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RESUMO

A aterosclerose é um problema de saude publica sério, resultando no endurecimento
e na obstrucdo das paredes arteriais devido ao acumulo de células lipidicas. O uso de
stents tem sido eficaz no tratamento da doenca, mas a reestenose € comum,
possivelmente devido a condi¢des desfavoraveis de fluxo sanguineo proximo ao stent.
Este estudo analisa o fluxo sanguineo em artérias com stents, utilizando modelagem
fluido-estrutura e hemodinamica computacional, avaliando parametros que afetam a
reestenose, como tensdo de cisalhamento e indice de cisalhamento oscilatorio. Uma
revisdo sistematica da literatura revelou poucos trabalhos usando Fenémeno de
Interacdo Fluido-Estrutura (FSI) com o modelo de Windkessel como condicdo de
contorno. Este modelo é crucial na simulagdo fluidodinAmica, capturando
caracteristicas de amortecimento e compliance arterial. Um codigo em MATLAB foi
utilizado para obter condigbes de contorno em modelos de Windkessel com trés
elementos. Dois modelos de stents foram analisados: JANUS e Palmaz-Schatz. A
andlise FluidodinAmica Computacional (CFD) e FSI destacou a importancia de evitar
geometrias de stents que acumulem tenséo, potencialmente causando reestenose. O
modelo de Windkessel revelou a sensibilidade da resisténcia e complacéncia arterial
sobre a presséo de saida, afetando o indice de oscilacdo cisalhante e a tensdo sobre
o stent. Além disso, destacou a importancia de considerar aspectos fluidodinamicos e
estruturais na avaliacdo do desempenho dos stents, contribuindo para avancos na
compreensao e tratamento da aterosclerose e suas complicagdes.

Palavras-chave: Stent; Interagcdo Fluido-Estrutura; Hemodinamica; Fluidodinamica
Computacional.



ABSTRACT

Atherosclerosis is a serious public health problem, resulting in the hardening and
obstruction of arterial walls due to the accumulation of lipid cells. The use of stents has
been effective in treating the disease, but restenosis is common, possibly due to
unfavorable blood flow conditions near the stent. This study examines blood flow in
stented arteries using fluid-structure modeling and computational hemodynamics,
evaluating parameters that affect restenosis, such as shear stress and oscillatory
shear index. A systematic literature review revealed few studies using Fluid-Structure
Interaction (FSI) phenomenon with the Windkessel model as a boundary condition.
This model is crucial in fluid dynamic simulation, capturing arterial damping and
compliance characteristics. A MATLAB code was used to obtain boundary conditions
in Windkessel models with three elements. Two stent models were analyzed: JANUS
and Palmaz-Schatz. Computational Fluid Dynamics (CFD) and FSI analysis
highlighted the importance of avoiding stent geometries that accumulate stress,
potentially causing restenosis. The Windkessel model revealed the sensitivity of
arterial resistance and compliance on outlet pressure, affecting the shear oscillation
index and stress on the stent. Additionally, it highlighted the importance of considering
fluid dynamic and structural aspects in assessing stent performance, contributing to
advances in understanding and treating atherosclerosis and its complications.

Key-words: Stent. Fluid-Structure Interaction. Hemodynamics. Computational Fluid
Dynamics.
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1 INTRODUGAO

Os estudos de interacao fluido-estrutura (FSI) emergiram como uma ferramenta
valiosa na engenharia cardiovascular nos ultimos 20 anos, onde combinam dindmica
de fluidos computacional (CFD) com analise de elementos finitos (FEA), permitindo a
investigacdo do comportamento do fluido, comportamento estrutural e como eles
interagem e afetam uns aos outros. O CFD tradicional, usando uma abordagem de
volume finito, tem limitagGes na exploragéo de desafios na engenharia cardiovascular
porque ndo pode representar como o fluido respondera a uma estrutura adjacente
deformada devido a pressao do fluido ou outras forcas (MENDEZ et al., 2018). A
elasticidade e a complacéncia dos vasos sdo caracteristicas integrais do sistema
circulatorio e ndo sdo bem modeladas com CFD. Da mesma forma, os métodos FEA
ndo podem modelar a resposta estrutural a dindmica dos fluidos se a fisica do fluido
nao for conhecida e for inerentemente dependente do comportamento da prépria
estrutura. O FSI aproveita CFD baseado em volume finito estabelecido e métodos
computacionais de FEA estrutural, com isso, acopla a fisica dos dominios de fluido e
estrutural por meio dos solucionadores de CFD e FEA (BOROWSKI et al., 2018).

As estratégias com FSI podem ser implementadas em geometrias de interesse
e permitem a criacdo de modelos especificos do paciente a partir de dados de imagens
de ressonancia magnética ou tomografia computadorizada. Em geral, os estudos FSI
cardiovasculares atuais sao concluidos usando uma ou mais geometrias especificas
do paciente (WANG et al.,, 2018). As fatias de varreduras de imagens 2D sao
empilhadas e mescladas, como é mostrado na Figura 1, criando uma geometria 3D

especifica do paciente.

Figura 1 - Conjunto de Imagens empilhadas, retiradas de ressonancia magnética.

Fonte: Rocha et al. (2021).
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Esses métodos estdo bem estabelecidos em CFD cardiovascular e estdo sendo
aproveitados para criar estes modelos precisos. O FSI também permite o estudo de
fenbmenos fisicos que ndo séo facilmente mensurados e séo fatores relevantes na
iniciacdo, progressao, diagnostico ou tratamento da doenca. Por exemplo, a medi¢céo
direta do estresse de cisalhamento da parede (WSS) em um vaso sanguineo dentro
do corpo é impossivel, mas seus valores séo significativos. Um WSS patologicamente
baixo é um fator de risco importante para o inicio e a progressao da aterosclerose e
se for muito alto, pode ocorrer acimulo de coagulos de sangue, com isso podendo
descolar e assim bloquear outros pontos da corrente sanguinea (HE et al., 2017). O
FSI permite que as equipes clinicas considerem o impacto dos parametros, como
WSS, e tomem decisbes de tratamento com base em modelos especificos do paciente
(DREWE et al., 2017).

Uma das doencas que podem ser prevenidas com a analise do WSS, € a
aterosclerose, uma doenca que afeta 0s vasos sanguineos arteriais formando placas
no interior da parede arterial, ocasionadas pela coagulagdo do sangue dentro da via,
reduzindo ou até mesmo restringindo o fluxo. Quando o fluxo sanguineo é reduzido
nas artérias corondrias, uma angina (dor no peito) pode ser desenvolvida. A angina
se desenvolve durante o esforco fisico ou estresse emocional, quando o musculo
cardiaco precisa de mais oxigénio (SIMAO et al., 2017). Em pacientes com problemas
de mé circulagdo sanguinea, ocasionados pela limitacdo do escoamento sanguineo
nas artérias coronarias, o stent ou a angioplastia com baldo podem ser usados como
terapia médica (GOTTSCHALL; ESPECIAL, 2010).

Os stents coronarios sao pequenos tubos de malha de arame que fornecem
suporte para sustentar a parede arterial danificada, reduzindo a estenose, como
ilustrado na Figura 2. No entanto, na reestenose intra-stent (RIS) que pode ocorrer, 0
stent fecha novamente a via, continuando a ser um problema comum com diversos
designs de stent, levando a diferentes taxas de estenose (JAYENDIRAN; NOUR,;
RUIMI, 2018). Além disso, pacientes com placas coronarias podem nao ser passiveis
de angioplastia com baldo ou stent devido ao tamanho pequeno da artéria coronaria
ou ao bloqueio completo que ndo pode ser atravessado pelo baldo. Assim, a
angioplastia e o implante de stent devem ser considerados quando artérias Unicas

e/ou multiplas se tornam estreitas (SIMAO et al., 2017).
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Figura 2 - Colocacéo de Stents.

Fonte: Rocha et al. (2021).

Dependendo do desenho do stent, a resposta arterial a implantacdo do stent
pode mudar em cada paciente, mudando o escoamento sanguineo e, por
consequéncia, aumentando a pressao arterial no paciente (NESTOLA et al., 2021).
Mudancas simples na configuragdo podem reduzir a leséo vascular e a formacéo de
trombos. Assim, a disparidade no desempenho do stent pode ser atribuida a muitos
fatores, como o tipo de leséo arterial, material do stent e forma construtiva. O tipo de
stent utilizado para tratar um bloqueio é um fator predominante que afeta a estenose
(LEE et al., 2020).

Com isso, os modelos computacionais de dinamica de fluidos, incluindo a FSI,
sdo utilizados para avaliar o impacto hemodinamico na implantacéo de stents. Dessa
forma, com o objetivo de compreender a aplicagdo dos modelos de stents em
simulacdes de FSI, esses modelos sdo aplicados em diferentes tipos de stents. A
analise abrange a utilizacdo desses modelos em conjunto com modelos Windkessel,
destacando os tipos de stents e validando os modelos para aplicacdo e anélise em

diferentes contextos de stents.
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1.1 PROBLEMA

Os stents causam complicacdes no fluxo normal do sangue, causando assim
tensBes anormais, que acabam por aumentar o acumulo de particulas e ocasionar
outro problema de aterosclerose, onde seria necessario novamente uma intervengao
clinica, o que gera riscos para o0 paciente, tanto na nova intervencao, quanto durante
a RIS. Apesar da incidéncia de RIS, ter diminuido significativamente gracas aos
avancos das tecnologias em stents corondrios e tecnologia de implantacdo
(GIUSTINO et al., 2022), ainda sao estudadas diferentes geometrias de stents, e

novas formas de abordar estes estudos.
1.2 TEMA

Uma forma relativamente barata e n&o invasiva para analisar e estudar
aplicac6es como a de stents, se da através de modelos numéricos, em abordagens in
silico, ou seja, trabalhar com a simulacéo do corpo fluido através da geometria dos
vasos com a aplicacdo dos stents. Ao tratar da simulagcéo, ha varias formas de se
abordar um problema de escoamento do sangue, porém, recentemente estao sendo
realizados estudos de simulagcdo do escoamento, acoplado ao estudo de simulagéo
estrutural da parede dos vasos. O modelo de Fluid Structural Interaction (FSI), que
seria 0 acoplamento entre Computational Fluid Dynamic (CFD) e Finite Element
Analysis (FEA), o qual € fundamental quando h& a necessidade de entender e
visualizar a transferéncia de esfor¢cos mecéanicos do fluido para um corpo sélido e vice-
versa. No presente caso, o meio fluido é o sangue, e 0 meio soélido € o stent e a parede
dos vasos. A grande preocupac¢do com as paredes internas dos vasos sanguineos se
da pelo Wall Shear Stress (WSS), Time-Averaged Wall Shear Stress (TAWSS) e
Oscillatory Shear Index (OSI), onde no futuro € esperado através das simulagcfes e
destas variaveis, atuar na prevencdo e assim possibilitar um melhor tratamento de
casos como aneurismas, entre outros (KHINSOE et al., 2022).

