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RESUMO

No Brasil, a maioria das interna¢des hospitalares para o tratamento de doencas
cardiovasculares envolve procedimentos de angioplastia coronariana com o uso de
stents. No entanto, um desafio significativo é a reestenose intra-stent, que envolve o
acumulo de células, exigindo intervencdes adicionais. Apesar de esforcos para
melhorar a geometria e material dos stents, uma abordagem recente propfe a
transicdo da geometria do stent de cilindrica para conica, visando uma melhor
adaptacao a fisiologia dos vasos sanguineos. Este estudo compara stents cilindricos
e conicos, utilizando modelagem de Interacéo Fluido Estrutura (FSI) e Fluidodinamica
Computacional (CFD). Além disso, explora o impacto de diferentes espessuras dos
struts (0,1 a 0,3 mm) em 12 simulacdes, 6 de CFD e 6 de FSI, em modelos de artérias
cilindricas e cobnicas. Métodos dos volumes finitos e elementos finitos foram
empregados para aproximar os dominios fluido e sdélido, respectivamente. O sangue
foi modelado como fluido n&do-Newtoniano, através do modelo de Carreau, com
namero de Womersley variando de 2,23 a 3,78, e numero de Reynolds de 251 a 381.
Foi utilizado um pulso de velocidade diferente para cada tipo de artéria, sendo o
mesmo pulso de vazdo. O dominio solido foi representado pela parede arterial e pelo
stent, suas propriedades foram obtidas através do software Granta Edupack. Os
resultados destacam a importancia da analise com o método FSI, revelando
diferencas significativas em relagéo ao CFD, tanto em termos de indice de Oscilag&o
Cisalhante (OSI), diferencas de pressdao e Média Temporal de Tensdo de
Cisalhamento na Parede (TAWSS), onde, a modelagem por FSI entregou grandes
diferencas sobre a modelagem em CFD, confirmando a grande importancia deste
método de andlise. Uma maior diferenca foi alcancada também entre as diferentes
espessuras dos stents, chegando a tensfes trés vezes menores para a espessura
maior em comparacdo com a menor. A abordagem de FSI também proporcionou
resultados promissores com tensdes que alcancaram aproximadamente 25% da
tensdo limite de escoamento do material do stent, indicando um potencial substancial
para a otimizacao do tratamento de estenoses coronarianas.

Palavras-chave: Interacdo Fluido Estrutura (FSI) ; Fluidodindmica Computacional

(CFD); stent conico ; strut ; indice de Oscilagéo Cisalhante (OSI) ; estenose.



ABSTRACT

In Brazil, most hospital admissions for the treatment of cardiovascular diseases
involve coronary angioplasty procedures with the use of stents. However, a significant
challenge is in-stent restenosis, which involves the accumulation of cells, requiring
additional interventions. Despite efforts to improve the geometry and material of stents,
a recent approach proposes the transition from cylindrical to conical stent geometry,
aiming for better adaptation to the physiology of blood vessels. This study compares
cylindrical and conical stents using Fluid-Structure Interaction (FSI) modelling and
Computational Fluid Dynamics (CFD). Additionally, it explores the impact of different
strut thicknesses (0.1 to 0.3 mm) in 12 simulations, 6 CFD, and 6 FSI, in models of
cylindrical and conical arteries. Finite volume and finite element methods were
employed to approximate the fluid and solid domains, respectively. Blood was
modelled as non-Newtonian fluid using the Carreau model, with Womersley number
ranging from 2.23 to 3.78 and Reynolds number from 251 to 381. A different velocity
pulse was used for each artery type, with the same flow pulse. The solid domain was
represented by the arterial wall and the stent, with their properties obtained through
Granta Edupack software. Results highlight the importance of FSI analysis, revealing
significant differences compared to CFD in terms of Oscillatory Shear Index (OSlI),
pressure differences, and Temporal Average Wall Shear Stress (TAWSS), where FSI
modelling showed substantial differences over CFD modelling, confirming the
significant importance of this analysis method. A greater difference was also achieved
between different stent thicknesses, with three times lower stresses for the larger
thickness compared to the smaller one. The FSI approach also provided promising
results with stresses reaching approximately 25% of the material yield stress of the
stent, indicating substantial potential for optimizing coronary stenosis treatment.
Keywords: Fluid Structure Interaction (FSI); Computational Fluid Dynamics (CFD);

conical stent; strut; Oscillatory Shear Index (OSI); stenosis.
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1 INTRODUGAO

A busca pela melhoria na qualidade de vida e solugdes na area da saude
transcende a Medicina. Atualmente, a Engenharia desempenha um papel fundamental
nessa busca, oferecendo suporte em diversos contextos: da biofisica humana ao
desenvolvimento de dispositivos e materiais para tratamentos. No caso especifico da
dindmica dos fluidos, a pesquisa numérica do escoamento sanguineo (também
chamada de hemodindmica computacional), € um campo em notavel expanséo.
Pesquisas em hemodindmica computacional tém contribuido para o desenvolvimento
de dispositivos como coracles artificiais (SONNTAG et al, 2013) e stents
(BALOSSINO et al., 2008; LIU et al., 2022; HASSANI & GOLMOHAMMADI, 2022),
além de auxiliar no entendimento e diagnéstico de aneurismas (ONG et al., 2020;
BONFANTI et al., 2018) e estenoses (NORGAARD et al., 2014).

No tratamento de doencas cardiovasculares, diversas abordagens clinicas sao
empregadas. De acordo com dados do sistema de vigilancia epidemioldgica brasileiro
o SIM (Sistema de Informacao sobre Mortalidade), somente em 2019, o numero de
internacdes hospitalares para procedimentos cirargicos relacionados a doencas
cardiovasculares atingiu 131.238 casos, dos quais 85.518 foram procedimentos de
angioplastia coronariana (OLIVEIRA et al., 2022). Esse valor representa quase 70%
do total de hospitalizagdes.

A angioplastia coronariana, como visto na Figura 1, € um procedimento
minimamente invasivo que envolve a inser¢do de um cateter baldo com um stent.
Conforme Simao et al. (2017), os stents coronarios sao pequenos tubos de malha
metalica que desempenham um papel essencial na sustentacéo e suporte interno das
paredes arteriais danificadas. O cateter € inflado dentro do canal com o propdésito de
corrigir a estenose, ou seja, restabelecer o fluxo sanguineo em um vaso com
estreitamento anormal na camada interna dos vasos sanguineos.

No entanto, apesar desse ser 0 tratamento mais comum para casos de
estenose, 0 uso do stent apresenta um significativo risco clinico de reestenose intra-
stent (RIS), devido, entre outros, a alteracdes hemodinamicas que resultam em
tensdes cisalhantes anormais nas células endoteliais (CHIASTRA et al., 2014). A
presenca do stent leva a modificagBes nas células endoteliais e ao acumulo de outras

células e particulas no interior do stent, obstruindo novamente o fluxo sanguineo.
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Figura 1 - Procedimento de implantacédo do Stent: a) posicionamento do cateter
baldo com o Stent sob a leséo aterosclerética; b) O balédo é inflado e expande o stent
contra a parede; c) O baldo é desinflado e removido deixando o stent e mantendo a
parede arterial desobstruida.

Balloon
catheter

(a)

Fonte: Chiastra e Migliavacca (2015).

Por mais que os vasos sanguineos sejam naturalmente estruturados como
partes cilindricas semelhantes a tubos, eles apresentam uma diminuicdo progressiva
em suas secdes para otimizar a distribuicdo do fluxo sanguineo no corpo. Isso ocorre
desde a aorta, 0 maior vaso arterial, com um diametro pr6ximo de 20 mm, até os
minusculos capilares, com diametros em torno de 0,005 mm (VASSILEVSKI et al.,
2020). Portanto, € essencial estudar vasos com diferentes secdes e diametros.

Nesse contexto, a geometria conica dos stents proporcionaria um ajuste mais
preciso em vasos com estreitamento natural da se¢céo. Os stents cOnicos se mostram
compativeis com a fisiologia dos diametros vasculares em casos de afunilamento do
canal, ainda que os efeitos da implantacdo desses stents no fluxo sanguineo
permanecam incertos (YU et al., 2017).

A simulacdo numérica do escoamento sanguineo em vasos com stents, por
meio da fluidodinamica computacional (CFD - Computational Fluid Dynamics), oferece
insights valiosos sobre as melhores técnicas de implante, os materiais ideais e as
geometrias dos stents. Os resultados proporcionam uma visdo detalhada e local de

parametros cruciais, como velocidades, pressodes e tensdes. No entanto, o sistema de
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circulacdo sanguinea nas artérias € complexo, e a modelagem dos fenédmenos
envolvidos estd em constante evolucdo, visando criar modelos mais fiéis a fisiologia
humana.

O avanc¢o na modelagem computacional tridimensional, baseada em exames
de imagem, atingiu um estagio avancado (KUMAR et al., 2023). Exames como
ultrassom e ressonancia magnética com contraste de fase permitem a medicdo da
velocidade do sangue. Ja& exames mais simples fornecem informacdes sobre as
pressdes. Mesmo assim, a analise in vivo dessas variaveis em locais com stents
implantados € complexa devido a falta de precisdo dos equipamentos de medicao
para esse tipo de cenério (SIMAO et al., 2017).

A confiabilidade dos resultados do CFD esta intrinsecamente ligada a
complexidade do modelo desenvolvido. Um estudo numérico depende da
representacao fisica precisa de seu problema. Ao analisar o escoamento sanguineo,
€ essencial que o fluido se comporte de maneira fisioldgica, e a geometria deve
corresponder com precisdo ao caso em estudo. Modelos especificos de pacientes
(patients specifics) podem tornar isso possivel. Além disso, € necessario dispor de
dados de velocidade e pressdo como condicbes de contorno nos modelos, e a
obtencdo e validacédo desses dados, mesmo por meio de exames clinicos, podem ser
desafiadoras.

Assim, ap6s a modelagem, € imprescindivel realizar uma validacdo que
demonstre a precisdao do modelo em relagdo ao sistema real. Portanto, apesar da
complexidade inerente, um modelo validado tem um grande potencial para gerar
resultados de grande valor para analise médica e diagndstico.

A CFD possibilita a modelagem do escoamento sanguineo em vasos afetados
por patologias, como estenose ou aneurismas, e em situagdes que envolvem a
aplicacao de stents. Através desses modelos, e com base nos resultados obtidos, é
possivel identificar areas suscetiveis ao desenvolvimento de aneurismas, bem como
graus de estenose, e auxiliando na tomada de medidas preventivas. Além disso, essa
abordagem permite a analise de geometrias para stents, com o objetivo de reduzir a
incidéncia de reestenose intra-stent (RIS).

Entretanto, na fisiologia humana, o escoamento sanguineo é influenciado pelo
comportamento estrutural das paredes arteriais, que exibem propriedades

hiperelasticas. Essas paredes desempenham um papel crucial de resisténcia contra
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as forcas exercidas pelo escoamento sanguineo, expandindo-se sob pressdo e
comprimindo-se posteriormente (CAMASAO; MANTOVANI, 2021). A pesquisa
avancada em modelagem hemodinamica leva em consideragao a interacao fluido-
estrutura, na qual o fluxo sanguineo causa a deformacgéo das paredes dos vasos, e
essa, por sua vez, influencia o padrao de escoamento (WANG,; LI, 2011).

Diante do exposto, 0 objetivo principal deste trabalho é realizar uma analise de
um modelo de stent arterial, comparando diferentes espessuras da malha (struts) em
perfis cilindricos e conicos. Em uma etapa subsequente, sédo conduzidas anélises com
acoplamento fluido-estrutura (FSI) para cada geometria, com foco na avaliacdo dos
perfis de deformacédo de cada stent, visando identificar possiveis falhas criticas no
dispositivo. Além disso, sdo investigadas varidveis cruciais relacionadas ao fluido
corporal (sangue), permitindo a comparacao dos resultados obtidos por meio de CFD
e FSI.

