlet um ficheiro denominado por “inletU.txt”,
que continha as informagdes relativas ao fluxo sanguineo que é escoado para a aorta.
Quanto aos outlets do DF, foi introduzido o modelo RCR para simular numericamente o
efeito vascular a jusante dos préprios outlets.

Dado que foi incorporado o método da pré-tensdo no estudo numérico, analisou-se
o seu impacto no esfor¢o computacional, bem como a sua dependéncia do médulo de
Young. Concluiu-se que este método poderd ser implementado em estudos numéricos
que visam simular o comportamento da aorta, uma vez que permite a obtengdo de
resultados mais préximos da realidade e ndo implica um poder computacional elevado,
atingindo a convergéncia por volta das 55 iteragdes. Além disso, verificou-se que, uma vez
atingida a convergéncia, o médulo de Young ndo possui qualquer impacto significativo
nos resultados, uma vez que o método da pré-tensdo é baseado num equilibrio de forgas
(Subsecgao 3.2.3). Conclui-se que a utilizagdo de perfis de velocidade ideais parabdlicos
na sec¢do de entrada da aorta, originou valores menos conservadores de velocidade de
WSS na regido ascendente sendo entdo uma escolha mais vidvel por se aproximar mais
perto da realidade caso se pretenda estudar com mais detalhe a zona ascendente da aorta.
A elasticidade da aorta é afetada pelo médulo de Young e pela espessura da parede da
aorta, apresentando menores valores de deformacao e valores superiores de pressao (até
ser sentido o efeito de Windkessel) a medida que a rigidez da parede aumenta. A zona
da curvatura externa na zona ascendente destacou-se como uma zona critica, estando
ligada a valores mais elevados de velocidade e de WSS, o que pode aumentar o risco de
desenvolvimento de aneurismas. Para o instante t = 200 ms, verificou-se que tanto o médulo
de Young como a espessura da parede tém um impacto significativo no aumento dos
campos de velocidade e de WSS, no entanto, ndo foi possivel extrapolar esses resultados
para vérios instantes do ciclo cardfaco, impedindo o estabelecimento de uma correlagdo
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exata entre a variacdo destes dois pardmetros e a respetiva influéncia.

6.2 LimitacOes e Perspetivas Futuras

O elevado grau de complexidade da aorta implicou a necessidade de realizar diversas
simplificagdes e considera¢des que limitaram o estudo numérico. Considerou-se que a
espessura e a elasticidade mantiveram-se constantes ao longo da sua geometria, contrari-
amente do que acontece com uma aorta real. Além disso, ndo foi tido em conta o efeito
das estruturas adjacentes, como a artéria pulmonar ou a veia cava superior, que exercem
forcas sobre a parede da aorta, o que poderia afetar a dindmica da mesma. Em futuros
trabalhos, a implementacdo de um modelo hiperelastico anisotrépico como o modelo de
Holzapfel-Gasser-Ogdenpara (HGO) em vez de um modelo isotrépico, utilizado no estudo
numérico atual, poderia ter um impacto promissor uma vez que teria em consideragao
as propriedades isotrépicas e anisotrépicas da parede arterial. Adicionalmente, com o
intuito de aumentar a robustez do estudo numérico, poderia-se estender a analise a um
conjunto mais significativo de artérias aortas. Por tltimo, seria relevante a validagdo do
estudo numérico, comparando os resultados numéricos com os resultados obtidos a partir
da ressonancia magnética (RM), tanto através da anélise dos campos de velocidade como

de deslocamento. [9]
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PENDICE

A

APENDICE: FICHEIRO INICIAL PARA ESTUDO FSI

NO SIMVASCULAR

Listagem A.1: Primeiro bloco de "svFSLinp"destinado as configuragdes iniciais da simula-
¢do.

Continue previous simulation: t

Number of spatial dimensions: 3

Number of time steps: 2610

Time step size: le-3

Spectral radius of infinite time step: 0.2

Searched file name to trigger stop: STOP_SIM

Save results to VTK format: 1

Name prefix of saved VIK files: result
Increment in saving VIK files: 10
Start saving after time step: 1

Increment in saving restart files: 1
Convert BIN to VTIK format: 0

Verbose: 1
Warning: ©
Debug: 0

Listagem A.2: Segundo bloco de "svFSLinp"dedicado a geragdo das malhas.