E possivel encontrar incontaveis trabalhos de FSI relacionados a diferentes
tipos de stents cilindricos, a aneurismas e outros. As condi¢cfes de contorno tendem
a ser de diferentes métodos, sendo o mais utilizado o modelo de Windkessel. Este
modelo tem a analogia de um circuito contendo uma bomba d’agua conectada a uma

camera cheia d’agua. A medida que bombeia 4gua, comprime o ar, analogia que se
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assemelha a mecéanica do coracdo (CATANHO; SINHA; VIJAYAN, 2012). Assim, 0
estudo sera delimitado pela anélise dos stents, utilizando FSI com condi¢cdes de

contorno de Windkessel e comparado com o modelo de CFD.

1.3 OBJETIVOS

1.3.1Objetivo geral

O objetivo do trabalho é analisar o escoamento sanguineo em uma artéria com
stent, utilizando a modelagem de interacéo fluido-estrutura e condi¢cdes de contorno

com modelos concentrados com respeito a parametros relacionados a reestenose.

1.3.2 Objetivos especificos

a) Desenvolver um modelo para condicbes de contorno com parametros da
literatura.

b) Comparar a tensdo de cisalhamento média na parede entre modelos de
Windkessel e de pressado constante.

c) Comparar o indice de cisalhamento oscilatorio entre modelos concentrados
e de pressao constante.

d) Comparar a queda de pressao durante o intervalo de um pulso para os
diferentes modelos.

e) Analisar as tensdes de Von-Mises nos stents para os diferentes modelos.

f) Comparar dois Modelos de Stent, verificando a geometria mais adequada.

g) Andlise de sensibilidade dos pardmetros do modelo de Windkessel.

1.4 JUSTIFICATIVA

Nos trabalhos sobre o @mbito geral do estudo computacional em aplica¢des na
saude, observa-se uma lacuna de conhecimento a respeito da delimitagdo do tema
proposto. A analise dos modelos de Windkessel juntamente com a analise da FSI é
pouco explorada. Embora estudos de dindmica de CFD ja apresentem resultados
promissores utilizando essas condi¢gbes de contorno, a utilizagdo dessas condi¢des

de contorno juntamente com FSI é pouco comum.
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Para isto, se busca analisar a diferenca da utilizacdo do modelo de Windkessel
e pressdo constante na saida do modelo. Pois o0 modelo descreve o escoamento do
sangue através das artérias como o de fluido através de tubos (CATANHO; SINHA;
VIJAYAN, 2012).
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2 REFERENCIAL TEORICO

A medida que 0s recursos computacionais se tornam prontamente disponiveis
e avancados, e as modalidades de imagem continuam a aprimorar-se em resolucao,
os estudos de FSI totalmente acoplados continuardo a tornar-se mais comuns na
engenharia cardiovascular. A mecanica da parede dos vasos e a dinamica dos fluidos
desempenham um papel importante na mediacdo das doencas cardiovasculares.
Qualquer fator que module a parede do vaso, seja forcas mecanicas ou
fluidodinamicas, pode afeta-lo, como por exemplo, 0 movimento arterial coronério.

Conforme o artigo em anexo, "A Systematic Literature Review on the use of
Fluid-Structure Interaction Simulation for Systems of Blood Flow Through Arteries with
Stents"”, publicado no 27° Congresso Internacional de Engenharia Mecéanica, foi
levantado 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. Apés a aplicacao de filtros e 0 seguimento do protocolo de reviséao, foram
selecionados 29 artigos.

Ao analisar todos os artigos, verificou-se que diversos trabalhos abordaram
diferentes aplica¢cBes de stents, como implantes para tragueia, aorta, vesicula biliar, e
principalmente em artérias coronarias. No caso da traqueia, Malvé et al. (2012)
publicaram um estudo onde analisaram a deformacdo apdés o implante do stent
durante a respiragdo normal e tosses. Outro autor, analisando 0 mesmo caso, otimizou
0 escoamento através da traqueia, analisando diferentes geometrias de stents e
utilizando a parede da traqueia como um material sélido hiperelastico.

A realizacao desse tipo de analise, como no caso da avaliagdo do escoamento
durante tosses, seria extremamente complexa, se ndo impossivel, utilizando apenas
condicBes 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 interpolacdes da malha, obtendo assim, o escoamento deformado devido as
vibracOes causadas pela tosse. A pesquisa mostrou a pouca utilizacdo do Windkessel
juntamente com FSI.

Extensas pesquisas sobre a natureza localizada da aterosclerose levaram a
hipétese de que o fluxo e os padrdes sanguineos afetam e modulam os processos
que levam a aterosclerose. Essas questbes sdo ainda mais complicadas pela

presenca de variacbes no modulo de elasticidade que podem ser causadas pela
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aterosclerose ou pelos stents. O efeito das mudancas dindmicas na geometria sob
fluxo pulsétil, condicbes com variacdes no moédulo de elasticidade hemodinamico
local, como visto nas artérias coronérias, ndo é totalmente compreendido.

As condi¢bes da modelagem do escoamento sanguineo em modelos arteriais
sao a limitacdo mais Obvia, podendo ser observada na prescricdo de condicfes de
contorno retiradas da literatura, como evidenciado na separacdo dos perfis de
velocidade de entrada e saida. Cada abordagem néo precisa necessariamente levar
a condi¢cBes de fluxo reais encontradas no paciente especifico, mas, pelo menos,
oferece uma visao sobre a complexidade de viabilizar as condi¢des de contorno. Entre
elas, os modelos de Windkessel sdo comumente usados para representar a carga
assumida pelo coracdo durante o ciclo cardiaco, relacionando a presséao arterial e 0
fluxo sanguineo na aorta e caracterizando a complacéncia arterial, resisténcia das
valvulas e a inércia do fluxo sanguineo. Isso é relevante no contexto de, por exemplo,
os efeitos de drogas vasodilatadoras ou vasoconstritoras, o desenvolvimento de

coracBes mecanicos e maquinas corac¢ao-pulmao.

2.1 TOPICOS FISIOLOGICOS

2.1.1 Anatomia do Coracdao

O coracdo humano pode ser idealizado como duas bombas sucessivas,
dividido entre lado esquerdo e direito, que sdo combinados devido ao sistema
cardiovascular unidirecional, formando assim um ciclo (VASSILEVSKI et al., 2020).
Na Figura 3, € possivel visualizar que, cada um dos lados do cora¢édo é composto por
duas camaras, uma maior, os ventriculos, e uma menor, os atrios. Acima da camara
ventricular encontra-se a camara atrial. Os ventriculos e atrios sdo separados pela
valvula atrioventricular unidirecional. 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 coragdo através da veia cava inferior e superior,
preenchendo o atrio direito, posteriormente o ventriculo direito, que bombeia o0 sangue
venoso para os pulmdes. No outro lado, o atrio esquerdo recebe o sangue arterial (rico
em oxigénio), pelas artérias pulmonares, posteriormente o sangue passa para o

ventriculo esquerdo e assim € bombeado para a aorta.
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Figura 3 - Diagrama do Coracao.
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Fonte: Adaptado de Vassilevski et al. (2020).

2.1.2Ciclo Cardiaco

Segundo Klabunde (2011), o ciclo cardiaco € dividido em 7 fases e seu
funcionamento durante todo o ciclo € descrito da seguinte forma:

1. Sistole Atrial: a despolarizacéo elétrica no atrio gera a contracdo muscular
atrial, aumentando a pressao que leva o sangue para os ventriculos através da valvula
atrioventricular. 1sso, contudo, representa apenas 10% do enchimento ventricular, que
pode aumentar para 40% durante exercicios fisicos, enquanto o restante do sangue
flui passivamente para os ventriculos.

2. Contracgao Isovolumétrica: No inicio da sistole, as células musculares do
coracdo (miocéardio) se contraem, aumentando a pressao intraventricular de forma
abrupta. Essa pressdo se torna maior do que a pressao nos atrios, resultando no
fechamento das valvulas atrioventriculares. Durante o periodo em que as valvulas
atrioventriculares estdo fechadas e as valvulas semilunares estdo abertas, o volume
dentro da camara ventricular permanece constante, resultando em um aumento da

pressdo sem um aumento no volume (fase isovolumétrica).
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3. Ejecédo rapida: Quando a pressao intraventricular excede a pressao nas
artérias aorta e pulmonar, as valvulas semilunares se abrem, permitindo que o sangue
flua dos ventriculos para essas artérias. Embora o fluxo sanguineo através das
valvulas semilunares seja consideravel, € essencial haver um gradiente minimo de
pressdo para ejetar o sangue dos ventriculos.