Os resultados provenientes dessas simulacfes servem como base para
orientar futuras pesquisas, com a finalidade de comparar o desempenho de
geometrias conicas em relacdo as cilindricas, considerando a aplicacao de diferentes
struts nos stents. Isso contribui para a determinacao da solucdo mais eficaz em casos
de estenose e, consequentemente, para a minimizacao do risco de reestenose intra-
stent. A comparacao entre os resultados obtidos através do CFD e do FSI também

representa um aspecto significativo deste trabalho.
1.1. Problema

Os stents podem desencadear complicacdes no fluxo sanguineo normal,
resultando em tens@es anormais que propiciam o acumulo de particulas e aumentam
o risco de aterosclerose. Isso, por sua vez, pode exigir uma nova intervencéo clinica,
representando riscos substanciais para o paciente, tanto durante a nova intervencao
guanto no contexto da reestenose intra-stent (RIS). Embora a incidéncia de RIS tenha
diminuido consideravelmente, gracas aos avancos nas tecnologias de stents
coronarios e nas técnicas de implantacéo (GIUSTINO et al., 2022), continuam sendo
exploradas diferentes geometrias de stents e novas abordagens de pesquisa para

explorar esses desafios de forma eficaz.
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1.2. Tema

Uma abordagem relativamente econ6mica e ndo invasiva para a analise e
estudo de aplicagdes como o uso de stents € a utilizagdo de modelos numéricos em
simulagdes in silico. Isso envolve a simulacdo do comportamento do fluido corporal
por meio da geometria dos vasos com a presenca dos stents. No contexto das
simulacdes, existem varias maneiras de abordar problemas relacionados ao fluxo
sanguineo. Recentemente, tem ocorrido um aumento nos estudos que exploram a
simulagdo do escoamento sanguineo em conjunto com a simulacao da estrutura das
paredes dos vasos.

O modelo de FSI ou Interacdo Fluido Estrutura, que envolve o acoplamento
entre CFD ou Fluido Dindmica Computacional e FEA ou Analise de Elementos Finitos,
desempenha um papel fundamental quando se trata de compreender e visualizar a
transferéncia de esforcos mecanicos entre o fluido e um corpo sélido, neste caso, o
fluido sendo o sangue e o corpo sélido consistindo no stent e nas paredes dos vasos.
A atencdo as paredes internas dos vasos sanguineos € impulsionada pelos indices
hemodinamicos Wall Shear Stress (WSS), Time-Averaged Wall Shear Stress (TAWSS
— Média Temporal da Tensao de Cisalhamento na Parede) e Oscillatory Shear Index
(OSI — indice de Cisalhamento Oscilatério), indices, os quais podem indicar pontos de
baixas tens6es ou até mesmo regibes com o0 escoamento perturbado, séo
comportamentos criticos para o entendimento do estudo. Com base nas simulacdes
e na analise dessas variaveis, é esperado que estas, no futuro, possam atuar na
prevencdo de problemas, possibilitando um tratamento aprimorado para condicdes
como aneurismas, entre outros (KHINSOE et al., 2022).

E verdade que ha uma abundancia de trabalhos relacionados a FSI em
contextos que envolvem stents cilindricos, aneurismas e outros topicos similares. No
entanto, a quantidade de estudos focados em stents conicos é notavelmente limitada,
e, até o momento atual, ndo foi encontrado nenhum artigo que aborde o modelo FSI
aplicado a um stent cénico. Da mesma forma, embora haja diversos trabalhos que
analisem a espessura de struts em stents cilindricos, essa abordagem € escassa para
stents cOnicos. Portanto, o escopo deste estudo serd definido pela analise da

espessura dos struts em stents, seguida da aplicacdo de FSI em modelos de artérias
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cilindricas e conicas idealizadas. Esses resultados serdo comparados com o modelo

de CFD.

1.3. Objetivos

1.3.1. Objetivo geral

O objetivo geral deste trabalho consiste em avaliar o desempenho de distintas

geometrias de stents, explorando variacdes tanto no formato (cilindrico e cbonico)

quanto na espessura dos struts (0,1, 0,2 e 0,3 mm) por meio de simula¢des numéricas

tanto em CFD quanto em FSI.

1.3.2. Objetivos especificos

Os obijetivos especificos do estudo incluem:

a)

b)

c)

d)

Avaliar o impacto da variacdo na espessura dos struts nas seguintes
variaveis: AP (diferenca de pressao), TAWSS, e OSI;

Investigar como o perfil do stent, seja cilindrico ou conico, afeta as
variaveis AP, TAWSS e OS],

Comparar os resultados obtidos por meio de CFD com aqueles gerados
a partir da abordagem de FSI, a fim de identificar eventuais
discrepancias ou semelhancas nas analises;

Realizar uma andlise das tensdes de Von-Mises nos stents, permitindo
uma compreensdo mais completa dos esforcos mecéanicos envolvidos

nas diferentes geometrias de stents.

Esses objetivos especificos direcionaram a pesquisa para uma analise

abrangente do desempenho dos stents em relacdo a diversas variaveis e fatores de

projeto.
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1.4. Justificativa

E interessante notar que, ao considerar o Ambito mais amplo do estudo de
simula¢gBes computacionais aplicadas a area da saude, existe, de fato, uma lacuna de
conhecimento quando se trata da delimitagdo especifica do tema proposto, isto € a
analise da espessura dos struts em artérias idealizadas, sejam elas cilindricas ou
cOnicas, seguida da analise com FSI. Isso se torna ainda mais relevante considerando
que os estudos de CFD j& forneceram resultados promissores em relagédo aos stents
cilindricos. Portanto, expandir a pesquisa para incluir uma variedade maior de
cenarios é uma iniciativa importante para preencher essa lacuna de conhecimento e
fornecer uma compreensado mais abrangente e detalhada sobre o tema em questéo.

Para isso busca-se analisar a diferenca de pressao antes e depois do stent, 0
que € um excelente indicador de quéo perturbadora a implantagcédo do stent é para o
escoamento. Além disso, procura-se analisar os parametros de tensdes cisalhantes,
0S quais estdo sendo usados constantemente em estudos de hemodinamica
envolvendo stents. Visto que estes parametros mencionados podem indicar desde
tensdes anormais, recirculagdo sanguinea ou pontos fracos na geometria de stents
até a caracterizacdo da urgéncia para um tratamento em caso de patient specific, é
viavel que se admita a visdo futura da atuacdo de modelos simulados na predicéo e
no auxilio diagndstico de problemas cardiovasculares.

Ainda, visando a analise das geometrias e utilizando os critérios de deformacéao
e tensdo de Von-Mises, pode ser possivel identificar as eventuais falhas criticas dos

stents, como ruptura ou quebra da malha metalica.
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2 FUNDAMENTAGAO TEORICA
2.1. Tépicos fisiolégicos
2.1.1. Anatomia do coracéo

O coracéo humano pode ser conceituado como uma estrutura composta por
duas bombas sequenciais, cada uma dividida em coracéo esquerdo e direito, ambas
conectadas por meio do sistema cardiovascular de fluxo unidirecional, responsavel
pela formacao de um ciclo (VASSILEVSKI et al., 2020).

A Figura 2 ilustra que cada um dos lados do coracdo, o qual é composto por
duas camaras: os ventriculos, as maiores, e acima deles, os atrios. Eles sdo ainda
separados por valvulas atrioventriculares unidirecionais. Além disso, os ventriculos
sdo separados da aorta (lado esquerdo) e da artéria pulmonar (lado direito) pelas
respectivas valvulas aértica e pulmonar (semilunares), também unidirecionais.

O sangue entra no coracdo por meio das veias cavas superior e inferior,
preenchendo inicialmente o atrio direito e, em seguida, o ventriculo direito, que
direciona o0 sangue desoxigenado (venoso) para os pulmdes. No outro lado do
coracao, o atrio esquerdo recebe o sangue arterial, que € rico em oxigénio (arterial),
proveniente das veias pulmonares. Posteriormente, 0 sangue passa para o ventriculo

esquerdo e é bombeado para a aorta.

Figura 2 - Diagrama do coragao.
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Fonte: Vassilevski et al., (2020).
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2.1.2. Ciclo cardiaco

Conforme Klabunde (2011), o ciclo cardiaco pode ser resumidamente dividido
em sete fases distintas:

1. Sistole Atrial: Nesta fase, os atrios se contraem para impulsionar o sangue
para os ventriculos, representando cerca de 10% do enchimento ventricular (podendo
chegar a 40% durante atividade fisica). O restante do sangue flui passivamente para
0s ventriculos;

2. Contragdo Isovolumétrica: Marca o inicio da sistole ventricular, quando os
ventriculos se contraem, elevando a pressao intraventricular abruptamente. Isso fecha
as valvulas atrioventriculares, com ambas as valvulas fechadas, e a pressao
intraventricular aumenta sem mudancas no volume (isovolumétrica);

3. Ejecdo Rapida: As vélvulas semilunares se abrem quando a presséo
intraventricular supera a pressao nas artérias (aorta ou pulmonar), permitindo que o
sangue flua para essas artérias;

4. Ejecao Reduzida: ApOs a ejecdo rapida, a repolarizacdo dos ventriculos
comeca resultando em uma reducdao significativa na ejecédo de sangue. No entanto, o
sangue continua a ser impulsionado pelas forcas inerciais;

5. Relaxamento Isovolumétrico: Os ventriculos relaxam (diastole), e a pressao
arterial torna-se maior do que a pressdo ventricular, fechando abruptamente as
valvulas semilunares, marcando o fim da sistole;

6. Enchimento Rapido: Com o relaxamento continuo dos ventriculos, a pressao
atrial se torna maior do que a pressao ventricular, abrindo a valvula atrioventricular e
permitindo o fluxo passivo de sangue para os ventriculos;

7. Enchimento Reduzido: O enchimento passivo dos ventriculos quase se
completa. A medida que os ventriculos se enchem mais, eles se tornam mais rigidos,
reduzindo o gradiente de pressao entre atrios e ventriculos, diminuindo a taxa de
enchimento.

A Figura 3 representa visualmente essas sete fases, com linhas em preto
representando a presséo na aorta (AP) e a pressao no atrio esquerdo (LAP) e linhas

vermelhas mostrando o pulso de presséo total ao longo do ciclo cardiaco.
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Figura 3 - Representacado das 7 fases do ciclo cardiaco
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2.1.3. Pulso sanguineo coronario

E possivel obter perfis de fluxo provenientes do ciclo cardiaco humano por meio
de medi¢cdes em pacientes, 0s quais podem servir como parametros para iniciar um
estudo numérico, como o perfil de vaz&o periddico, utilizado por (VIMMR; JONASOVA;
BUBLIK, 2012). Esse pulso foi medido durante descanso na artéria coronaria direita
em dois pacientes por (BERTOLOTTI et al., 2001), conforme demonstrado na Figura
4. Para isso foi utilizado a técnica de doppler guide wire, a qual, € inserido um fio guia
gue contém sensores de ultrassom, através disso, é possivel calcular a velocidade do
escoamento sanguineo, e entdo calcular a vazao na artéria coronaria.

E possivel observar dois picos de vaz&do nesse perfil. O primeiro, devido a
sistole, é a contracéo dos ventriculos e ejecao do sangue na rede arterial. O segundo,
gue se da devido a expansédo elastica da aorta e de grandes artérias, nas quais a
capacidade de fluxo é limitada pelo sistema circular subsequente (periferia) e ha uma
alta pressao entregue pelo coracdo durante a sistole (VASSILEVSKI et al., 2020),
fazendo com que, durante a diastole, essa expansdo comprima de volta o fluxo

sanguineo e, assim, haja o segundo pico de vazao.
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Figura 4 — Pulso sanguineo de vazao periédico.
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2.1.4. Estrutura arterial

O corpo humano possui uma rede arterial complexa, na qual é possivel
observar diversas estruturas e propriedades mecanicas, levando em consideragao os
fatores relacionados a funcao das artérias e suas proximidades com o coracao. Esses
fatores podem influenciar a espessura da parede arterial e suas propriedades
elasticas. As artérias maiores, como a aorta, sdo estruturalmente divididas em trés
camadas: tunica intima, tinica média e tlnica adventicia (externa), conforme ilustrado
na Figura 5.

A tunica intima é composta pelo tecido epitelial (endotélio) e por outra camada
delicada de tecido conjuntivo (subendotelial). A tinica média é formada por células
musculares lisas, membranas elasticas e fibras de colageno, enquanto a tdanica
adventicia é composta por tecido conjuntivo rico em fibras colagenas, fibrocitos e
fibroblastos. Além disso, vale ressaltar que a tinica média apresenta uma camada de
membrana elastica em contato com as outras camadas.