Add mesh: msh {

Mesh file path: ../../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-complete.mesh.vtu
Add face: inlet {

Face file path: ../../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/inlet.vtp
}

Add face: outlet_desce {
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49

Face file path:
outlet_desce.vtp
}

Add face: outletl

Face file path:
}

Add face: outlet2

Face file path:
b
Add face: outlet3

Face file path:
b
Add face: wall {

Face file path:
vtp
}

Mesh scale factor:

Domain: 1

Add mesh: wall {

Mesh file path:
Add face: Sinlet {

Face file path:
}

./../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/

./../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/outletl.vtp

./../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/outlet2.vtp

./../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/outlet3.vtp

./../mesh/lumen-mesh-complete/mesh-surfaces/wall_lumen.

./mesh/wall-mesh-complete/mesh-complete.mesh.vtu

../../mesh/wall -mesh-complete/mesh-surfaces/Sinlet.vtp

Add face: Soutlet_desce {

Face file path:
Soutlet_desce.vtp
B

../../mesh/wall -mesh-complete/mesh-surfaces/

Add face: Soutletl {

Face file path:
vtp
}

./../mesh/wall -mesh-complete/mesh-surfaces/Soutlet_1.

Add face: Soutlet2 {

Face file path:
vtp
b

./../mesh/wall-mesh-complete/mesh-surfaces/Soutlet_2.

Add face: Soutlet3 {

Face file path:
vtp
3
Add face: Swall {
Face file path:
}

./../mesh/wall -mesh-complete/mesh-surfaces/Soutlet_3.

./../mesh/wall-mesh-complete/mesh-surfaces/Swall.vtp

Add face: interface {

Face file path:
vtp
}

./../mesh/wall -mesh-complete/mesh-surfaces/interface.

Prestress file path: result_100.vtu
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APENDICE A. APENDICE: FICHEIRO INICIAL PARA ESTUDO FSI NO
SIMVASCULAR

Mesh scale factor: 0.1

Domain: 2

# Projections

Add projection: interface {

Project from face: wall
Projection tolerance: le-6

}

Add equation: FSI {

Coupled: 1

Min iterations: 1
Max iterations: 10
Tolerance: le-6

Domain: 1 {
Equation: fluid
Density: 1.06

Listagem A.3: Terceiro bloco de "svFSLinp"destinado as carcteristicas de cada dominio.

Viscosity: Constant {Value: 0.04}

Backflow stabilization coefficient: 0.2

Domain: 2 {
Equation: struct

Constitutive model: nHK

Density: 1.12

Elasticity modulus: 4e7

Poisson ratio: 0.49

Dilational penalty model: Quad

Listagem A.4: Quarto bloco de "svFSLinp"destinado as condi¢des de fronteira.

Initialize RCR from flow:

Add BC: inlet {
Type: Dir

t

Time dependence: Unsteady

Temporal values file path: ../../mesh/inletU.txt

Profile: Parabolic
Impose flux: t
Zero out perimeter: t

Add BC: outlet_desce {
Type: Neu
Time dependence: RCR

RCR values: (38.85, 4.82E-4, 1016.0)

Distal pressure: 0.0
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Add BC: outletl {
Type: Neu
Time dependence: RCR

RCR values: (139.25, 8.74E-5, 3637.46)

Distal pressure: 0.0

Add BC: outlet2 {
Type: Neu
Time dependence: RCR

RCR values: (519.38, 7.7E-5, 13498.02)

Distal pressure: 0.0

Add BC: outlet3 {
Type: Neu
Time dependence: RCR

RCR values: (420, 9.34E-5, 10969.136)

Distal pressure: 0.0

Add BC: Swall {

Type: Neu
Value: 0
Profile: Flat

Add BC: Sinlet {

Type: Dir
Value: 0.0
Impose on state variable

Add BC: Soutlet_desce {

Type: Dir
Value: 0.0
Impose on state variable

Add BC: Soutletl {

Type: Dir

Value: 0.0

Impose on state variable

Add BC: Soutlet2 {

Type: Dir

Value: 0.0

Impose on state variable

Add BC: Soutlet3 {
Type: Dir

integral: t

integral: t

integral: t

integral: t
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67 Value: 0.0

68 Impose on state variable integral: t
69 }

70 Add BC: inlet {
71 Type: Dir

72 Value: 0.0

73 }

74

75 Add BC: outlet_desce {
76 Type: Dir

77 Value: 0.0

78 }

79

80 Add BC: outletl {
81 Type: Dir

82 Value: 0.0

83 }

84

85 Add BC: outlet2 {
86 Type: Dir

87 Value: 0.0

88 }

89

90

91 Add BC: outlet3 {
92 Type: Dir

93 Value: 0.0

94 }
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