4. Ejecao reduzida: Apos a repolarizacdo do ventriculo, que representa a
desativacdo do estimulo elétrico, os musculos relaxam, diminuindo a ejecdo de
sangue, embora ndo seja uma interrupcdo completa devido as forcas inerciais do
sangue, que continuam a impulsionar o sangue para as artérias pulmonares e aorta.
Durante esse periodo, a pressao atrial aumenta gradualmente devido ao continuo
fluxo de sangue venoso para 0s atrios.

5. Relaxamento Isovolumétrico: Apoés a sistole, os ventriculos continuam a
relaxar até 0 momento em que a pressao arterial excede a pressao ventricular, o que
resulta no fechamento abrupto das valvulas semilunares e marca o inicio da diastole.
Durante a diastole, o volume dos ventriculos permanece constante, ja que todas as
valvulas estdo fechadas. No entanto, em contraste com a rdpida queda da presséo
nos ventriculos, as artérias retém parte dessa pressédo na forma de energia potencial
devido a resisténcia periférica do sistema cardiovascular, que atua como uma barreira
a distribuicdo do sangue, causando a dilatacdo das paredes arteriais e armazenando
essa energia potencial.

6. Enchimento répido: A medida que os ventriculos continuam a relaxar, a
pressdo atrial se torna maior, resultando na abertura da valvula atrioventricular e
permitindo o fluxo passivo de sangue para os ventriculos. Com a pressao atrial
superando a pressao ventricular em declinio, ocorre uma suc¢édo do sangue (succao
ventricular diastdlica), resultando em um rapido enchimento dos ventriculos. A medida
gue os ventriculos atingem o relaxamento completo, a pressdo comeca a aumentar
novamente devido ao enchimento, o que leva a uma diminuicdo na pressao atrial.

7. Enchimento reduzido: O ciclo cardiaco ndo possui uma demarcacgéao clara
entre o enchimento rapido e reduzido. O enchimento reduzido ocorre quando o0s
ventriculos estdo quase completamente preenchidos, tornando-se menos
complacentes (mais rigidos) e aumentando a pressao intraventricular. Isso reduz o
gradiente de pressao entre atrios e ventriculos, diminuindo a taxa de enchimento,

mesmo com o continuo fluxo de sangue venoso nos atrios, a0 mesmo tempo em que
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aumenta a pressao atrial. A presséao arterial (adrtica e pulmonar) continua a cair devido
a distribuicdo do sangue nos sistemas circulatorios arterial e pulmonar. A Figura 4
ilustra 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.

Figura 4 - Representacado das 7 fases do ciclo cardiaco.
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Fonte: Adaptado de Klabunde (2011).

2.2 REOLOGIA DO SANGUE

O sangue desempenha um papel vital no transporte de nutrientes, hormonios e
oxigénio, além de regular a temperatura corporal e a defesa imunolégica. Composto
por glébulos vermelhos, glébulos brancos, plaquetas e plasma, é considerado tanto
um fluido newtoniano quanto ndo newtoniano. O plasma é principalmente agua e pode
comportar-se como fluido newtoniano, enquanto os glébulos vermelhos perturbam o
fluxo sanguineo, reduzindo sua viscosidade. Em taxas de cisalhamento mais altas, os
glébulos vermelhos se deformam, aumentando a perturbagcéo no fluxo e diminuindo
ainda mais a viscosidade, especialmente em vasos pequenos, no sistema venoso e

em regides com estenose. A viscosidade do sangue esta relacionada ao hematdcrito,
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gue representa a porcentagem de volume ocupada pelas hemécias em relacédo ao
volume total do sangue (VASSILEVSKI et al., 2020).

2.2.1 Modelo de Carreau (Fluido ndo Newtoniano)

O modelo de Carreau € uma representacdo matematica utilizada para
descrever o comportamento reologico de fluidos ndo newtonianos em uma ampla faixa
de deformacéo e € amplamente utilizado para modelar a viscosidade nao linear do
sangue. Fluidos newtonianos tém viscosidade constante e exibem uma relagéo linear
entre esfor¢co cortante e taxa de cisalhamento. J4 os fluidos ndo newtonianos tém
viscosidade varidvel que depende da taxa de cisalhamento, resultando em
comportamentos nao lineares que podem incluir diminuicdo (pseudoplasticos),
aumento (dilatantes) da viscosidade com o cisalhamento, ou exigéncia de um esforgo
inicial para fluir. Este modelo é aplicado por muitos autores em seus trabalhos, como
Simao et al. (2017), Liu et al. (2022) e Jayendiran et al. (2018).

Esse modelo é valioso na representacdo do comportamento ndo newtoniano
do sangue em diversas situacfes e cenarios, contribuindo para uma modelagem mais
precisa e realista da reologia sanguinea. Esta viscosidade né&o linear € obtida através

da seguinte equacao:

0= 1o+ (o — 1)1+ GNA'T (1)
onde n, é a viscosidade em taxa de cisalhamento zero, n, viscosidade em taxa de
cisalhamento infinita, A constante temporal, n indice de Power-Law e y a magnitude
do tensor taxa de deformacéo. Na Figura 5, é apresentada a curva da variacao da
viscosidade do sangue pela magnitude da taxa de deformacéo, através do proprio

modelo de Carreau.
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Figura 5 - Variacdo da viscosidade em relacdo a taxa de deformacéo.
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Fonte: Ternik et al. (2008).

2.3 PULSO SANGUINEO CORONARIO

Através de medicdes em pacientes é possivel obter os perfis de vazao
provenientes do ciclo cardiaco humano, ja mostrado no item 2.1, o que posteriormente
pode ser utilizado como parametro para iniciar um estudo numérico, como o perfil de
vazao periddico (JONASOVA; VIMMR, 2018). Na Figura 6 ha um exemplo de perfil de

vazao de um ciclo cardiaco, que pode ser utilizado como condi¢do de entrada.

Figura 6 — Perfil de Vazéao perioddico do Ciclo Cardiaco.

Q(t) [mVs]

t[s]

Fonte: Jonasova e Vimmr (2018).

E possivel observar dois picos de vazdo neste perfil. O primeiro ocorre devido

a sistole, caracterizada pela contracdo dos ventriculos e ejecdo do sangue na rede
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arterial. Ja o segundo pico de vazao é resultado da expanséo elastica da aorta e das
grandes artérias, nos quais a capacidade de fluxo é limitada pelo sistema circular
subsequente (periferia). Durante a sistole, o coracdo entrega uma alta pressao,
conforme destacado por Vassilevski et al. (2020). Na diastole, essa expansao elastica

comprime o fluxo sanguineo de volta, originando assim o segundo pico de vazao.
2.4 NUMERO DE WOMERSLEY

O numero de Womersley (Wo) é um parametro adimensional que representa
uma proporcdo de transitérias para forgcas viscosas, sendo util na modelagem de

fenbmenos como a propagacao de ondas de pulso, calculadas como:

Wo = Ri ( \/@) (2)

onde Ri representa o raio por onde passa o fluido, p representa a densidade do
sangue, u viscosidade e wyy a velocidade angular de batimento cardiaco. Este que é
produzido por:

wyr = 21f 3)
onde f é a frequéncia (Hz) do batimento cardiaco, calculado através da conversao de
HR, que representa a frequéncia cardiaca do sistema cardiovascular, em batimentos

por minuto (BPM), usando a equacao:

f=% (4)

2.5 MODELO DE WINDKESSEL

Modelo de Windkessel descreve o coracao e o sistema arterial sistémico como
um circuito hidraulico fechado. Considera o circuito contendo uma bomba de agua
conectada a uma camara cheia de 4gua, exceto por uma bolsa de ar. A medida que é
bombeada, a 4gua comprime o ar, que por sua vez empurra a agua para fora da
camara. Essa analogia se assemelha a mecéanica do coracdo. Os modelos de
Windkessel sdo comumente usados para representar a carga assumida pelo coracéo
durante o ciclo cardiaco (CATANHO; SINHA; VIJAYAN, 2012).

O modelo relaciona a pressao arterial e o fluxo sanguineo na aorta e caracteriza
a complacéncia arterial, resisténcia das valvulas e a inércia do fluxo sanguineo. O

Modelo de Windkessel € analogo a Lei de Poiseuille para um sistema hidraulico.
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Descreve o escoamento do sangue atraves das artérias como o de fluido através de

tubos, conforme apresentado na Figura 7.

Figura 7 - Dindmica de Fluidos e Equivalentes de Circuitos Elétricos.
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Fonte: Adaptado de Paisal et al. (2019).

O modelo de Windkessel leva em consideragdo 0s seguintes parametros ao
modelar o ciclo cardiaco:
Complacéncia Arterial (Cy): sendo a elasticidade das paredes arteriais.

3nR3L

Cy = 2Elll ()

onde R; se refere ao raio do modelo da artéria por onde passa o fluido, L o

comprimento do modelo e h a espessura.
Resisténcia vascular periférica (Ry): sendo resisténcia do sistema circulatério

ao escoamento sanguineo a medida que flui através do sistema arterial sistémico.
— 8
Ry =1L (CV ﬂR4) (6)
onde u representa a viscosidade do fluido e ¢, coeficiente de resisténcia.

Induténcia Arterial (Ly): simula a inércia do sangue a medida que circula pelo

coracao.

LV=L(cu p) (7

TR?
onde p representa a densidade do fluido e ¢, coeficiente de indutancia.