Em comparagdo com a aorta, as artérias coronarias possuem mais células
musculares do que tecido elastico, o que resulta em uma menor capacidade de
estiramento. Essa caracteristica permite um melhor controle sobre a contragcéo e a
dilatacdo por meio das células musculares presentes nas artérias menores, como as
coronérias (CAMASAO & MANTOVANI, 2021).
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Figura 5 - Estrutura comum da parede arterial.
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Fonte: Blausen.com staff (2014). "Medical qgallery of Blausen Medical
2014". WikiJournal of medicine 1 (2). DOI:10.15347/wjm/2014.010. ISSN 2002-4436.

2.1.4.1. Complacéncia arterial

BN

A complacéncia refere-se a capacidade dos vasos de absorver uma
determinada pressdo enquanto aumentam o préprio volume. Em outras palavras, a
complacéncia é definida como a razdo entre a mudanca de volume e de pressao no
vaso sanguineo (KLABUNDE, 2011).

As artérias podem ser classificadas como elasticas ou musculares,
dependendo da composicdo da tlunica média. As artérias elasticas geralmente
possuem um didmetro maior e estéo localizadas proximas ao cora¢cdo, como é 0 caso
da aorta e da artéria carétida. Essas sao as artérias nas quais podemos observar um
comportamento de complacéncia mais significativo.

Durante a sistole, o coracdo ejeta uma grande quantidade de sangue na aorta
e Nnos outros vasos arteriais. Com o aumento da pressado devido a essa ejecao, as
paredes arteriais se dilatam para acomodar este grande fluxo sanguineo. Na diastole,
por outro lado, a presséo elevada diminui, e a parede dilatada comprime novamente
o fluido, como mostrado na Figura 6.


https://en.wikiversity.org/wiki/WikiJournal_of_Medicine/Medical_gallery_of_Blausen_Medical_2014
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Figura 6 - Representacdo da complacéncia em uma artéria, quando ocorre a sistole

(esquerda) e a diastole (direita).
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Fonte: Williamson (2022).

2.1.4.2. Camada endotelial

A camada endotelial, que faz parte da tunica intima, consiste em uma camada
de células endoteliais que se comunicam entre si e tém a capacidade de se realinhar
em resposta as tensfes cisalhantes (WSS). Esse processo é conhecido como
mecanotransducao e envolve diversos mecanismos bioldgicos das células endoteliais.

Quando submetidas a um WSS fisiolégico normal maior que 1 Pa, as células
endoteliais se alinham com o fluxo sanguineo, promovendo um escoamento laminar
qgue evita o acumulo de células sanguineas. No entanto, quando o WSS é baixo,
menor que 0,4 Pa (CHIASTRA, 2013), as células endoteliais perdem essa orientacéo,
como ilustrado na Figura 7. Esse comportamento foi observado em células endoteliais

da aorta de um bovino por Malek & Izumo (1996).

Figura 7 - Comportamento das células endoteliais para: A) WSS < 0,4 Pa; B) WSS >
1,5 Pa.

Fonte: Malek & 1zumo (1996).
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As células endoteliais ndo apenas respondem mecanicamente as baixas
tensdes de cisalhamento (WSS), mas também reagem biologicamente a essas
mudancas. Em condi¢cdes de WSS fisiolégico, as células endoteliais continuamente
produzem Oxido Nitrico (NO), uma substancia de grande importancia devido as suas
propriedades anti-inflamatorias e antitrombaticas.

Todavia, quando as células sao expostas a WSS baixos, a producéo de NO é
drasticamente reduzida, aumentando o risco de desenvolvimento de aterosclerose.
Além disso, a producédo de prostaciclina, uma substancia vasodilatadora, é reduzida,
enquanto a producdo de uma molécula vasoconstritora é aumentada, elevando as
chances de aterosclerose (CHATZIZISIS et al., 2007).

2.1.5. Aterosclerose

Conforme Vassilevski et al. (2020), a aterosclerose é um processo que envolve
a acumulacao de lipideos na camada subendotelial dos vasos sanguineos. Esse
acumulo ocorre durante uma inflamacéo da parede do vaso ou devido a dislipidemia,
que é um desequilibrio nos niveis de lipideos no sangue, especialmente de colesterol
e triglicerideos. Como resultado desse processo, forma-se a placa ateromatosa,
composta por lipideos.

A auséncia de tratamento pode levar a duas situacdes com a progressao desse
acumulo. A primeira delas € a ruptura da parede endotelial, onde o acumulo de placa
ateromatosa pode formar um coagulo e, consequentemente, desenvolver émbolos,
que sdo particulas que se desprendem de estruturas maiores, conforme ilustrado na
Figura 8. Estes émbolos podem seguir o fluxo sanguineo até atingirem uma artéria de
menor calibre, causando assim o0 entupimento do vaso o que pode resultar em
isquemia e ocasionar o infarto de um 6rgédo ou tecido.

O segundo cenario, ocorre devido a cicatrizacdo resultante de repetidas
rupturas da parede endotelial. Esse processo leva ao estreitamento da tunica intima
do vaso, resultando em uma condi¢do conhecida como estenose. Esta situacao se
caracteriza pela reducdo do diametro do vaso, 0 que, por sua vez, provoca uma
acentuada diminuicdo no fluxo sanguineo. Isso acarreta uma entrega insuficiente de
oxigénio aos tecidos irrigados por essa artéria, 0 que pode resultar em danos ou

disfuncdes nos 6rgdos formados por eles.
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Figura 8 - Formacéo da placa ateromatosa e posterior rompimento da camada

endotelial.
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Fonte: Chiastra (2013).
2.1.5.1. Tratamentos através de angioplastia coronariana

Existem duas abordagens possiveis para revascularizar vasos comprometidos
com algum grau de entupimento: Enxerto de Ponte de Safena em Artérias Coronarias
(Coronary Artery Bypass Grafting - CABG) e Intervencdo Coronaria Percutanea
(Percutaneous Coronary Intervention - PCI). No caso do CABG, esse procedimento
envolve o0 uso de um enxerto vascular, que age como uma ponte, para conectar uma
parte do sistema vascular que esta saudavel a uma regido localizada além da area
comprometida, como ilustrado na Figura 9. No entanto, ele € um método altamente
invasivo, que apresenta riscos significativos de complicacdes pds-operatorias.

Um desses problemas € a hiperplasia intimal, que ocorre devido a uma tentativa
anormal de cicatrizacdo na area de sutura entre o vaso enxertado e a artéria nativa.
Isso causa 0 espessamento da tUnica intima, o que pode levar ao entupimento da
artéria novamente. Essa condi¢cédo é desencadeada por disturbios no fluxo sanguineo
e pelas tensdes cisalhantes anormais nas paredes do vaso (VIMMR; JONASOVA;
BUBLIK, 2012).
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Figura 9 - Tratamentos para Aterosclerose. a) CABG; b) PCI.
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Fonte: Blausen.com staff (2014). "Medical gallery of Blausen Medical 2014". WikiJournal of
Medicine 1 (2). DOI:10.15347/wjm/2014.010. ISSN 2002-4436.

O PCI, por outro lado, apresenta uma abordagem menos invasiva em
comparacao com o CABG. Esse procedimento, conhecido como angioplastia, envolve
a implantacdo de dispositivos metalicos expandidos, chamados stents, dentro de
artérias obstruidas. Durante o procedimento, o stent € inserido através de uma artéria,
geralmente no braco ou na perna, e é guiado até o local da obstrucdo. Uma vez
posicionado, o stent é inflado e firmemente fixado a parede da artéria, o que permite
restaurar o fluxo sanguineo adequadamente.

Os stents representam, num geral, uma opc¢do minimamente invasiva e eficaz
para tratar a aterosclerose e prevenir complicacdes graves. No entanto, assim como
no caso do CABG, o PCI pode levar a problemas ap6s a implantacdo. Esses
problemas podem incluir a hiperplasia neointimal, que consiste na formagéo de uma
camada de células endoteliais e musculares lisas que crescem para dentro do lGmen
da artéria, resultando no estreitamento da artéria, ou a trombose do stent, que induz

a formacéo de um coagulo de sangue dentro ou préximo ao stent.

2.2. Hemodinamica computacional

O termo "hemodinamica" descreve os fatores fisicos que regem o fluxo do
sangue no sistema circulatério (Klabunde, 2011). Estes fatores sao essenciais para
entender o escoamento sanguineo e o comportamento deste fluido em todo o sistema
vascular, especialmente em relacdo a patologias que podem causar alteracbes nas

secOes transversais dos vasos sanguineos. Isso se torna ainda mais importante
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guando se considera a presenca de dispositivos como stents nos vasos, ja que é
fundamental compreender a hemodinamica para prever como o sangue se comportara
diante destas altera¢des nao fisioldgicas.

Na hemodinadmica, alguns pardmetros se destacam na simulacdo numérica,
como o WSS ou Tensdo de Cisalhamento na Parede. HA também outros dois
parametros derivados do WSS: o OSI ou Indice de Cisalhamento Oscilatério, e o
TAWSS ou Média Temporal da Tensdo de Cisalhamento na Parede. Conforme
mencionado por Ku et al. (1985) e Chiastra (2013):

e
I.  WSS: Este vetor é calculado na parede interna da artéria, conforme a

Equacéo 1:
—_— ov
WSS = u— 1
'uanwau @)

onde y é a viscosidade dinamica do fluido, ¥ é o vetor velocidade e 7 é o vetor normal

exterior unitario a parede interna.

II.  WSS: é a magnitude do vetor WSS, conforme a Equacéo 2:

- 2 - 2 -5 2
WSS =J WSS, + WSS,” + WSS, @)

onde WSS, € o vetor da tens&o cisalhante no eixo x, WSS, o vetor da tenséo

—_—
cisalhante no eixo y e WSS, o vetor da tenséo cisalhante no eixo z.

.  TAWSS: Com o estudo de casos dependentes do tempo (transientes),
foi introduzida a média temporal desse WSS encontrada através da

Equacéo 3:

1 (T
TAWSS = Ffo WSS dt (3)
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onde T é o periodo tempo em segundos da duracéo do ciclo cardiaco.

IV. OSI: O comportamento do WSS, induzido pelo fluxo pulsante de sangue,
€ mensurado pelo OSI, Equacéo 4:

foTWﬁ dt
_|> @

1
0S] =1 (1 _k
2 TAWSS

onde, no termo entre paréntesis a integral temporal no numerador da fragéo, leva em

conta a direcdo do WSS. O denominador desta fracdo representa a média temporal

da magnitude de WSS. Assim, quando nédo ha inversdo na direcdo do WSS, o

numerador e denominador, possuem o mesmo valor, assim o OSI € igual a zero.

Quando a média temporal do WSS é zero, quer dizer que a sua intensidade foi a

mesma para direcfes opostas durante o ciclo, o que causa o valor maximo de OSI

igual a 0,5. Para valores intermediarios de OSl entre 0 e 0,5, significa que houve algum

grau de inversao na direcao de WSS.

Sabe-se que, quanto maior o valor de OSI, maior a tendéncia de reorientacao
das células endoteliais em relacdo ao fluxo de sangue, reducéo na producéo de Oxido
Nitrico (NO) e aumento do risco de acumulo de células sanguineas, elevando o risco
de estreitamento do canal.

Ha também, dois nimeros adimensionais, 0s quais, ajudam a descrever o
comportamento do escoamento sanguineo, um deles, o nimero adimensional de
Reynolds, o qual descreve a relagdo das forcas inerciais e as forgcas viscosas
(CENGEL E CIMBALA, 2015), e pode ser mensurado pela Equacéao 5.

Re = P Vmax D (5)
Noo

onde p é a massa especifica do fluido, V,,,,, é a velocidade maxima do pulso, D o

didmetro de entrada da artéria e 1, a viscosidade dinamica em taxa de cisalhamento

infinita do fluido. Quando o niumero de Reynolds € menor que 2000, o fluxo é dominado

pelas forgas viscosas e tende a um comportamento laminar. Com o aumento do
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namero de Reynolds, as forcas inerciais tornam-se mais significativas, e o fluxo passa
a apresentar um comportamento mais complexo e turbulento. A partir de um namero
de Reynolds maior que 4000, esse comportamento turbulento torna-se predominante.

E o numero adimensional de Womersley € utilizado para descrever o
comportamento de escoamentos pulsateis em tubos circulares, o qual indica a relacéo
entre a frequéncia do escoamento pulsati do sangue e sua viscosidade
(IMPIOMBATO et al., 2021), e é definido através da Equacéao 6.

Wo = 05D |=£ (6)
Neo

onde w é a frequéncia angular definido por, w = 2m/T. Para nimeros de Womersley
menores que 1, as forcas viscosas predominam o0 escoamento indicando um
comportamento mais estavel, o perfil de velocidade por sua vez tende a apresentar
um perfil parabdlico, para nimeros de Womersley maiores que 1, as forcas inerciais
tornam-se mais significativas que as viscosas, € 0 escoamento se torna mais
complexo, os perfis de velocidade para niumeros de Womersley maiores que 1,
tendem a apresentar um perfil em W, e o pico de velocidade pode ndo estar mais no

centro.
2.3. Interagao Fluido-Estrutura (FSI)

A interagdo fluido-estrutura refere-se a analise e compreensdo do
comportamento conjunto de fluidos (como liquidos ou gases) e estruturas (como
sélidos) quando estdo em contato ou interagem entre si. Essa interacdo é relevante
em varias areas, por exemplo, a interacdo fluido-estrutura é crucial ao projetar
estruturas expostas a fluidos em movimento, como pontes, asas de aeronaves e
cascos de navios. Entender como as forcas do fluido afetam a estrutura e como a
deformacédo da estrutura influencia o comportamento do fluido € crucial para esse tipo
de andlise.

E comum encontrar estudos de CFD que tratem de escoamento do sangue, da
mesma forma, € comum encontrar estudos de FEA que tratem da deformacao de

stents, do comportamento de valvulas adrticas e de diversas deformacdes aplicadas
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a casos biomecanicos. Porém, ao buscar por estudos mais complexos, como a
simulacdo da complacéncia das artérias e seus efeitos no escoamento de sangue, o
FSI tem uma grande vantagem neste tipo de modelagem. Ele permite realizar tanto a
deformacdo de solidos, devido aos esforcos do escoamento, quanto aplicar os
esforcos resultantes dessas deformacdes de volta ao escoamento, afetando-o.

Outrossim, existem duas formas de realizar uma analise com FSI, como
descrito por Benra et al. (2011). Na abordagem de uma via (one-way) o campo do
fluido é resolvido até convergir e, em seguida, as forcas calculadas na fronteira entre
o fluido e a estrutura sao transferidas para a estrutura, que € entdo calculada até a
convergéncia.

Na abordagem de duas vias (two-way), durante um time step em simulagao
transiente, a solucdo convergente do dominio fluido é obtida, e as forcas sdo
fornecidas a malha de superficie da estrutura. A solucédo convergente da deformacéo
estrutural € alcancada através das forcas que atuam sobre ela. A resposta a
deformacéo representa um deslocamento da malha do dominio estrutural, e esse
deslocamento na fronteira € interpolado para a malha do dominio fluido, o que leva a
sua deformacdo, encerrando o time step. E possivel visualizar esse processo
esquematizado na Figura 10.

Segundo os autores, na analise de duas vias, ha a opcao de acoplamento forte
e fraco. No acoplamento forte, as etapas dentro de um time step sao realizadas até
que alcancem um valor estipulado entre as forcas de fluxo e deslocamentos. No
acoplamento fraco, ndo ha um critério rigido para a convergéncia, e um ciclo &

executado, com o proximo intervalo de tempo sendo iniciado.
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Figura 10 - Esquema de andlises de FSI: a) Uma via; b) Duas vias
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Fonte: Adaptado de Benra et al., (2011).

2.4. Reologia do sangue

O sangue desempenha um papel vital no transporte de nutrientes, horménios
e, principalmente, oxigénio. Além disso, é fundamental na regulacdo da temperatura
do corpo humano e na defesa imunolégica. Composto por glébulos vermelhos, que
contém hemoglobina, proteina responsavel pelo transporte de oxigénio e didxido de
carbono; glébulos brancos, células do sistema imunolégico que possuem diferentes
funcdes especificas; plaguetas, responsaveis pela prevencdo e controle de
sangramentos por meio da coagulacdo sanguinea; e o plasma, parte liquida composta
principalmente por agua, além de nutrientes, hormdnios e eletrélitos. O plasma
promove o transporte das células do sangue ja mencionadas (VASSILEVSKI et al.,
2020).

O sangue € modelado em diversos estudos, tanto como um fluido newtoniano

guanto como um fluido ndo newtoniano. No entanto, considera-lo como um fluido
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newtoniano € uma simplificacdo, pois o sangue €, na verdade, um fluido néo
newtoniano. Os componentes celulares presentes no sangue, perturbam as linhas de
corrente do escoamento e essa perturbacdo pode diminuir a viscosidade total do
sangue em relacdo a do plasma.

Contudo, ainda é valido considerar o sangue como fluido newtoniano, pois, o
plasma, normalmente a maior porcentagem da composi¢cdo do sangue é um fluido
newtoniano, visto que, sua principal composicdo € agua. Também em vasos maiores
de fluxo estavel e zonas sem abrupta mudanca na taxa de cisalhamento, os globulos
vermelhos se comportam no sangue como gotas de fluido, orientadas ao longo das
linhas de corrente, assim, predominando um comportamento newtoniano sem
mudancas na viscosidade do fluido. Essa aplicacdo como fluido newtoniano pode se
expandir até casos de pequenas artérias e com diversos graus de estenoses como é
abordado por De Nisco et al. (2023).

Ja com o aumento da taxa de cisalhamento no sangue, os globulos vermelhos
se deformam e mudam sua orientacdo em relacdo as linhas de corrente, o que
provocaria uma perturbacédo no escoamento e consequente diminui¢cdo na viscosidade
do sangue. Esse comportamento € normalmente encontrado em pequenos vasos, no
sistema venoso, em regides com grau de estenose e em aneurismas (VASSILEVSKI
et al., 2020).

Quanto a viscosidade do sangue, ela estd diretamente relacionada ao
hematdcrito, que representa a porcentagem do volume ocupada pelas hemacias em
relacdo ao volume total do sangue. Sendo assim, quanto maior for a quantidade de
componentes celulares, maior a perturbacdo do fluxo sanguineo, o que resulta em
uma diminuicdo da viscosidade do sangue em comparagdo com sua porcao

plasmética.

2.4.1 Modelo de Carreau

O modelo de Carreau € uma representacdo matemdtica, utilizada para
descrever o comportamento reoldgico de fluidos ndo newtonianos, em uma ampla
faixa de deformacéo e € amplamente utilizado para modelar a viscosidade néo linear
do sangue. Ele é aplicado em varios estudos, como em pesquisas relacionadas do
Nucleo de Reologia, Escoamentos e Otimizacado (NucREO) da UNISINOS, bem como
em trabalhos, como os de Dutra et al. (2021), Siméo et al. (2017) e Amiri et al. (2019).
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Esse modelo é valioso na representacdo do comportamento ndo newtoniano do
sangue em diversas situacdes e cenarios, contribuindo para uma modelagem mais
precisa e realista da reologia sanguinea.

A viscosidade ndo linear é obtida através da Equacao 7, a seguir:

=1 + (o — 1) (1 + (D) 7 @)

onde 7, € a viscosidade em taxa de cisalhamento zero, 77 viscosidade em taxa de

cisalhamento infinita, A constante temporal, n indice de Power-Law e y a magnitude
do tensor taxa de deformacao.

Na Figura 11, é apresentada a curva da variacdo da viscosidade do sangue
pela magnitude da taxa de deformacdo, através do proprio modelo de Carreau. Os
valores utilizados para a construcao da curva sdo os mesmos apresentados na Tabela

1, e representam valores usuais para modelagem do sangue.

Figura 11 — Variacdo da viscosidade em relacdo a taxa de deformacéo.
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Fonte: Elaborado pelo Autor

2.5. Stents

Os stents desempenham um papel fundamental no tratamento da
aterosclerose, mas os desafios relacionados aos problemas pos-implantacéo
continuam a impulsionar pesquisas para aprimorar estes dispositivos. A busca por

solugdes visa ndo apenas minimizar as perturbagdes no fluxo sanguineo, mas
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também combater diretamente a reestenose intra-stent (RIS), especialmente atraves
do desenvolvimento de stents revestidos com medicamentos.

O design e o0 material de constru¢do dos stents sdo aspectos criticos para sua
efichcia e seguranca. Eles sdo frequentemente fabricados a partir de materiais
metalicos, como aco inoxidavel, nitinol (uma liga de niquel e titanio), CoCr (uma liga
de cobalto e cromo), entre outros (PAN et al., 2023).

Para lidar com a RIS, alguns stents s&o revestidos com medicamentos como
polimeros ou drogas, que ajudam a prevenir a recorréncia da obstrugéo. Esses stents
farmacoldgicos contém agentes antiestendticos que reduzem a proliferacéo de células
musculares lisas, diminuindo a hiperplasia neointimal. Mesmo assim, é importante
observar que eles também podem reduzir a reendotelizacdo, acarretando no aumento
do risco de trombose do stent (BUTALA; YEH, 2021).

Além de modificar a geometria dos stents por meio de diferentes propostas de
malhas metalicas, € possivel trabalhar com a mesma geometria, variando as
espessuras dos struts. De acordo com uma meta-andlise realizada por lantorno et al.
(2018), que incluiu mais de 22 mil pacientes, a espessura dos struts nao teve um
impacto significativo na mortalidade. No entanto, ela pode desempenhar papéis
diferentes no que se refere aos riscos de trombose e RIS.

A analise considerou struts superfinos (espessura de 0,06 a 0,08 mm), finos
(espessura de 0,081 a 0,1 mm), intermediarios (espessura de 0,101 a 0,12 mm) e
struts espessos (espessura maior que 0,12 mm). Os resultados demonstraram que o0s
stents superfinos apresentaram a menor taxa de trombose do stent. Além disso, as
taxas de infarto do miocardio foram menores para os stents superfinos e finos em
comparacdo com 0sS espessos. Portanto, a espessura dos struts pode afetar os
resultados relacionados a trombose e RIS.

Embora haja evidéncias que sugerem que os stents com struts superfinos e
finos possam apresentar vantagens em termos de trombose e infarto do miocardio, os
dados de seguranca e eficacia para esses tipos de stents ainda s&o limitados. E
provavel que, no futuro, os stents superfinos se tornem o padréo de tratamento para
a maioria dos casos de revascularizagao. Para que isso acontega, esses stents devem
ser projetados de forma a oferecer resisténcia e flexibilidade aprimoradas, sem
comprometer a capacidade de fornecer uma forca radial adequada para manter a
perviedade (fluxo desobstruido) do vaso (LEONE et al., 2022).
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2.6. FSI aplicado na area da hemodinamica computacional no estudo de stents

Dentro do grupo de pesquisa do NucREO, desenvolveu-se uma revisao
sistematica (ROCHA et al., 2023), a fim de identificar o estado da arte no uso de FSI
para o estudo de stents. Foram utilizados trés termos para a busca de artigos: CFD,
FSI e stent, resultando em 69 artigos encontrados. Apos a aplicacédo de filtros e o
seguimento do protocolo de revisédo, foram selecionados 29 artigos.

Ao analisar todos os artigos, verificou-se que diversos trabalhos abordaram
diferentes aplicacdes de stents, como implantes para traqueia, aorta, vesicula biliar, e
principalmente em artérias coronarias. No caso da traqueia, um estudo analisou a
deformacéo apos o implante do stent durante a respiracdo normal e tosses. Outro
autor, analisando o mesmo caso, otimizou 0 escoamento através da traqueia,
analisando diferentes geometrias de stents e utilizando a parede da traqueia como um
material solido hiperelastico.