Os coeficientes ¢, e c,, apresentados nas equacfes da Indutancia e
Resisténcia Arterial, sdo importantes para a analogia dos parametros do fluido como
0s do circuito elétrico. Eles dependem do numero de Womersley (Equagéo 2),
conforme mencionado por Paisal et al. (2019). Utilizando o Gréfico 1, é possivel obter
seus respectivos valores, sendo que os valores de ¢, normalmente ficam entre 1,1 e

1,3ec,entrele?2?2.
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Gréfico 1 — Curvas dos parametros c,, e ¢, em funcdo do numero de Womersley.
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Fonte: Adaptado de Waite e Fine (2017).

O modelo basico, de apenas 2 elementos, calcula a curva de presséo
exponencial determinada pelas fases sistdlica e diastolica do ciclo cardiaco. A medida
gque o numero de elementos no modelo aumenta, um novo fator fisiologico é
contabilizado e os resultados sdo mais precisos quando relacionados a curva original.
Vérios outros critérios, como complexidade computacional e formato da curva gerada,
devem ser considerados ao decidir qual modelo escolher, conforme Catanho et al.
(2012).

2.6 HEMODINAMICA COMPUTACIONAL

O termo hemodindmica descreve os fatores fisicos que governam o
escoamento do sangue no sistema circulatorio, conforme Klabunde (2011). Estes
fatores fisicos definem o escoamento e o comportamento do sangue dentro dos vasos
sanguineos. Quando se trata de patologias que causam alteragbes nas sec¢les
transversais dos vasos, como a presenca de stents no interior destes, torna-se muito
importante entender a hemodinamica para compreender como sera 0 comportamento
do sangue ao encontrar essas alteracdes néo fisioldgicas.

Dentro da hemodindmica alguns parametros se destacam na simulacao
numeérica como WSS ou Tensdo Cisalhante na Parede, e outros dois que sao

encontrados através do WSS, como OSI ou indice de Tensdo Oscilatéria, e TAWSS
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ou Média Temporal da Tensao Cisalhante na Parede (Ku et al., 1985; Chiastra et al.,
2013).

WSS: Calculado como uma fungéo no tempo durante um ciclo completo, em
todo o local (geometria discretizada), usando ajuste de minimos quadrados, medidas
nas 3 dire¢cdes radiais, muito proximo da parede. E pode ser representado pela
equacao abaixo:

wss = u28 (8)

Myall

onde y € a viscosidade dinadmica do fluido, v € o vetor velocidade e n € o vetor normal
onde é computado a derivada da velocidade.
TAWSS: Com o estudo de casos dependentes do tempo (transientes), foi
introduzido entdo a média temporal do WSS, encontrado através da Equacéao:
TAWSS == [ WSS dt 9)
onde T é o tempo em segundos da duracao do ciclo cardiaco, WSS € a magnitude do
WSS calculado nas 3 dire¢des vetoriais.

OSI: O comportamento do WSS, induzido pelo fluxo pulsante de sangue, é
mensurado pelo OSI:

1 Twssa
os1 =1 (1 _ [ wssa t|) (10)
2 TAWSS

onde no numerador é obtida a magnitude das médias temporais das componentes
vetoriais do WSS. Os valores de OSI, variam de 0 a 0,5, onde para 0, ndo ha nenhuma
perturbacao no fluxo sanguineo, ou seja, tanto a média temporal do WSS (TAWSYS),
quanto a magnitude da média das componentes vetoriais do WSS, estdo alinhadas,
resultando em um valor nulo, porém, no caso contrario a equacao resultara em algum
valor, o que indicara um fluxo distorcido do fluxo normal, ou seja, possibilitando uma
reorientacdo das células endoteliais em relacédo ao fluxo de sangue, além da queda
de producéo de Oxido Nitrico (NO), assim aumentando a possibilidade de actimulo de
células sanguineas, e aumentando o risco do estreitamento do canal.

Ha também, dois numeros adimensionais, 0s quais ajudam a descrever o
comportamento do escoamento sanguineo. Um deles é o numero adimensional de
Reynolds, o qual descreve a relacdo das forcas inerciais e as forgcas viscosas
(CENGEL; CIMBALA, 2015), e pode ser mensurado:

R .D
Re = Z-max— (11)
Neo
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onde p é a massa especifica do fluido, Vmax é a velocidade maxima do pulso, D o
didmetro de entrada da artéria e n~ a viscosidade dindmica em taxa de cisalhamento
infinita do fluido.

Quando o numero de Reynolds € menor que 2000, o fluxo € dominado pelas
forcas viscosas e tende a um comportamento laminar. Com o0 aumento do nimero 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 nimero de

Reynolds maior que 4000, esse comportamento turbulento torna-se predominante.
2.7 INTERACAO FLUIDO-ESTRUTURA (FSI)

A simulacdo FSI sendo aplicada em estudos complexos relacionados a
biomecanica, onde a interagdo entre o escoamento de sangue e as estruturas
bioldgicas é crucial. Embora a CFD e FEA sejam comuns em problemas de fluxo
sanguineo e biomecéanica, o FSI oferece vantagens significativas ao considerar a
complacéncia das artérias e seu impacto no escoamento sanguineo (BOROWSKI et
al., 2018).

No FSI, é possivel simular tanto a deformacéo das estruturas sélidas devido ao
fluxo quanto o impacto dessas deformacdes no fluxo. Os autores citam um estudo que
comparou FEA e FSI na analise de valvulas aérticas, demonstrando que o FSI superou
as limitacdes do FEA ao usar os esforcos do escoamento sanguineo para modelar o
comportamento das valvulas. Uma forma de melhor visualizar este efeito da
complacéncia é através de perfis de Windkessel, que atuam como condi¢cbes de
contorno de presséao de saida, que levam em consideracao a periferia e adaptam os
esforcos necessarios para o fluxo de sangue prosseguir por este canal, e sédo
modelados através de lumped parameters (parametros concentrados) (Boroski et al.,
2018).

Ha duas formas de realizar uma analise com FSI, segundo Benra et al. (2011).
"One-way" (um caminho), € onde as forcas séo transferidas da simulagcéo de fluido
para a estrutura apos a convergéncia do fluido, e "two-way" (dois caminhos), € onde
as forcas e deslocamentos séo trocados durante cada passo da simulacéo transiente.
Além disso, sdo mencionados os acoplamentos forte e fraco no contexto da analise

"two-way". E possivel observar isto, esquematizado na Figura 8.
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Figura 8 - Esquema de analises de FSI: a) One-Way; b) Two-Way.
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Fonte: Adaptado de Benra et al. (2011).
2.8 STENT

Os stents sdo cruciais no tratamento da aterosclerose, mas desafios pos-
implantacdo impulsionam pesquisas para melhora-los, focando na minimizacédo das
perturbacdes do fluxo sanguineo e na prevencédo da RIS, especialmente com stents
revestidos de medicamentos. Seu design e material, frequentemente metalicos, como
aco inoxidavel, nitinol (uma liga de niquel e titanio), Co-Cr (uma liga de cobalto e
cromo), entre outros (MALVE et al., 2011), s&o criticos para a eficacia e seguranca. A
Figura 9, mostra os diferentes modelos de stents que sdo encontrados atualmente.
Stents farmacoldgicos com polimeros ou drogas reduzem a RIS inibindo a proliferacao
de células musculares lisas, embora possam afetar a reendotelizagdo e aumentar o
risco de trombose (SUN; CHAICHANA, 2010).
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Figura 9 — Diferentes Modelos de Stent que sao utilizados atualmente.
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Fonte: Adaptado de Siméo et al. (2017).
2.9 ANALISE DA QUALIDADE DA MALHA (GCI)

O método Grid Convergence Method (GCI) foi utilizado para prever a incerteza
dos resultados devido a discretizacdo (CELIK et al., 2008). Foram realizadas trés
simulacdes utilizando o mesmo passo de tempo, somente alterando a discretizacao
da malha, conforme Tabela 1. As variaveis de controle utilizadas foram a queda de
pressao entre a entrada e cada uma das saidas do dominio a cada passo de tempo,

e a tensdo de cisalhamento média nas paredes da artéria (WSS), a cada passo de

tempo.
Tabela 1 - Informacdes das Malhas Utilizadas.
M1 M2 M3
N° Elementos 461279 310922 217566
Volume da Malha | 2,04 * 107"m3 3,62 %1077 m3 3,66 * 107'm3
Tamanho do Elemento 7,62 % 107° 1,05« 10™* 1,19 * 10~*
Razao de Refinamento 121 = h2/h1 T35 = h3/h2
de Malha 1,38 1,13

Fonte: Elaborado pelo autor.

Para a elaboracdo da analise da qualidade da malha, se define a ordem da

equacao de convergéncia p, seguindo as equacdes abaixo:
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T21p—s
T32P =S

€
32
€

+ In

1
p= In (121) 21 ' (12)

onde %;, = &; —P,,%, =P, —d,, 1,; € 13, € a razdo de refinamento da malha

apresentado na Tabela 1, sendo:

s =sgn (Z), (13)

21 721 P Py~

Doxr =

D, 32 _ T3Pxdy—dg
e Poxr =———

(14)

T'21p—1 T32p—1

no qual @,,®, e @5 indicam o ponto da simulacdo que sera analisado o valor de AP

nas simulacdes consideradas, assim obtendo o erro estimado:

21 _ $17%2 , 32 _ P27%s
eq =, €€ oy " (15)
obtendo o indice de convergéncia:
1,25 e3t 1,25 32
GCIZ, = == e GCI}}, = ——%, (16)
r21—1 r32—1

onde GCI?L, consiste no indice de convergéncia entre a malha M1 e M2 e GCI?Z, a

ine
convergéncia das malhas M3 e M2. Para obter a validagéo é ideal que GCIf}, <
GCI,:”iie e GCIfh, < 5%. Néo atingindo as duas comparagdes é recomendavel realizar
um teste com uma malha menor que M1 e analisar o indice de convergéncia entre

esta e a malha M1 (CELIK et al., 2008).
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3 METODOLOGIA

O software utilizado para este trabalho é o software comercial ANSYS FLUENT
2023 R1. Para obter uma simulacdo com FSI, é necessério realizar um acoplamento
através do "System Coupling”, que envolve os médulos Transient Structural e Fluent
dentro do Workbench (plataforma de trabalho). Portanto, € necessario dividir os setups
em dois, um para cada modulo separado.