A realizacdo desse tipo de analise, como no caso da avaliacdo do escoamento
durante tosses, seria extremamente complexa, se ndo impossivel, utilizando apenas
condicdes de paredes rigidas. A partir disso, podemos adaptar o uso de FSI, que
permite aplicar deformacfes na parede e transferi-las para o dominio fluido através
de interpolacbes da malha, obtendo assim, o escoamento deformado devido as
vibracbes causadas pela tosse.

Outro trabalho utilizou ainda os parédmetros de windkessel para aplicar
melhores condi¢Ges de entrada e saida a geometria de uma artéria aorta. Esses
parametros consideram toda a periferia pela qual o sangue deve percorrer a partir do
momento em que sai da geometria, transformando isso em uma resisténcia ao
escoamento, representada como uma curva de pressdo. Além disso, o FSI foi
empregado para considerar a elasticidade da aorta, permitindo que toda a energia
armazenada pela parede da artéria fosse novamente entregue ao escoamento.
Contrastando isso com a abordagem CFD, nota-se a influéncia destes parametros, ja
gue essa ultima simplesmente negligencia esta energia.

A revisdo conclui que a modelagem utilizando FSI é extremamente til na
engenharia cardiovascular, dada a presenca de diversos sistemas estruturais
flexiveis, tanto naturais quanto sintéticos (préteses), que interagem com 0 sangue.

Para uma compreensdo mais aprofundada dos casos estudados, essa abordagem
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deve ser levada em consideracao, visando analisar todos os parametros importantes

gue possam influenciar significativamente os resultados de alguma maneira.
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3 METODOLOGIA

O presente estudo foi realizado em duas partes. Inicialmente, conduziu-se o
estudo de CFD em seis geometrias, incluindo trés artérias cilindricas e trés artérias
cOnicas, com variagdes de espessura de 0,1 mm, 0,2 mm e 0,3 mm. Os resultados
procurados nessas simulacfes incluem a diferenca de pressao, calculada como a
diferenca entre os valores antes e depois da implantacdo do stent na artéria, bem
como os esfor¢os cisalhantes na parede, como WSS, TAWSS e OSI.

Posteriormente, apds a conclusédo do estudo de CFD, realizou-se o estudo de
acoplamento fluido-estrutura (FSI) nas mesmas seis geometrias. Os resultados
buscados nessa etapa incluiram as mesmas métricas utilizadas no estudo de CFD,
com o objetivo de comparar os resultados entre os modelos CFD e FSI. Além disso,
investigou-se as deformacfes e tensbes nos sélidos, avaliando a capacidade das
estruturas dos stents de suportar essas tensfées ou a possibilidade de ocorrer alguma

ruptura, o que poderia ser considerada uma falha critica do stent.

3.1. Geometria

3.1.1. Geometria das Artérias

Tratando a geometria simultaneamente para o corpo fluido e para a parede das
artérias, a principal diferenca entre esses dois modelos reside na inclusdo de uma
casca sOlida na parte da parede do dominio fluido. O corpo fluido é baseado em uma
artéria coronaria idealizada, excluindo a presenca do stent, uma vez que apenas 0
dominio do fluido é necessario.

Conforme indicado por Camaséo & Mantovani (2021), as artérias coronarias
podem variar de 1 mm a 6 mm de diametro, com espessuras das paredes variando
de 0,125 mm a 0,8 mm. Portanto, para a parede soélida desta artéria idealizada, foi
adotado um valor de espessura de 0,3 mm em toda a sua extensao.

Os modelos de artérias idealizados compreendem dois tipos: um corpo
cilindrico e um corpo cbénico. Ambos possuem o mesmo comprimento nas diferentes
partes do modelo, com 25 mm na parte inicial (antes do stent), 11,8 mm na parte do
stent e 40 mm na parte final (depois do stent). A diferenca entre esses modelos esta

relacionada ao diametro da secédo da parte inicial e da parte do stent.
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No caso da artéria cilindrica, o corpo tem um Unico diametro de 2,48 mm,
conforme mostrado na Figura 12a, na artéria conica, a parte inicial possui um diametro
de 4,2 mm, e a parte do stent inicia com 4,2 mm de didmetro, convergindo até um
diametro de 2,48 mm na parte final como ilustrado na Figura 12b. A espessura da

parede arterial de 0,3 mm é mantida em ambas as geometrias.

Figura 12 - Geometrias com dimensdes do corpo fluido e sdlido (parede); a)

Cilindrica; b) Conica.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
3.1.2. Geometria dos stents

Os stents utilizados como ferramenta de estudo possuem a espessura do strut,
variando em 0,1 mm, 0,2 mm e 0,3 mm. Além disso, foram criadas duas geometrias
base para o estudo: uma cilindrica e outra conica. O stent conico foi derivado da

modificacdo de um stent cilindrico e podem ser visualizados na Figura 13.



41

Figura 13 - Geometria dos stents com detalhe da espessura dos struts; a) Cilindrico;

b) Cbnico.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.2. Discretizagao

A discretizagédo do corpo fluido consiste em elementos tetraédricos em toda a
geometria, com excecao nas areas proximas a parede, nas quais sao utilizadas
camadas de prismas para captar de forma mais precisa os valores de tensdo na
parede.

Para conferir a qualidade da malha foi utilizado o teste de GCI (indice de

Convergéncia de Malha), através do software GCI Calculator, produzido por
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Cunegatto, Gotardo, Zinani (2021), o GCI € uma medida da porcentagem em que 0
valor calculado estd longe do valor numérico assintético (solucdo numérica
verdadeira), ele utiliza trés malhas diferentes, uma refinada, média e grosseira. Além
de, necessitar de uma variavel para a comparagdo, uma variavel global como as
velocidades e pressédo, sao interessantes para este tipo de analise, visto que nao é
uma variavel tratada por pés processamento.

Foram selecionadas duas geometrias: uma cOnica e outra cilindrica, ambas
com stent de 0,2 mm de espessura do strut. A variavel ¢ analisada foi a velocidade
média em um plano logo apos o stent, e a diferenca de presséo entre planos antes e
depois do stent.

Para cada uma das duas geometrias, foram geradas trés malhas: refinada,
intermediaria e grossa. No caso da geometria cilindrica, as malhas continham
368.330, 168.100 e 77.921 elementos, respectivamente. Na geometria cbnica, as
malhas continham 587.710, 265.100 e 114.000 elementos, respectivamente.

A discretizagdo das geometrias para o estudo de FSI foi realizada de forma
simultanea, o que possibilita a melhor conex&o entre a parte estrutural e a parte do
fluido. Para isso, foram aproveitadas as mesmas configuracées de malha do corpo
fluido, adicionando apenas o stent e a parede da artéria, cada um com seu nivel de
refinamento, utilizando elementos tetraédricos. Dessa forma, a malha do corpo fluido

estara alinhada com a malha da parte estrutural.

3.3. Modelo numérico

Para realizar este trabalho, utilizou-se o software comercial ANSYS FLUENT
2023 R1. Para obter uma simulacdo com FSI, foi necessario acoplar os moédulos
Transient Structural e Fluent dentro da plataforma de trabalho (Workbench). Portanto,
foi preciso dividir os setups em dois, cada qual para um modulo separado.

A abordagem de acoplamento em FSI foi de duas vias, com o acoplamento
forte, com critério de convergéncia de 102 para finalizacdo de cada time-step,
configurando uma abordagem mais precisa para o estudo.

Para acelerar o progresso das simulagbes, foram utilizadas duas maquinas,
cada uma equipada com um processador AMD Ryzen 9 5900 X, que possui 12
nacleos, 24 processadores légicos, e 64 GB de memodria RAM. Os casos simulados

foram distribuidos entre as duas maquinas.
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3.3.1. Verificacdo do modelo Carreau para viscosidade e modelagem através de FSI

Para verificar a validade dos modelos propostos para a modelagem do fluido
nao newtoniano e a interagdo fluido-estrutura, foi fundamental a realizagdo de
verificagcdes que estabelecessem uma coeréncia com os métodos ja apresentados na
literatura. Nesse sentido, recorreu-se ao trabalho de Chan, Ding e Tu (2007), que
examinou o modelo de FSI em uma artéria idealizada com a aplicacdo de diferentes
modelos de fluido ndo newtoniano, incluindo o modelo de Carreau.

O estudo de verificacdo baseou-se em uma artéria idealizada com um certo
grau de estenose, Figura 14. Foi utilizado o modelo de Carreau para a viscosidade do
fluido e a simulacao foi realizada por meio da interacao fluido-estrutura (FSI). Foram
comparados cinco resultados com os do autor. Esses resultados incluem a tensao
cisalhante em uma linha que percorre a parede da geometria (linha verde), em T =
0,25t, conforme. Além disso, os demais resultados referem-se a velocidade em uma
linha perpendicular ao eixo (linhas amarelas) em duas diferentes distancias: Z' = 1,
Figura 15a, e Z' = 4,3, Figura 15b. Nesses casos, Z' € a distancia normalizada a partir
do centro da estenose, obtida por Z' = Z/D, e em dois diferentes momentos do ciclo: T

= 0,25t e T = 0,75t. Os resultados estao apresentados a seguir.

Figura 14 — Artéria idealizada com grau de estenose.

-

Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.3.2. Dominio fluido

A configuracéo da parte fluida no software Fluent foi realizada como um caso
transiente, incompressivel e laminar. O niumero de Reynolds, que ocorre durante o
pico de velocidade, é de 356 para a geometria cilindrica e de 206 para a geometria
conica (no maior diametro).

O fluido € modelado como n&o-newtoniano, utilizando o modelo de Carreau, 0s
parametros sdo apresentados na Tabela 1. A massa especifica do fluido € de 1060
kg/m3, e os numeros de Womersley para as geometrias cilindrica e conica sédo 2,23 e

3,78, respectivamente, considerando o maior diametro (geometria conica).
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Tabela 1 — Constantes para o modelo de Carreau.

No Noo A n
0,056 Pa.s 0,00345 Pa.s 3,31s 0,345

Fonte: Simao et al. (2017).

As condicfes de contorno utilizadas para o estudo de CFD foram as seguintes:
para as paredes, foram definidas condic6es de ndo deslizamento e estacionarias; na
saida, foi estabelecida uma condicdo de pressdo com o valor de 13,3 kPa, que
representa a pressdo meédia para uma pessoa com pressao arterial normal; na
entrada, foi definida uma condicdo de velocidade com a utilizacdo de um pulso
transiente de vazao (conforme mostrado na Figura 4), que foi transformado em um
pulso de velocidade para cada uma das geometrias, cilindrica com velocidade do
pulso maxima de 0,46 m/s e na geometria conica de 0,16 m/s. O pulso completo
representa um ciclo e possui uma duracao de 1,68 segundos.

Para o acoplamento pressao-velocidade, foi empregado o esquema Coupled,
Least Squares Cell Based - para a solucéo dos gradientes e derivadas - e as equacoes
de pressédo e momento, que foram tratadas com fun¢des de segunda ordem. O critério
de convergéncia adotado foi de 10 para as equacdes de continuidade e momento.

Para a obtencdo de tensdes médias ao longo do tempo, necesséarias para
determinar os parametros de tensédo cisalhante, como WSS, TAWSS e OSI, a
aquisicdo de dados médios temporais foi ativada. Em seguida, foram realizados 4
ciclos com um time step de 0,0168 segundos para estabilizar o escoamento dentro da
artéria, e posteriormente, foi executado um ciclo completo com um time step de 0,001
segundo, totalizando 1680 time steps.

O tempo de simulagéo para o caso cilindrico foi de 19 horas e 26 minutos, e
para o caso conico, foi de 31 horas e 41 minutos. Esse processo foi repetido para cada

uma das 3 espessuras diferentes de strut, resultando em um total de 6 simulacdes.

3.3.3. Dominio solido

O setup estrutural comeca com a implementacdo das propriedades e dos
modelos de deformacdo dos materiais que foram utilizados, como seré apresentado
nos proximos subcapitulos. Apos a selecdo do material, aplica-se as condi¢cbes de

contorno para a parede da artéria e o stent.
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Primeiramente, o stent foi fixado a parede interna da artéria, permitindo apenas
a deformacao conjunta com a artéria. Quanto a parede interna, essa precisa ser fixada
em ambas entrada e saida, de forma que as duas extremidades n&do permitam
movimentos axiais hem transversais, o que vai contra a fisiologia natural das artérias,
uma vez que ha ocorréncia de tais movimentos nelas, como discutido por Malve et al.
(2012).