Primeiramente, verifica-se 0 modelo de Windkessel, que descreve
matematicamente o escoamento sanguineo na aorta, a relagdo entre a presséo
arterial e 0 escoamento sanguineo na aorta, a complacéncia dos vasos sanguineos e
calcular as solucfes analiticas e numéricas para os mesmos, conforme apresentado
por Catanho et al. (2012).

Um tubo idealizado foi construido com um diametro proximo ao de uma artéria

sem stent e um comprimento dez vezes o diametro, como mostrado na Figura 10.

Figura 10 - Tubo Construido para a simulacéo, representando uma artéria.

Fonte: Elaborado pelo autor.

A metodologia segue os passos do fluxograma apresentado na Figura 11.
Nesse fluxograma, foi abordada uma andlise inicial da condig&o de contorno na saida,
conforme o0 modelo de Windkessel.

Apés a analise e validagcdo do modelo de Windkessel, o estudo em CFD de
quatro geometrias diferentes foi realizado. Cada uma dessas geometrias consistia em
um tubo com o mesmo diametro de 2,48 mm, com a adi¢cado de um stent diferente em
cada caso. Os resultados almejados com essas simulagdes incluiram a diferenca de
pressao, calculada como a diferenca entre as condigdes antes e depois da insercédo
do stent na artéria, bem como os esfor¢cos cisalhantes na parede, tais como WSS,
TAWSS e OSI.
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Figura 11 - Roteiro para Utilizacdo do Modelo de Windkessel.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Apébs a conclusdo deste estudo em CFD, o proximo passo foi o estudo do
acoplamento FSI nas mesmas quatro geometrias. Buscaram-se resultados
semelhantes para fins de comparacéo entre os modelos CFD e FSI. A abordagem de
acoplamento em FSI foi de duas vias, com o acoplamento forte e critério de
convergéncia de 1072 para finalizacdo de cada time-step, configurando uma
abordagem mais precisa para o estudo. Além disso, investigaram-se as deformacdes
e tensBes nos solidos, avaliando como a estrutura dos stents suportou essas tensées

e se houve risco de ocorrer alguma ruptura, ou seja, uma falha critica no stent.

3.1 MODELAGEM FiSICA

As geometrias foram tratadas de forma simultanea tanto para o corpo fluido
quanto para a parede das artérias, com a Unica diferenca sendo a adicdo de uma
casca sOlida a parte do fluido. O corpo fluido é baseado em uma artéria coronaria
idealizada, excluindo o stent, uma vez que apenas o dominio do fluido é necesséario.
Conforme Camasao e Mantovani (2021) relatam, as artérias coronarias podem

apresentar diametros que variam de 6 mm a 1 mm, e a espessura das paredes desses
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vasos pode variar de 0,125 mm a 0,8 mm. Portanto, para a parede soélida desta artéria
idealizada, foi adotado um valor de espessura de 0,5 mm em toda a sua extensao.
Para as artérias idealizadas, temos dois modelos, todos com um corpo
cilindrico. O comprimento das partes entre esses modelos sera determinado de
acordo com o stent utilizado, mantendo o diametro constante. Cada um dos modelos
de stent que sera utilizado € de uso comercial. Um destes modelos é do tipo Palmaz-
Schatz, conforme mostrado na Figura 12. S&o tubos de malha de diamante
expansiveis com fendas, articulados em pontos especificos por elementos de ligacédo

retos, espessura de 0,3 mm, conforme Siméo et al. (2017).

Figura 12 — Modelo de Stent de Palmaz-Schatz.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Na Figura 13 observa-se o modelo de stent utilizado de Sorin Carbostent
(JANUS), que tem um design multicelular de tubo com fendas que € seguro para
ressonancia magnética (MRI) e possui espessura de hastes de stent de 0,3 mm,

conforme Simé&o et al. (2017).

Figura 13 - Modelo de Stent de Sorin Carbostent (JANUS).
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Fonte: Elaborado pelo autor.
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3.1.1 Modelagem do stent

Além do modelo de cada stent, a escolha do material deve ser feita
considerando sua respectiva aplicacdo. Além de ser flexivel para permitir a expansao,
o material também deve manter a artéria desobstruida apds a remoc¢éo do catéter-
baldo. Mais importante ainda, o material precisa ser biocompativel, caso contrario, o
corpo humano podera rejeitar o material devido a respostas imunolégicas
(JAYENDIRAN; NOUR; RUIMI, 2018).

Stents de Cobalto-Cromo (Co-Cr) possuem alta resisténcia especifica,
resisténcia a corrosdo e excelente biocompatibilidade com sangue e tecidos moles.
Atualmente, stents feitos com esse tipo de material tém os struts mais finos disponiveis
no mercado (SUTTORP et al., 2015). Na Tabela 2, estdo apresentadas as
propriedades do material que serd utilizado para a modelagem dos stents.

Tabela 2 - Propriedade do material utilizado para o Stent.

Material Mdodulo de Coeficiente De Massa Limite de Escoamento
Young (GPa) Poisson Especifica (Yield Stress) (MPa)
(kg/m?)
Co-Cr 240 0.29 8500 560

Fonte: Adaptado de Jayendiran, Nour e Ruimi (2018).
3.2 MODELO MATEMATICO - WINDKESSEL

Como parametro inicial do modelo, o ciclo cardiaco comeca na sistole é um dos
parametros iniciais, sendo considerado 72 batimentos por segundo (Tc) e utilizando o

periodo de:

2

Ts = (2).(60/Tc) (17)

A complacéncia arterial, a resisténcia periférica e a inércia sdo modeladas
como um capacitor, um resistor e um indutor, respectivamente. A pressao arterial de
uma pessoa saudavel € de 120 mmHg a 80 mmHg, considerando a fase sistdlica e
diastélica. E é utilizado como condicéo inicial para o primeiro ciclo, a presséo de 80

mmHg.
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3.2.1 Modelo de 3 Elementos

Para verificar a robustez dos parametros, utilizamos o modelo de Windkessel
de 3 elementos. Este modelo simula a impedancia caracteristica da aorta,
incorporando um resistor em série para representar a resisténcia ao fluxo sanguineo
causada pela valvula aédrtica. Além disso, a combinacéo paralela existente de resistor-
capacitor continua a representar a resisténcia periférica total e a complacéncia adrtica.

Este esquema hidraulico deste modelo esta ilustrado na Figura 14.

Figura 14 — Esquema Hidraulico em comparagédo com o Elétrico, onde simbolizam o

modelo de 3 elementos de Windkessel.

slastic pump |(t)
3 ﬁ:‘_%__—_—___ﬂ_l
P(t) C
aortic
Lv valve
Esquema Hidraulico Esquema Eletr/co

Fonte: Adaptado de Catanho; Sinha; Vijayan, (2012).

A geometria do tubo representa a impedancia adrtica caracteristica. A
resisténcia ao escoamento é variada pela abertura parcial e fechamento da vélvula. E
no analogo elétrico, a complacéncia arterial (C,,) é representada como um capacitor
com propriedades de armazenamento de carga elétrica; resisténcia periférica do
sistema arterial sistémica (R,) é representada como um resistor de dissipacdo de

energia.
dl(t) P(t) dP(t)

(1+Rr)1(t)+C R,. —

24G, (18)

onde a vazao do sangue do coragéo I(t) € analogo ao da corrente que flui no circuito
e a pressao sanguinea na aorta P(t) € modelada como um potencial elétrico variavel

no tempo.
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3.2.2 Modelo de Escoamento da Aorta

O escoamento de sangue do ventriculo para a aorta durante o ciclo cardiaco é
modelado como uma onda senoidal com amplitude I,. Na contracdo ventricular

durante a sistole, o sangue € ejetado para a aorta e pode ser modelado como:
_ (Tc ERP mod(t,Tc)
Iy = |, (90) sin (n—TS )dt (19)
onde t o tempo, Tc é o periodo do ciclo cardiaco, Ts é o periodo da sistole, mod (t,
Tc) representa derivada t para Tc. Assim considerando %Tc, de acordo com a

dindmica do ciclo cardiaco e segundo a literatura, 0 escoamento sanguineo em um
ciclo cardiaco é de 0,00009 m3. Com isso, utilizando os dados para obter o valor da
maxima amplitude de:

Iy = 424,1mL (20)

3.3 DADOS DE ENTRADA

Considerando os parametros do modelo de Windkessel de trés elementos, os
quais estdao mostrados na Tabela 3, estes foram utilizados como dados de entrada
para gerar o perfil de pressao que sera obtido na saida do modelo. Com o auxilio do
cédigo desenvolvido no MatLab, conforme apresentado no APENDICE A — Codigo
Matlab, foi considerado um valor médio para a viscosidade do sangue, diferentemente
do modelo de Carreau, utilizado no Ansys.

Os dois modelos construidos para a simulagéo sao idealizados. No entanto, 0s
resultados da resisténcia e da capacitancia da artéria sugerem que se trata de
caracteristicas associadas a uma pessoa idosa. A baixa capacitancia e alta resisténcia
observadas sdo sintomas comuns em pacientes de idade avancada e com
hipertensédo (BAKRIS, 2023).
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Tabela 3 - Dados de Entrada para céalculo do perfil de Pressao.
Diametro do Modelo 0,00248 m
Periodo 1,67 s
Densidade do Sangue 1060 kg/m3

ViSCOSidade dO Sangue (Méd|a) 0,004 Pa*S (Constante para modelo no Matlab)

Coeficiente de Resisténcia 1,0
Coeficiente de Indutancia 1,35
Espessura da Artéria 0,5 mm
Modulo de Elasticidade 0,7 MPa

Calculados

Numero de Womersley 1,23
Resisténcia da Artéria 6462136,12 kPa*s/m3

Capacitancia da Artéria 68,43 kPa*s/m3

Fonte: Elaborado pelo autor.