No entanto, essa condicdo € aceita para possibilitar o estudo. Também se
adicionou a condicéo de contorno de fluid-structure interface as paredes que estdo em
contato com o fluido (sangue), permitindo assim a troca de informacdes entre as partes
estrutural e fluida.

O setup transiente para a configuracéo de FSI consistiu em dois ciclos de 1,68
segundos. O primeiro ciclo foi dedicado a estabilizacdo do modelo estrutural, e o
segundo para a coleta dos resultados. Foi utilizado um time step de 0,0168 segundos,
totalizando 200 time steps. O caso cilindrico levou 25 horas e 56 minutos para ser

concluido, e o caso conico 46 horas e 56 minutos.

3.3.3.1. Modelagem da artéria

Referente a modelagem do material das artérias, de acordo com Chiastra et al.
(2014), a parede arterial pode ser modelada como um material isotrépico hiperelastico,
incompressivel e homogéneo. Neste trabalho, no entanto, a artéria foi modelada e
aproximada com elasticidade isotropica linear, conforme abordado em varios
trabalhos, entre eles, (CHAN; DING; TU, 2005; LOPES et al., 2019; WANG; LI, 2011).
Essa configuracdo aumenta a estabilidade da simulacao estrutural.

Para a modelagem da artéria, foram utilizados dados do software ANSYS
GRANTA EDUPACK 2022 R1, que possui um amplo banco de dados de varios
materiais. Foram obtidas as propriedades das artérias do nivel 2 dos materiais de

Bioengenharia, conforme apresentado na Tabela 2.

Tabela 2 - Propriedades do material utilizado para a artéria.

_ Modulo de Young Coeficiente De Massa Especifica
Material _
(MPa) Poisson (kg/m3)
Artéria 0,7 0,45 1000

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Esse modelo apenas considera a complacéncia da artéria como um todo, nao
levando em conta o comportamento especifico das diferentes posi¢oes e orientacdes
possiveis para as fibras musculares e colagenas, tal qual a orientacdo das células

endoteliais.

3.3.3.2. Modelagem do stent

A escolha do material do stent foi realizada levando em consideracédo algumas
condicdes. Além de necessitar de flexibilidade para permitir a expansao, o material
deve manter a artéria desobstruida apés a remocao do cateter-baldo. Mais importante
ainda, o material deve ser biocompativel, pois, do contrario, o corpo humano pode
rejeita-lo devido a respostas imunolégicas (JAYENDIRAN; NOUR; RUIMI, 2018).

Considerando essas condigdes, stents de Cobalto-Cromo (Co-Cr) apresentam
alta resisténcia especifica, resisténcia a corrosdo e excelente biocompatibilidade com
sangue e tecidos moles. Atualmente, stents feitos com esse tipo de material possuem
0s struts mais finos disponiveis no mercado (SUTTORP et al., 2015).

Na Tabela 3 a seguir, sédo apresentadas as propriedades do material utilizado
para a modelagem dos stents desta pesquisa. Essas propriedades foram obtidas da
mesma forma que as propriedades da artéria através do Granta Edupack, por meio

do nivel de dispositivos médicos.

Tabela 3 - Propriedades do material utilizado para o stent.

. N Massa N
, Modulo de  Coeficiente De o Limite de Escoamento
Material _ Especifica _
Young (GPa) Poisson (Yield Stress) (MPa)
(kg/m?)
Co-Cr 215 0,29 8310 486

Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.3.3.3 Configuragdes do acoplamento CFD — FSI

Dentro da modelagem em FSI, o modelo de CFD precisou de alguns ajustes
para que o acoplamento pudesse ser aplicado. Dentre esses ajustes, estavam, a
ativacdo do Dynamic Mesh, que ativa a deformacdo dos elementos da malha,
possibilitando o comportamento de complacéncia dentro do dominio fluido, e a criacao
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do Wall Coupling, selecionando a parede da artéria, isso faz com que os esforcos
exercidos na parede sejam transferidos para a fluid structure interface criada para a
parte estrutural. As demais configuragcdes permaneceram as mesmas apresentadas

para o modelo de CFD.
3.4. Modelo matematico

Para tratar a simulacdo separadamente em CFD e FSI, o modelo matematico
foi dividido em duas partes: CFD e acoplamento. No acoplamento, tem-se a parte
estrutural, a parte fluidica e as equacdes de tratamento para o acoplamento, conforme

apresentado por Siméao et al. (2016).
3.4.1. CFD

O Fluent da Ansys é baseado no Método dos Volumes Finitos (MVF). Esse
método se baseia na conservacdo de massa, movimento e energia. Na simulagéo
realizada, como néo ha transferéncia de energia, sédo utilizadas apenas as equacdes

para a conservacdo da massa e do momento, sendo elas, respectivamente:
ap N
E+V.(pv)=0 (8)

onde p é a massa especifica, e ¥ o vetor velocidade.

dpv

LIV (VT =Vp+V.() +pg +F 9)

onde F representa as forgas externas, g aceleracdo da gravidade e 7 é o tensor de

tenséo cisalhante obtido segundo a Equagéo 10.
7 =n(Vv + Vo7) (10)

onde 7 é a viscosidade dinamica do fluido obtido atraves da Equacéo 7.
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3.4.2. Acoplamento
3.4.2.1. Dominio do fluido

Durante a simulacéo do acoplamento, houve troca de dados entre o corpo fluido
e solido. O fluido deformou a parede arterial, e quando a parede arterial cessou essa
deformacéo, houve a compresséao do fluido. Portanto, adaptou-se as equacdes para
esse movimento do fluido, pelo método Arbitrary Lagrangian Eulerian (ALE). Esse
método, que utiliza variaveis do fluido relacionadas ao movimento da malha. Assim, a

equacao de conservagdo do momento toma a seguinte forma:
ov 5> —» >
pa+p((v—w).V)v—V.T=O (11)

onde W é o vetor velocidade do movimento da malha e 7 o tensor de tensio.

3.4.2.2. Dominio do sdélido

A parte sélida da artéria € modelada seguindo a Equacdo 12 da conservacao

de movimento:
B .
VTS + fs = Ps - Ug (12)

onde 7, é o tensor tensdo da parede arterial, f,® s&o as forcas do corpo por unidade
de volume, p, € a massa especifica da parede arterial e ii; € a aceleracao local do

solido.
3.4.2.3. Acoplamento entre os dominios (Interface)

Para resolver de forma simultdnea entre os dois dominios, tanto o0s
deslocamentos (u) quanto as tensdes (t), deve-se manter em equilibrio as tensdes na
interface entre os dois dominios, Equacdo 13, e o deslocamento entre as superficies

comuns entre os dominios deve ser o mesmo, Equacao 14.
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Ts.ng=71r. 1 (x,y,2) €I’ n T/ (13)

U =u (x,y,z) € TN I/ (14)
S f y
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4 RESULTADOS

Primeiramente, foi realizada a verificacdo do estudo, na qual foi utilizado o
trabalho de Chan, Ding e Tu (2005) para verificar tanto o modelo de FSI quanto a
utilizacdo do modelo viscoso de Carreau para fluidos ndo newtonianos. Para realizar
a comparacao, cinco conjuntos de resultados foram comparados com o trabalho do
autor.

Em seguida, sera apresentado os resultados para o teste de convergéncia de
malha e posteriormente serdo apresentados os resultados obtidos pelas simulagdes,
tanto de CFD quanto de FSI, categorizados por tipo de analise e geometria. Também
serdo fornecidas as comparacfes entre os métodos para cada tipo de analise,
incluindo diferenca de pressao, TAWSS e OSI. Sdo expostos os resultados obtidos
apenas por meio de FSI, como a analise de tensdo von Mises e a andlise de tenséo
cisalhante, ambas para os stents.

Os resultados da diferenca de pressao sédo apresentados na forma de graficos,
mostrando a diferenca de presséo para cada uma das espessuras do strut. Também
séo exibidos contornos de superficie para o TAWSS, OSlI, tensdo Von-Mises e tensao

cisalhante no stent, permitindo comparacdes entre as diferentes espessuras do strut.

4.1. Verificagao para o modelo de Carreau e modelagem por FSI

Os resultados obtidos para a verificacdo podem ser visualizados abaixo, para
tenséo cisalhante na parede na Figura 15 e perfis de velocidade nas Figura 16 a, b.

Figura 15 — Distribuicdo de WSS ao longo da parede arterial.
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Fonte: Elaborado pelo Autor

Figura 16 — Perfil de velocidade axialem: a) Z'=1e b) Z' = 4,3.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Esses resultados mostram que o modelo utilizado conseguiu reproduzir o
comportamento obtido pelo autor, que obteve resultados bastante préximos, como
evidenciado nos graficos. Para averiguar a proximidade dos dados, foi utilizado o
método do Erro Quadratico Médio (MSE), o qual verifica se o0 modelo proposto por
este trabalho, est4 ajustado aos dados do autor, calculando a média dos quadrados
dos erros, entre os valores propostos e os valores de referéncia, assim, quanto menor
0 erro, mais ajustado o modelo esta. Para o primeiro grafico da distribuicdo de WSS,
foi encontrado um erro de 1,4496, para os perfis de velocidade em Z' = 1, para T=
0,25t e T=0,75t, foi encontrado erros de 0,0031 e 0,0001 respectivamente e para Z' =
4,3 em T= 0,25t e T=0,75t, foi encontrado 0,007 e 1,73 respectivamente.
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Os resultados obtidos para o teste de convergéncia de malha podem ser

observados na Tabela 4.

Tabela 4 - Resultados para o teste de GCI.

Cébnico

Cobnico

Cilindrico

Cilindrico

P1= Velned [?] ¢z = AP [Pa] P = Vel ca [?] ¢z = AP [Pa]

N1

N2

N3

21

T32

PN,

Pn,

PN,
GCIy1(%)
GCI3,(%)

587710

265100

114000
1,303929

1,32468
0,12691

0,12654
0,0438

0.074400
0.192670

30,415
29,713
30,225

1,463816
0,487297

368330
168100
77921
1,298842

1,292125
0,14061

0,13957
0,13292

0,162631
1,095275

39,908
40,1

25,947

0,007581
0,607422

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Os resultados obtidos a partir desse software demonstraram que a malha esta

bem desenvolvida, apresentando valores muito satisfatérios de GCI tanto para o caso

1-2 (Refinada-Média) quanto para o caso 2-3 (Média-Grosseira).

Para o desenvolvimento deste trabalho, a malha mais refinada foi selecionada

para ambas as geometrias, as malhas sdo apresentadas a seguir, com foco na regiao

de interesse (stent), geometria cilindrica Figura 17 e conica Figura 18. Também, na

Figura 19, é possivel visualizar a malha do dominio soélido, ou seja, o stent e parede

da artéria, para as duas geometrias.
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Figura 17 — Detalhes da malha externa e interna para geometria cilindrica.
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I 4.
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Fonte: Elaborado pelo Autor

Figura 18 — Detalhes da malha externa e interna para geometria cénica.
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Fonte: Elaborado pelo Autor
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Figura 19 — Detalhes das malhas para a parede arterial e stent, para geometria

cilindrica e conica.
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Fonte: Elaborado pelo Autor

4.3. Diferenca de pressao (AP)

A partir de uma simulacéo de CFD, é possivel obter resultados relacionados ao
fluido, como a diferenca de presséo antes e depois do stent, um dado de extrema
importancia. Isso ocorre porque uma grande diferenca de pressao entre esses pontos
exigiria um esforco maior do coracdo para superar a resisténcia causada pela
implantacdo do stent. Assim, por meio de uma analise de FSI, €& possivel
complementar essa avaliagdo com informacdes sobre a complacéncia das artérias,
permitindo identificar se ha alguma alteracdo entre os modelos de simulagéo e as
diferentes geometrias apresentadas.

Para conduzir essa andlise, foram estabelecidos dois planos: um localizado a
5 mm antes do inicio do stent e outro situado a 5 mm do término da geometria do
stent. A analise consistiu em calcular a média da pressédo nesses planos e, em
seguida, determinar a diferenca entre eles. Com isso, foram obtidos os gréaficos que
ilustram a variacdo de pressao durante um ciclo cardiaco para a geometria cilindrica,

como mostrado na Figura 20, para a geometria cbnica, Figura 21.