3.3.1 Perfil de Velocidade de Entrada

O Grafico 2 apresenta o perfil de vazdo que foi utilizado como entrada nos
modelos. No Ansys, esse perfil € empregado como velocidade, levando em
consideracéo o diametro do modelo.

Essa distingdo é crucial para garantir a precisdo das simulacdes, ja que o perfil
de vazéo fornece informagOes sobre a distribuicdo da velocidade do escoamento
sanguineo ao longo do tempo, enquanto o didmetro do modelo é considerado na
aplicacao desse perfil de velocidade para replicar as condicdes de escoamento na

artéria modelada.

Gréfico 2 — Perfil de Vazao de Entrada x Tempo.

Vazdo (ml/s)

0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 14 1,6
Tempo (s)

Fonte: Elaborado pelo autor.



42

3.3.2 Perfil de Pressado de Saida

Com base nos resultados obtidos, obtemos o perfil de pressdo mostrado no
Gréfico 3, que serd utilizado como saida dos modelos.

Esse perfil de pressao captura as variacdes na pressao sanguinea ao longo do
tempo e servirhA como uma métrica importante para avaliar o desempenho dos
modelos. A precisado e a fidelidade desse perfil de pressdo sado cruciais para garantir
que os modelos reproduzam adequadamente as condigcdes hemodinamicas na artéria

simulada.

Grafico 3 — Perfil de Presséo de Saida x Tempo.

T T T T T T T

Pressdo (mmHg)
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Fonte: Elaborado pelo autor.
3.4 MODELO MATEMATICO - FSI

O tratamento da simulacdo em CFD e do acoplamento foi dividido em partes
distintas. No acoplamento, temos a parte estrutural e fluidica, juntamente com as
equacles necessarias para o acoplamento, conforme apresentado por Simao et al.
(2017).

3.4.1CFD

O Fluent da Ansys é baseado no Método dos Volumes Finitos (MVF), o qual se
fundamenta na conservacdo de massa, momento e energia. Na simulagao realizada,
como ndo h& transferéncia de energia, apenas sdo utilizadas as equacdes de

conservagao de massa e momento, que séo, respectivamente:
] .
Z+V.(p7) =0 (21)

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



43

%+V.(pﬁ.V)ﬁ=Vﬁ+V.(r)+p§+ﬁ (22)
onde F representa as forcas externas, g, gravidade e 7 é o tensor de tenséo cisalhante
obtido por:

T = u(VI7 + VI—/)T) (23)

onde u é a viscosidade dinamica do fluido.
3.4.2 Acoplamento Dominio do Fluido

Durante a simulacédo do acoplamento, ocorrera troca de dados entre o corpo
fluido e solido. O fluido deformara a parede arterial, enquanto a parede arterial ao
cessar essa deformacdo, comprimira o fluido. Portanto, é necessario adaptar as
equaclOes para esse movimento do fluido, que é realizado por meio do método
Arbitrary Lagrangian Eulerian (ALE). Esse método utiliza variaveis do fluido
relacionadas ao movimento da malha. Assim, a equacao de conservacao do momento

assume a forma da equacao abaixo:
p%+p((f5—ﬁ).V)v—V.T=0 (24)

onde w é o vetor velocidade do movimento da malha e t, o tensor de tenséo.
3.4.3 Dominio do sélido

A parte sélida da artéria € modelada seguindo a Equacdo 25 da conservacao
de movimento:

Vtg + fsB = ps - Us (25)
onde T4, é o tensor tens&o da parede arterial, f,”, séo as forcas do corpo por unidade
de volume, p,, € a massa especifica da parede arterial e iig, € a aceleracdo local do

sélido.
3.4.4Acoplamento entre os dominios (Interface)

Para resolver de forma simultanea os deslocamentos (u) e as tensées (7), nos
dois dominios, é necessario manter o equilibrio das tensdes na interface entre eles,
conforme indicado pela Equagéao 26:

Ts.ng=7;. 0 (x,y,z) € NI/ (26)
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Além disso, o deslocamento em uma superficie comum entre os dominios deve
ser igual, como descrito na Equacéao 27.
us=ur (x,y,z) €r’nr’ (27)

3.5 MODELO NUMERICO

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

mostrado na Figura 15.

Figura 15 - Arvore de Trabalho do Ansys.
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Fonte: Elaborado pelo autor.
3.5.1 Verificagdo Modelo de Carreau e Modelo FSI

Para verificar a validade dos modelos propostos para a modelagem do fluido
ndo newtoniano e a interacdo fluido-estrutura, foi fundamental a realizacdo de
verificacfes 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 aplicacéo de diferentes
modelos de fluido n&o newtoniano, incluindo o modelo de Carreau.

O estudo de verificacdo baseou-se em uma artéria idealizada com um certo
grau de estenose conforme a Figura 16. Foi utilizado o modelo de Carreau para a
viscosidade do fluido e a simulacao foi realizada por meio da FSI. Foram comparados
cinco resultados com os do autor. Esses resultados incluem a tenséo cisalhante em

uma linha que percorre a parede da geometria (linha verde), em T = 0,25*t. Além disso,
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os demais resultados referem-se a velocidade em uma linha perpendicular ao eixo
(linhas amarelas) em duas diferentes distancias: Z=1 e Z=4,3. 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=0,08se T =0,25 s.

Figura 16 — Pontos de Verificagdo do modelo em FSI.

Tens3o na Parede do Modelo

Primeiro Ponto de verificagio Z=1 Segundo Ponto de verificagdo Z=4

Fonte: Elaborado pelo autor.

3.5.2 Dominio Fluido

A configuracéo da parte fluida no software Fluent foi realizada como um caso
transiente, incompressivel e laminar. O numero de Reynolds, que ocorre durante o
pico de velocidade, € de 356 para ambas as geometrias, pois as duas tem o mesmo
didmetro de 2,48 mm. O fluido € modelado como ndo-newtoniano, utilizando o modelo
de Carreau, cujos parametros sédo apresentados na Tabela 4. A massa especifica do
fluido é de 1060 kg/m3.

Tabela 4 - Constantes para o modelo de Carreau.

1’0 noo 1 n
0.056 Pa*s 0,00345 Pa*s 3,31s 0,345

Fonte: Siméo et al. (2017).

Para o acoplamento presséo-velocidade, foi empregado o esquema "Coupled,
Least Squares Cell Based" para a solucdo dos gradientes e derivadas, juntamente
com as equacles de pressdo e momento, que foram tratadas com funcbes de
segunda ordem. O critério de convergéncia adotado foi de 10~* para as equacdes de
continuidade e momento.

Para obter as tensdes médias ao longo do tempo, necessarias para determinar
0s parametros de tensao cisalhante, como WSS, TAWSS e OSlI, a aquisi¢cao de dados
meédios temporais foi ativada. Em seguida, foram realizados 4 ciclos com um time step

de 0,0168 s para estabilizar o escoamento dentro da artéria. Posteriormente, foi
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executado um ciclo completo com um time step de 0,001 s, totalizando 1680 time

steps, este procedimento foi utilizado em todos os modelos e situacdes diferentes.

3.5.3 Dominio Sélido

O setup estrutural comega com a implementacdo das propriedades e dos
modelos de deformacdo dos materiais que foram utilizados, como sera apresentado
nos proximos subcapitulos. Apos a selecdo do material, séo aplicadas as condicdes
de contorno para a parede da artéria e o stent.

Primeiramente, os stents foram fixados a parede interna da artéria, permitindo
apenas a deformacéo conjunta com a artéria. Quanto a parede interna, esta precisa
ser fixada na entrada e saida, de forma que as duas extremidades ndo 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 foi
adicionada a condicéo de contorno de fluid-structure interface as paredes que estao
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
s. 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 s, totalizando 200 times

steps.

3.5.3.1 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 véarios
trabalhos (Liu et al., 2022; Wang et al.,, 2017; Selvarasu et al.,, 2014). Essa
configuragdo aumenta a estabilidade da simulacédo 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
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materiais. Foram obtidas as propriedades das artérias do nivel 2 dos materiais de

Bioengenharia, conforme apresentado na Tabela 5.

Tabela 5 - Propriedades do material utilizado para a artéria.
Mdédulo de Young: | 0,7 MPa

Coeficiente de Poisson: | 0,45

Massa Especifica: | 1000 kg/m3

Fonte: Elaborado pelo autor.

Esse modelo apenas considera a complacéncia da artéria como um todo, ndo
levando em conta o comportamento especifico das diferentes posicdes e orientacdes
possiveis para as fibras musculares e colagenas, tal qual a orientacdo das células

endoteliais.

3.5.3.2 Modelagem do Stent

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

Considerando essas condic¢des, stents de Cobalto-Cromo (Co-Cr) sdo uma
escolha comum devido a sua alta resisténcia especifica, resisténcia a corroséo e

excelente biocompatibilidade com sangue e tecidos moles (CHIASTRA et al., 2014).

3.5.3.3 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, estava a
ativacdo do Dynamic Mesh, que permite a deformacao dos elementos da malha,
possibilitando o comportamento de complacéncia dentro do dominio fluido. Além
disso, foi criado o Wall Coupling, selecionando a parede da artéria, o que faz com que

os esforgos exercidos na parede sejam transferidos para a interface fluida-estrutura



48

criada para a parte estrutural. As demais configuracbes permaneceram as mesmas

apresentadas para o modelo de CFD.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

A seguir, serdo apresentados os resultados da verificacdo, utilizando o Matlab
para obter os gréaficos de entrada e saida e a simulagéo fluidodinAmica de um modelo
idealizado. Primeiramente, serd realizada a verificagcdo do modelo de Windkessel
utilizando o cédigo apresentado por Catanho et al. (2012), com o objetivo de analisar
as diferencas que esta condicdo de contorno pode apresentar em relacao a simulagéo.

Em seguida, serdo apresentados os resultados do teste de GCI referentes ao
segundo modelo de stent, uma vez que o primeiro stent utilizard o modelo apresentado
por Teldken et al. (2023). Para concluir, serdo exibidos os resultados da verificacao
do estudo realizado por Chan, Ding e Tu (2005) a fim de validar tanto o modelo de FSI
quanto a utilizacdo do modelo viscoso de Carreau para fluidos ndo newtonianos. Para
efeito de comparacédo, cinco conjuntos de resultados serdo confrontados com o
trabalho dos autores.

ApoOs todas as verificacfes necessarias, serdo apresentados os resultados
obtidos pelas simulagbes, tanto de CFD quanto de FSI, categorizados por tipo de
analise e geometria. Também serdo fornecidas comparacdes entre os métodos para
cada tipo de analise, incluindo diferencas de pressdo, TAWSS e OSI. Serédo expostos
os resultados obtidos apenas por meio de FSI, como a analise de tensao Von-Mises
e a analise de tenséao cisalhante, ambas para os stents.

Os resultados da diferenca de pressdo serdo apresentados na forma de
graficos, mostrando as variagc6es de pressao para cada uma das espessuras do strut.
Também serdo exibidos contornos de superficie para o TAWSS, OSI, tensdo Von-
Mises e tensao cisalhante no stent, permitindo compara¢des entre os modelos com e
sem Windkessel. Por fim, serdo discutidos os efeitos que diferentes valores de

resisténcia e complacéncia arterial podem ter sobre o modelo.
4.1 VERIFICACAO DO MODELO WINDKESSEL

A configuracdo da parte fluida dentro do Fluent é realizada como um caso
transiente, incompressivel e laminar, com numero de Reynolds maximo de 84,23
durante o pico de velocidade. E modelado como fluido newtoniano, portanto, com
viscosidade de 3,2 Pa.s e massa especifica de 1050 kg/m3. O numero de Womersley

€ 0,1236 para o pico de velocidade na geometria. Para a entrada, foi selecionada uma
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entrada de velocidade, e foi utilizado um pulso transiente de velocidade, como

mostrado na Grafico 4. O pulso completo representa um ciclo e possui uma duracao

de 0,83 s.

Grafico 4 - Pulso de Velocidade de Entrada do modelo.
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Fonte: Elaborado pelo autor.
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Os parametros do modelo de Windkessel de trés elementos sdo mostrados na
Tabela 6, fornecidos por Catanho et al. (2012). Séo utilizados no cédigo para ser
aplicado no MatLab, anexado em APENDICE B — Cédigo Matlab Para Verificacdo do

modelo de WINDKESSEL, onde é fornecido os dados de entrada, como Resisténcia

Arterial e Complacéncia Arterial para o0 modelo de Windkessel que sera plotado o

pulso de pressédo de saida do modelo.

Tabela 6 — Dados de Entrada para o Modelo de Windkessel.

Resistencia Arterial total (kPa*s/ms3)

126656,27

Resistencia Arterial 1 (kPa*s/m?3)

6666,12

Resistencia Arterial 2 (kPa*s/m3)

119990,15

Complacéncia Arterial (m3/kPa)

0,000008

72 Batimentos por segundo

Fonte: Catanho, Sinha e Vijayan (2012).

Assim extraindo os gréaficos de velocidade de entrada e pressédo de saida do

modelo juntamente com o modelo de tubo idealizado, temos as condi¢des de contorno

para a simulagao, conforme Figura 17.
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Figura 17 — Condi¢des de contorno no modelo utilizado para a verificacdo do modelo
de Windkessel.

V-lod;d- (m/s)
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Fonte: Elaborado pelo autor.

4.1.1 Resultados no MATLAB

A solucdo analitica fornecida por Catanho et al. (2012) do modelo de
Windkessel, o qual simula a presséo arterial durante um ciclo cardiaco, durante 5

ciclos cardiacos, foi utilizada e o Grafico 5 apresenta os perfis de velocidade de
entrada.

Gréafico 5 — Perfil de Velocidade Extraido do MatLab.
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Fonte: Adaptado de Catanho, Sinha e Vijayan (2012).

O Gréfico 6 mostra a pressao arterial adrtica para a solucdo numérica, que varia

entre a faixa de 80 a 120mmHg. Com estes dados de entrada, os dois perfis séo
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extraidos com seus respectivos pontos e adicionados com condi¢cfes de entrada e

saida para a simulacao fluidodinamica.

Gréfico 6 - Perfil de Pressao Extraido do MatLab.
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Fonte: Adaptado de Catanho, Sinha e Vijayan (2012).
4.1.2 Resultados no Ansys Fluent

A partir do tubo idealizado, criou-se uma malha simples, com aproximadamente
24.431 elementos. N&o foram realizados testes na malha, pois o objetivo da simulacao
é apenas verificar a viabilidade dos dados fornecidos no artigo. A simulacéo utilizou
steps de 0,01 s e um total de 600 intera¢cBes, considerando que um pulso tem 0,83 s,
gerando assim aproximadamente 7 pulsos e meio, como ilustrado no Grafico 7, que

mostra o perfil de velocidade de entrada e saida do modelo.

Grafico 7 — Pulso de Velocidade na Entrada e Saida do modelo.
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Fonte: Elaborado pelo autor.
O perfil de velocidade de entrada, obtido a partir dos pontos gerados no Matlab,

permaneceu perfeitamente constante e de acordo com a lei de conservagéao de massa

de um fluido incompressivel. E como pode ser observado na Figura 18, no pico de



53

velocidade do modelo, seu comportamento ao longo da via sendo constante, com

pontos de maior velocidade estdo no centro do tubo.

Figura 18 — Velocidade de pico no tubo.

Fonte: Elaborado pelo autor.

Na saida do modelo, foi empregado o perfil de pressdo extraido do modelo de
Windkessel do MATLAB. Em comparacdo com o grafico gerado no perfil do Grafico 8,
a pressao variou dentro da faixa de 80 a 120 mmHg. Ao comparar o perfil extraido e
o simulado, utilizando a mesma unidade de pressdo (mmHg) a diferenca é
praticamente zero, como evidenciado pelos dois perfis sobrepostos. Isso ressalta a

precisao e a validade do modelo de Windkessel utilizado neste estudo.

Gréfico 8 — Comparacéo da Pressdo de Saida no modelo da simulagéo e do Artigo.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Conforme citado por Jonasova et al. (2018), em simulagBes numéricas, o

modelo de Windkessel desempenha o papel de aproximar a resposta de um leito
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vascular real a jusante de qualquer mudanca de fluxo potencial e fornece um valor
fisiologico da presséo arterial para o modelo de fluxo 3D. Isso ocorre porque 0S
modelos vasculares frequentemente tém paredes maledveis que sofrem grandes
oscilagbes. Essa abordagem ¢é motivada pelas dificuldades associadas a
determinacdo dessas oscilagbes de pressdo na pratica clinica, que geralmente

envolvem técnicas de medicao invasivas.
4.2 VERIFICAC}AO DO MODELO FSI

Os resultados obtidos para a verificacdo podem ser visualizados no Grafico 9 para
tensao cisalhante na parede. Os perfis de velocidade nos dois pontos e tempos

diferentes pode ser observado no

Esses resultados demonstram que o modelo utilizado conseguiu reproduzir o
comportamento obtido pelo autor, apresentando resultados bastante préximos,
conforme evidenciado nos gréaficos. Para avaliar a proximidade dos dados, utilizou-se
0 método do Erro Quadratico Médio (MSE), que verifica se o0 modelo proposto neste
trabalho estd ajustado aos dados do autor. Esse método calcula a média dos
quadrados dos erros entre os valores propostos e os valores de referéncia, onde

guanto menor o erro, mais ajustado esta o modelo.
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Grafico 10, onde também apresenta as curvas comparativas com os valores
obtidos por Chan, Ding e Tu (2007).

Gréfico 9 - Distribuicdo de WSS ao longo da parede arterial.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Esses resultados demonstram que o modelo utilizado conseguiu reproduzir o
comportamento obtido pelo autor, apresentando resultados bastante préximos,
conforme evidenciado nos gréaficos. Para avaliar a proximidade dos dados, utilizou-se
0 método do Erro Quadratico Médio (MSE), que verifica se o0 modelo proposto neste
trabalho estd ajustado aos dados do autor. Esse método calcula a média dos
quadrados dos erros entre os valores propostos e os valores de referéncia, onde

guanto menor o erro, mais ajustado esta o modelo.
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Grafico 10 - Perfil de velocidade axial nos pontos a) Z=1 e b) Z=4 nos tempos
t=0,25s e t=0,75s.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

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=0,25s e t=0,75s, foram
encontrados erros de 0,0026, respectivamente. Para Z=4 em t=0,25s e t=0,75s, 0 erro
foi encontrado como sendo 0,003. Assim, validou-se o procedimento do FSI.

4.3 ANALISE DA INCERTEZA DE MALHA (GSI)

Seguindo a analise descrita no item 2.9, onde os Graficos 11 a 14 foram
montados e mostram os resultados da analise de qualidade de malha GCI para as
malhas empregadas e, utilizando como referéncia de analise um pulso de 3,36 s e
utilizando um passo de tempo de 0,01 s, foram analisadas as pressdes e velocidades

de entrada e saida de cada malha.