55

Figura 20 - Diferenca de pressao entre as espessuras de struts para a geometria

cilindrica.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

E possivel observar uma grande discrepancia nas diferencas de pressio entre
os modelos CFD e FSI, especialmente nos casos dos struts mais espessos, nos quais
o0 modelo FSI resulta em quase o dobro da presséo obtida pelo modelo CFD. Essa
diferenca substancial se deve, em grande parte, a elasticidade das paredes da artéria,
ou seja, a complacéncia arterial, uma vez que o strut de 0,3 mm causa uma perda de
carga significativa na artéria durante o pico de velocidade.

As paredes arteriais se deformam naturalmente para armazenar essa energia
em forma de pressao e, posteriormente, a libera para um segundo pico de presséo
sanguinea durante a diastole. Isso resulta no aumento de volume, aumentando entédo
o diametro da secao que, quando combinado a perda de carga causada pelo stent,
leva a uma grande diferenca de valores, especialmente se utilizado o strut de 0,3 mm
para a comparacao. No entanto, na analise de CFD, essa variacdo de pressdo ocorre
de forma quase linear, isso poderia levar a uma andlise errdbnea do estudo, quando na

verdade, a diferenca de presséo € relativamente maior como visualizado na curva de
FSI.
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Figura 21 - Diferenca de pressao entre as espessuras de struts para a geometria

conica.
500
Espessura (mm)
430 ——0,1 CFD
400 F 0,2 CFD
E 0,3 CFD
= 350 « 0,1FSI
% 300 L 0,2 FSI
u 0,3 FSI
o
o 250
©
S 200 F
[
g
o 150 |
E ° .:\‘ abhae, SN .
/.. ....'.... ... .....v ....
/, 00 oo ® .’Oo..'. """"
50 //'. ..'.';'.""00... .....".l'o'v'
‘:v. (117 "'v-‘,,v
0 goc® 1 1 1 1 1 1 1 )
0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1,4 1,6
Tempo (s)

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Na geometria conica, ndo se observa uma grande diferenca nos resultados de
diferenca de presséao entre as espessuras dos struts, uma vez que a propria geometria
facilita o direcionamento do fluxo, comprimindo-o em direcédo ao centro do stent. Isso
resulta em uma condi¢do mais favoravel em relagdo a perda de carga.

Porém, o comportamento esperado para a modelagem de FSI era de valores
maiores em relacdo a CFD, como apresentado para a geometria cilindrica, mas na
geometria cOnica acontece o oposto. A complacéncia atua da mesma forma, porém,
a geometria cOnica sofre uma perda de carga menor na modelagem de FSI,
absorvendo parte da pressdo mantendo-a baixa, enquanto que na CFD essa pressao
nao € amortecida pela complacéncia causando esse leve aumento em relacdo a FSI.

No que se refere & andlise dos resultados em relacdo a comparagdo das
espessuras dos struts, € evidente que quanto menor for a espessura do strut, menor
sera a diferenca de presséo entre os planos. Consequentemente, quanto maior for a
espessura do strut, maior sera a discrepancia.

A pressao € um indicador crucial quando se trata de um fluxo que deve ser
entregue com o0 minimo de esforco possivel nas posteriores ramificacdes da
circulagdo cardiovascular. Portanto, os melhores resultados, s&o obtidos com struts

de 0,1 mm de espessura para ambas as geometrias, uma vez que struts maiores
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causam perturbacdes mais significativas no fluxo, o que leva a um aumento da

presséo necessaria para o escoamento do sangue.

4.4. Média temporal da tensao cisalhante na parede (TAWSS)

A andlise do WSS na parede das artérias € bastante delicada, pois as tensdes
nao podem ser excessivamente altas nem baixas. Tensdes elevadas podem danificar
a camada das células endoteliais e desencadear processos inflamatérios que podem
levar ao desenvolvimento de placas ateroscleréticas ou aneurismas. Tensdes baixas,
por outro lado, podem n&o estimular adequadamente as ceélulas endoteliais a
desempenhar suas funcbes fisiolégicas, o0 que também contribui para o
desenvolvimento da aterosclerose.

De acordo com Chiu e Chien (2011), o WSS pode variar de 1 a 7 Pa em artérias.
Entretanto, em situacdes de alto grau de estenose, esse indice é frequentemente
reportado como sendo maior que 7 Pa (MASCHIO, 2019).

O TAWSS é um parametro que integra o WSS ao longo de um ciclo, calculando
a média dos valores de tensdo. Essa abordagem permite uma andalise mais pratica
dos resultados. O valor méximo do TAWSS foi estabelecido em 7 Pa, tornando
possivel identificar regides com alto WSS de interesse e, excluir regides com WSS
elevado que nédo fazem parte da analise, como a entrada da artéria (inlet) e a parede
do stent em contato com o escoamento. ISso se aplica aos diferentes casos dos struts
e pode ser observado os contornos nas geometrias cilindricas Figuras 22, 23 e 24 e
cOnicas Figuras 25, 26 e 27, tanto para CFD quanto para FSI, diferenciando-se pela

espessura do strut.

Figura 22 — TAWSS, para geometria cilindrica e strut de 0,1 mm: a) CFD e b) FSI
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 23 — TAWSS, para geometria cilindrica e strut de 0,2 mm: a) CFD e b) FSI
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 25 — TAWSS, para geometria conica e strut de 0,1 mm: a) CFD e b) FSI
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 26 — TAWSS, para geometria conica e strut de 0,2 mm: a) CFD e b) FSI
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 27 — TAWSS, para geometria conica e strut de 0,3 mm: a) CFD e b) FSI

O R K% © o

TAWSS [Pa] m— - -

Fonte: Elaborado pelo Autor.

O TAWSS proporciona uma visdo geral do comportamento dos diferentes
struts. Quanto maior a espessura do strut, maior a compressao do escoamento,
resultando em maiores vetores de velocidade e influenciando diretamente as tensdes
cisalhantes na parede. Contudo, mesmo com a espessura aumentada, a média do
WSS para valores mais elevados permanece abaixo do limite de 7 Pa estabelecido
neste estudo para o TAWSS, porém, ha regides com baixos ou quase nulos valores
de TAWSS, como nas extensdes antes e apos o stent.
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Para avaliar quantitativamente os resultados obtidos foi realizada uma medicao
em um ponto especifico da artéria 2 mm apos o stent em todas as geometrias, pois
este ponto configura uma regido critica de analise, visto que, é a regido mais provavel
para apresentar problemas de RIS, depois da regido dentro do stent. Estes resultados

sdo observados na Tabela 5.

Tabela 5 — TAWSS pontual para as geometrias estudadas.

Geometria Strut (mm) CFD (Pa) FSI (Pa)
0,1 2,7385 1,4410
Cilindrica
0,2 2,1301 0,7345
0,3 1,0884 0,3916
0,1 3,3556 2,1574
0,2 3,0463 1,7256
Codnica
0,3 2,7039 1,4665

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Nas paredes arteriais situadas entre as paredes do stent, é possivel observar
pontos criticos com tensdes minimas. Esse fator pode acarretar, a longo prazo, em
acumulo de células e possivel reestenose.

Essas complicacBes ocorrem devido ao afastamento do fluxo de sangue da
parede arterial. Quanto maior a espessura do strut, maior € o degrau, causando assim
areas de recirculacdo ou no minimo, uma diminuicdo nas velocidades proximas as
paredes internas da artéria. Isso contribui para as baixas tensGes cisalhantes
préoximas as paredes do stent.

Balossino et al. (2008) encontraram resultados diferentes ao utilizar um mesmo
stent com espessuras diferentes de 0,05 mm e 0,15 mm. Foi realizada a deformacao
dos stents no interior da artéria com uma camada de placa (estenose), e a partir dessa
geometria deformada, foi realizada a simulagcdo em CFD. Constatou-se que o stent
com maior espessura entregou uma porcentagem de area com WSS menor que 0,5
Pa, comparativamente menor em relacdo ao de menor espessura, condizendo com

melhores resultados para o strut mais espesso.
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Como observado na Tabela 5 e visualizado de melhor forma a comparacao
entre as espessuras, utilizando apenas a modelagem de FSI nas Figuras 28 e 29 para
a geometria cilindrica e conica respectivamente, é apresentado o oposto do obtido
pelos autores, onde struts menos espessos entregam tensdes maiores. A diferenca
entre os comportamentos apresentado pelos autores e por este trabalho, pode se dar
devido a utilizacdo de uma modelagem de fluido diferente (newtoniano ou nao
newtoniano), tanto quanto também, uma influéncia direta da geometria do stent, os

quais séo diferentes entre os estudos.

Figura 28 — Comparacdo de TAWSS entre os struts cilindricos através da

modelagem de FSI: a) 0,1 mm, b) 0,2 mm e ¢) 0,3 mm.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 29 — Comparacao de TAWSS entre 0s struts conicos através da modelagem
de FSI: a) 0,2 mm, b) 0,2 mm e ¢) 0,3 mm.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Ao comparar os modelos de CFD e FSI, é possivel observar que o modelo de
CFD fornece valores mais elevados em comparagcdo com o modelo de FSI. Isso
poderia levar a uma interpretacdo favoravel do caso estudado, visto que, tensdes
maiores sao interessantes para o estudo, mas, ao analisar os resultados de FSI,
método o qual se aproxima mais da fisiologia cardiovascular, percebe-se o oposto.
Enquanto isso, ao observar as paredes arteriais localizadas dentro da malha do stent,
nao sao observadas diferencas visiveis entre os modelos.

Analisando as diferentes geometrias de stent e usando apenas os casos de FSI
para a espessura do strut de 0,3 mm, através da Figura 30, observa-se que o formato
cilindrico apresenta um valor mais alto de TAWSS na parte inicial, uma distribuicdo
uniforme na parte do stent e um valor baixo na parte posterior dele. No caso conico,
h& uma regido com valores mais baixos de TAWSS no inicio e uma distribuicao
desigual na parte do stent, em que ha regides com valores maiores de TAWSS no

final do stent. Além disso, a parte posterior do stent na geometria cbnica apresenta
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resultados melhores em comparacdo a cilindrica, alcancando valores de tensdes

maiores.

Figura 30 — Comparacdo de TAWSS entre as geometrias para a espessura do strut
de 0,3 mm através da modelagem de FSI: a) Cilindrico e b) Conico.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Yu et al. (2017), foram os primeiros a abordar o uso de stents cénicos, e
chegaram a mesma conclusao sobre a compara¢ao dos modelos cilindricos e conicos,
ainda que a geometria cilindrica tenha proporcdes diferentes das apresentadas neste
trabalho, que o stent cbnico conseguiu entregar uma melhor distribuicdo das tensoées,

e consequentemente diminuir a incidéncia de complicacdes pos implantagéo do stent.
4.5. indice de oscilagdo cisalhante (OSI)

Através do OSI, é possivel identificar locais com fluxo oscilante, ou seja,
perturbado. Este parametro adimensional é avaliado em uma escala de 0 a 0,5, com
0 representando um escoamento ordenado, seguindo o comportamento esperado do
escoamento fisioldgico e 0,5 indicando que o escoamento esta no sentido oposto,
mostrando areas em que ele esta completamente perturbado. Os resultados de
contornos de OSI podem ser observados na Figuras 31, 32 e 33 para a geometria
cilindrica e na Figuras 34, 35 e 36 para a conica.
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Figura 31 - OSI, para geometria cilindrica e strut de 0,1 mm: a) CFD e b) FSI.

OsI [ — L : : . ‘
Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 32 - OSI, para geometria cilindrica e strut de 0,2 mm: a) CFD e b) FSI.

OS| [-] n— L -

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 33 - OSI, para geometria cilindrica e strut de 0,3 mm: a) CFD e b) FSI.

}‘yﬁ > y)"‘ o y ';‘) ';;

\\vg\ - ';)\ - 'a 'r)\

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 35 - OSI, para geometria conica e strut de 0,2 mm: a) CFD e b) FSI.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 36 - OSI, para geometria conica e strut de 0,3 mm: a) CFD e b) FSI.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Nos resultados do FSI, observa-se um aumento significativo no OSI, devido ao
aumento da secdo causado pela complacéncia das artérias. Isso resulta em um
aumento no degrau que 0 escoamento precisa superar, entre o stent e a parede
arterial, gerando regifes de maior recirculacao.

Bonfanti et al. (2018), ao abordaram uma comparacao entre CFD e FSI em uma
aorta, chegaram a mesma conclusdo, onde foram obtidos valores maiores de OSI,
através do FSI e o modelo rigido (CFD) obteve valores significativamente mais baixos
de OSI nas mesmas regides observadas. E concluiram que, o movimento da parede
afeta intensamente o escoamento, onde a expansédo e contracao alternadas do vaso
devido as flutuacbes de presséo aprimoram a natureza oscilatéria do escoamento.

Em relacdo a espessura do strut, é evidente que quanto maior a espessura do
strut, maior € a perturbacdo no escoamento, resultando em mais areas com
escoamento oscilatério e com maior intensidade. Para as geometrias com struts de
0,1 mm de espessura, as regides de oscilacdo estdo localizadas muito proximas as
paredes do stent, enquanto em outras geometrias, o fluxo oscilatorio se irradia no
sentido do escoamento, gerando mais areas de perturbacéo do fluxo, a comparacéo
entre as espessuras do strut, utilizando a modelagem de FSI, é observado nas Figuras

37 e 38, para as geometrias cilindricas e cénicas respectivamente.



67

Figura 37 — Comparacao de OSI entre os struts cilindricos através da modelagem de
FSI: a) 0,1 mm, b) 0,2 mm e c¢) 0,3 mm.

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 38 — Comparacédo de OSI entre os struts conicos através da modelagem de
FSI: a) 0,1 mm, b) 0,2 mm e c¢) 0,3 mm.

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Ao considerar os resultados da analise FSI e fazer uma comparacao entre as
geometrias dos stents, cilindricos e conicos, € possivel observar uma maior eficacia
na geometria conica. Utilizando a comparacao entre as geometrias para o strut de 0,3
mm, na Figura 39, é possivel observar que o formato cilindrico apresenta uma regido

mais ampla com fluxo oscilatorio, incluindo a regido do stent e a area posterior a ele.

Figura 39 — Comparacao de OSI entre as geometrias para a espessura do strut de

0,3 mm através da modelagem de FSI: a) Cilindrico e b) Cénico.

OSI[-] n— L -

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Todavia, no stent conico, essa area de fluxo oscilatorio € limitada a uma
pequena regido proxima as paredes do stent, a qual logo se estabiliza, algo que
também acontece nas geometrias de 0,2 mm, Figura 40. Mas ndo séo visualizadas

com grandes diferencas nos struts de 0,1 mm.
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Figura 40 — Comparacado de OSI entre as geometrias para a espessura do strut de

0,2 mm através da modelagem de FSI: a) Cilindrico e b) Cénico.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

4.6. Analise estrutural dos stents por meio do critério de Von-Mises

A andlise estrutural de stents, incluindo a identificacdo de critérios de falha, &
realizada utilizando a tensdo de Von-Mises, a qual combina tensdes normais e de
cisalhamento e pode ser comparada diretamente com a tensédo de escoamento do
material do stent. Essa verificacdo ajuda a identificar possiveis falhas criticas para a
estrutura do stent.

Essa analise estrutural exige a aplicacdo de uma tensdo a parede do stent e
pode ser realizada de forma simplificada, usando simula¢des de FSI de uma via (one-
way). Neste caso, as pressdes derivadas do fluxo sanguineo, obtidas por meio de
simulacdes de CFD, sao aplicadas ao médulo estrutural do stent.

Para o presente estudo, foi realizado uma abordagem mais complexa e precisa
através da simulacdo por meio de FSI de duas vias (two-way). Nesse cenario, em
cada passo de tempo, 0 stent recebeu as tenses provenientes do fluxo sanguineo,
permitindo uma analise mais detalhada da interagé@o entre o stent e o fluido (sangue).
Os resultados obtidos para cada um dos stents estdo apresentados na Figura 41, para

a geometria cilindrica, e Figura 42, para a geometria conica.
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Figura 41 — Tensédo de Von-Mises para a geometria cilindrica: a) 0,1 mm, b) 0,2 mm

e c) 0,3 mm.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 42 — Tensdo de Von-Mises para a geometria conica: a) 0,1 mm, b) 0,2 mm e

c) 0,3 mm.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Analisando os resultados, observa-se uma notavel disparidade entre diferentes
geometrias de stents (cilindricos e cbnicos) e as diferentes espessuras dos struts.

Comparativamente, as tensdes de Von-Mises variam significativamente.
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Na comparacdo das geometrias, as tensdes de Von-Mises na geometria
cilindrica sdo resultantes, principalmente, das forcas exercidas pelo fluxo sanguineo
bombeado pelo coracdo, sendo distribuidas quase que homogeneamente na extensao
do stent. J& a geometria cOnica enfrenta tensdes adicionais devido ao afunilamento
do escoamento. Nesse caso, € possivel observar as maiores tensdes justamente na
parte inicial do stent, onde a velocidade é menor, e a pressao é maior, 0 que resulta
em niveis de tensdo mais elevados.

No que diz respeito as espessuras dos struts, observa-se que 0s stents com
struts de 0,1 mm exibem as tensdes de Von-Mises mais elevadas. Isso ocorre devido
a area da secéo transversal da geometria ser menor quando comparada aos stents
com struts de 0,3 mm.

Jayendiran, Nour e Ruimi (2018), alcancaram o mesmo resultado ao simular
diferentes stents de diferentes materiais com diferentes espessuras de struts, onde
variando a espessura de 0,3 mm a 1 mm, as maiores tensdes de Von-Mises, foram

obtidas pelas geometrias com 0s struts menos espessos.
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5 CONCLUSAO E PERSPECTIVAS FUTURAS

A pesquisa sobre o uso de stents cbnicos em comparacdo com stents
cilindricos, combinada com técnicas avancadas de modelagem, como a Fluid
Structure Interaction (FSI), apresenta uma perspectiva promissora no tratamento de
estenoses coronarianas. Os resultados obtidos ndo apenas confirmam a viabilidade
dessa abordagem, mas também revelam seu potencial para melhorar o tratamento de
doencas cardiovasculares, reduzindo reestenoses intra-stent e a necessidade de
intervencdes clinicas repetidas. Este estudo destaca a importancia de considerar a
geometria do stent assim como a influéncia das diferentes espessuras dos struts,
abrindo caminho para avancos significativos na cardiologia e melhorias na qualidade
de vida dos pacientes.

A aplicacdo de técnicas avancadas de modelagem, como a Fluid Structure
Interaction (FSI), desempenha um papel crucial na pesquisa sobre o uso de stents
cilindricos e stents cénicos no tratamento de estenoses coronarianas. A FSI permite
uma analise abrangente, considerando ndo apenas o comportamento fluidodinamico,
mas também a interacdo entre o stent e as estruturas circundantes. A simulacao
computacional usando Computational Fluid Dynamics (CFD) oferece esclarecimentos
detalhados sobre os padrées de fluxo sanguineo, enquanto a FSl incorpora a resposta
estrutural do stent as condi¢des dindmicas do ambiente vascular. Essa abordagem
combinada permite uma avaliacdo mais precisa do desempenho do stent em
condi¢cdes proximas as reais, proporcionando uma base robusta para decisbes
clinicas.

A pesquisa também se concentra na influéncia da geometria do stent,
comparando stents cilindricos e cénicos. A escolha entre estas formas geométricas
pode ter implicagdes significativas no tratamento de estenoses coronarianas.

Enquanto os stents cilindricos apresentam caracteristicas especificas, como
distribuicdo uniforme de forgas, os stents conicos oferecem a vantagem de se adaptar
melhor as variagdes naturais do vaso sanguineo. A geometria conica também pode
reduzir o risco de reestenose intra-stent, proporcionando um suporte mais eficaz nas
areas de maior necessidade. Essa analise geométrica aprofundada destaca a
importancia de personalizar a escolha do stent com base nas caracteristicas

especificas de cada leséo coronariana.
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Além disso, a pesquisa também considera a influéncia das diferentes
espessuras dos struts, elementos estruturais do stent. Eles desempenham um papel
crucial na integridade mecéanica do stent e na resposta vascular. Variagbes na
espessura dos struts podem afetar a hemodinamica local e a probabilidade de
reestenose. Ao compreender melhor como a espessura dos struts influencia na
resposta do tecido vascular, os pesquisadores podem otimizar o design do stent para
alcancar um equilibrio entre suporte estrutural e biocompatibilidade. Essa investigacdo
sobre struts oferece insights valiosos para o desenvolvimento de stents mais eficazes
e personalizados, promovendo avancos significativos no campo da cardiologia
intervencionista.

A partir deste trabalho, foi possivel destacar as diferencas entre os modelos
estudados, CFD e FSI. A proposta de FSI apresenta maior compatibilidade com a
fisiologia humana e mesmo com um custo operacional mais elevado, sua utilizacdo é
altamente justificavel. Cada vez mais, busca-se uma modelagem tdo préxima quanto
possivel da fisiologia natural do corpo humano, especialmente em contextos
cardiocirculatorios, como trata este trabalho.

O FSI é apenas uma das modelagens necessarias para alcancar simulacdes
extremamente realistas. Outras modelagens podem abordar conceitos como o
tratamento das condi¢cdes de contorno por Windkessel, de forma a representar a
interacdo do coracdo com a circulacao periférica. Essa modelagem pode levar em
conta a resisténcia periférica, ou seja, a resisténcia ao escoamento oferecida pelos
vasos periféricos, e pode considerar a complacéncia e a inércia sanguinea, que
seriam a capacidade das artérias de se expandirem e contrairem, e a aceleracdo e
desaceleracdo do sangue enquanto flui pelas artérias, respectivamente.

A representacéo do sangue como um fluido de uma ou duas fases, a obtencao
da geometria por meio de exames de imagem, como ressonancia magnética ou
tomografia (patient specific), entre outras, sdo também contempladas. A agregagao
de varias condi¢cbes pode elevar ainda mais o nivel da simulagéo, indicando um
caminho promissor a ser explorado na area.

Diante disso, algumas sugestdes para trabalhos futuros incluem a aplicagéo de
stents cilindricos e cbnicos em geometrias patient specific, permitindo uma analise
mais realista e aplicada. Juntamente a isso, propdem-se a realizacdo de simulagdes

estruturais para avaliar o posicionamento e a expansao do stent de forma cirdrgica
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dentro de uma artéria com estenose, proporcionando uma analise mais precisa das
condicBes nas paredes do stent em resposta as tensdes da parede arterial.

A aplicacdo de modelos de Windkessel em conjunto com simulagdes de FSI
pode oferecer condicbes de entrada e saida mais proximas das fisiologicas,
proporcionando uma simulacdo mais realista da interacao fluido-estrutura nas artérias.
Além disso, uma analise também de FSI, com foco na analise estrutural dos stents,
realizando uma analise de fadiga do material, visto que ocorrem muitos ciclos durante
sua vida util. Essas sugestfes representam oportunidades de estudos relevantes para
avancar ainda mais na compreensao e otimizacao dos stents coronarianos.

Por fim, este trabalho cumpriu com seus objetivos de estudos e comparacdes
entre diferentes formatos de stents, trazendo conhecimentos acerca da fisiologia
cardiocirculatoria e de simulagbes computacionais. A tarefa de agregar problemas
cardiacos de saude com técnicas capazes de modelar numericamente casos reais foi
desafiadora, porém seus resultados séao significativos e relevantes, capazes de trazer
inovacdes em uma area téo necessitada de novas tecnologias, como a area da saude.

Os dados coletados servem de base para pesquisas futuras, assim como para
instigar o desenvolvimento de novos modelos de stents que sejam mais eficazes e
promovam mais durabilidade de tratamento e, consequentemente, mais qualidade de
vida aos pacientes. Tendo em mente o rapido avanco de tecnologias em éareas de
simulacdo numérica, a ideia para que futuros projetos sejam cada vez mais precisos
e permitam respostas melhores se torna mais concreta, ampliando assim o horizonte
de possibilidades das pesquisas da area e possibilitando mais longevidade e saude a

populacao.
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