As andlises GCIf,.e GCIZ,,, no qual a malha utilizada no modelo serd a M1, se
mostrou uma malha com bom nivel de validac&o, pois é indicado que os valores
figuem abaixo de 5%, como indicado por Celik et al. (2008), sendo que a analise dos
outros dois conjuntos o GCI é superior. Assim, considerou-se a malha de 461279

volumes poliédricos com camadas de prismas como adequada.
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Grafico 11 - Analise GCI Pressao de Grafico 12 - Analise GCI Pressao de
Entrada. Saida.
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Grafico 13 - Analise GCI Velocidade de  Grafico 14 - Analise GCI Velocidade de
Entrada. Saida.
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Fonte: Elaborado pelo autor.
4.4 COMPARACAO DE MODELOS

Os préximos topicos serdo dedicados a comparacao dos resultados dos dois
modelos de stent, Palmaz-Schatz e Janus. Serdo avaliadas as diferencas nos
resultados de ambos os modelos, tanto com quanto sem a utilizagdo do modelo de

Windkessel na saida de cada item.
4.4.1 Curvas de Diferenca de Presséao (AP)

A partir de uma simulagéo de CFD, é possivel obter resultados relacionados ao

fluido, como a diferenca de presséo antes e depois do stent, um dado de extrema
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importancia. Isso ocorre porque uma grande diferenca de pressédo 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 avaliacdo com informacdes sobre a complacéncia das artérias,
permitindo identificar se ha alguma alteracdo entre os modelos de simulacdo e as
diferentes geometrias apresentadas.

Para conduzir essa andlise, foram estabelecidos os planos de entrada e saida
de cada stent. A analise consistiu em calcular a média da pressdo nesses planos e,
em seguida, determinar a diferenca entre eles. Com isso, foram obtidos os graficos
que ilustram a variacdo de pressdo durante um ciclo cardiaco para cada geometria,

conforme mostrado no Grafico 15 e Gréfico 16.

Gréfico 15 — Diferencga de Presséo Entrada e Saida do Stent modelo JANUS.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Os gréficos fornecem uma representacédo visual da distribuicdo de pressao ao
longo do ciclo cardiaco, auxiliando na compreensao das diferencas entre os modelos
de stent e seus efeitos na hemodinamica arterial. Observa-se uma grande
discrepancia nas variacbes de pressdo entre os modelos CFD e FSI, com e sem
Windkessel, especialmente no caso do modelo de Janus, apresentado no Grafico 15.

Nele, o modelo CFD resulta em uma diferenca de quase 3 mmHg na pressdo em
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comparacdo com o modelo FSI. Essa disparidade é atribuida a elasticidade
proporcionada pela artéria na simulacao FSI, onde consideramos a complacéncia
arterial para sua deformacgéo, enquanto a pressédo no modelo CFD tende a concentrar-
se na parede rigida do modelo.

No caso do Stent modelo Palmaz-Shatz, conforme mostrado no Grafico 16, a
diferenca é bastante pequena em ambos os modelos. Tanto no modelo CFD quanto
no FSI, em ambas as situagées com e sem Windkessel, as diferencas de pressao
foram bastante semelhantes. Isso se deve em grande parte a geometria pontiaguda
do stent, que facilita 0 escoamento do sangue e acumula tensdo nesses pontos, ao

contrario de outras geometrias com pontos ondulados.

Gréfico 16 — Diferenca de Presséo Entrada e Saida do Stent modelo Palmaz-Shatz.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

As paredes arteriais se deformam naturalmente para armazenar essa energia
em forma de pressao e, posteriormente, a liberam para um segundo pico de pressao
sanguinea durante a diastole. Isso resulta no aumento de volume, aumentando entdo
o diametro da secao que, quando combinado a perda de carga causada pelo stent,
leva a uma grande diferenca de valores, pois consideramos o batimento cardiaco e

suas respectivas pressdes sanguineas na via de acordo com seu batimento.
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No que se refere a analise dos resultados em relacdo a comparacdo em ambos
os modelos, fica claro a importancia do Windkessel na analise fluidodinamica, pois
com ele é possivel verificar um aumento de pressao na via. A pressao € um indicador
crucial quando se trata de um fluxo que deve ser entregue com o minimo de esforgo

possivel nas posteriores ramificacdes da circulacéo cardiovascular.

4.4.2 Anélise TAWSS

A andlise do WSS na parede das artérias € bastante delicada, pois as tensfes
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. Por outro lado,
tensbes baixas podem ndo estimular adequadamente as células endoteliais a
desempenhar suas funcdes fisioldgicas, o 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, 2018).

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 analise mais pratica
dos resultados. O valor maximo do TAWSS foi estabelecido em 7 Pa, tornando
possivel identificar regides com alto WSS de interesse e excluir regibes com WSS
elevado que néo fazem parte da analise, como a entrada da artéria (inlet) e a parede
do stent em contato com o escoamento.

A Figura 19 apresenta os resultados em CFD, e a Figura 20 mostra os
resultados em FSI, e em todos os casos se verifica alta tensdo em suas entradas,
conforme os valores apresentados nas legendas. No entanto, diferenciando o CFD e
o FSI, a Figura 19 apresentou uma tensdo mais uniforme em todo o modelo, ao
contrario do FSI, onde a entrada exibiu uma tensao alta, devido a entrada do fluido no
stent e a consideracao da deformacéo da superficie.

Observando a tensdo apresentada nas superficies em ambos 0s casos, 0 Unico
modelo em que é notada uma tensao inferior a 7 Pa € o modelo FSI com Windkessel,
embora esteja no limite. Nas paredes arteriais situadas entre as paredes do stent, é

possivel observar pontos criticos, acima de 7 Pa. Esse fator pode acarretar, a longo
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prazo, o acumulo de células e possivel reestenose, devido ao afastamento do fluxo
de sangue da parede arterial. Assim, em um modelo sem Windkessel, as analises que
podem ser feitas indicam possiveis restenoses com alto grau de criticidade.

Figura 19 - TAWSS para Stent JANUS em CFD a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 20 - TAWSS para Stent JANUS em FSI a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

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 comparacdo com o modelo de FSI. Isso
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poderia levar a uma interpretacdo favoravel do caso estudado, visto que tensdes
maiores sdo interessantes para o estudo. No entanto, ao analisar os resultados do
FSI, método que se aproxima mais da fisiologia cardiovascular, percebe-se o oposto,
especialmente ao considerar o modelo de Windkessel como condigéo de contorno,
que engloba o comportamento do sangue na artéria em virtude das batidas do
coracao.

Ha um forte acoplamento entre a deformacédo dos vasos sanguineos e o fluxo
sanguineo. O Windkessel nos proporciona uma boa ilustracdo desse resultado, onde
a conformidade das artérias proximas ao coracao converte o escoamento pulsatil em
um escoamento mais constante e suave. Com efeito, apos a sistole, metade do
sangue é direcionada para a circulacdo e, gracas a sua conformidade, a artéria
armazena energia "elastica" do impulso. Entdo, durante a diastole, a artéria libera essa
energia "elastica", encaminhando a outra metade do sangue (SIMAO et al., 2017).

No segundo Stent analisado, modelo de Palmaz-Schatz, as mesmas
consideracOes se aplicam, onde suas respectivas entradas apresentam uma alta
tensdo, portanto ndo séo de importancia, apenas a interface do stent na artéria. Assim
como ocorreu no outro Stent, o modelo CFD (Figura 21), apresentou uma tensao um
pouco maior no corpo da artéria, enquanto na superficie do stent a tensdo € mais
elevada, porém ainda dentro de limites aceitaveis. Isso se deve principalmente a
geometria do stent, que possui um perfil arredondado e sem pontos que possam
acumular tensdo e ocasionar possiveis reestenoses.

No FSI, como mostrado na Figura 22 e considerando a deformacdo das
paredes do modelo, a tensdo mais elevada se concentra nas interfaces do stent na
artéria. No entanto, a tensdo nao ultrapassa os 3 Pa, 0 que comprova porque este
modelo de stent com perfis arredondados € um dos mais utilizados atualmente no

mercado.
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Figura 21 - TAWSS para Stent Palmaz-Schatz em CFD a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

Fonte: Elaborado pelo autor.

Figura 22 - TAWSS para Stent Palmaz-Schatz em FSI a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

Fonte: Elaborado pelo autor.



64

4.4.3 Andalise OSI

Através do OSI, é possivel identificar locais com fluxo oscilante, ou seja,
perturbado. Este parAmetro adimensional € 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 Figura 23 e 24 para o stent do modelo
JANUS e nas Figuras 25 e 26 para o stent do modelo Palmaz-Schatz.

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 recirculagéo.

Bonfanti et al. (2018), ao abordarem uma comparacao entre CFD e FSI em uma
aorta, chegaram a mesma conclusdo, onde foram obtidos valores maiores de OSI
através do FSI, enquanto o modelo rigido (CFD) obteve valores significativamente
mais baixos de OSI nas mesmas regides observadas. Concluiram que o movimento
da parede afeta intensamente o escoamento, onde a expansao e contracdo alternadas
do vaso devido as flutuagbes de pressdo melhoram a natureza oscilatéria do

escoamento.

Figura 23 - OSI para Stent JANUS em CFD a) com Windkessel b) sem Windkessel.

Fonte: Elaborado pelo autor.



65

Figura 24 - OSI para Stent JANUS em FSI a) com Windkessel b) sem Windkessel.

a)

Fonte: Elaborado pelo autor.

Na Figura 23 do estudo de CFD, observa-se que a perturbacdo no escoamento
€ principalmente concentrada nas regides pontiagudas do stent, embora em uma
escala menor. Entretanto, ao analisarmos a Figura 24, percebemos &areas com
escoamento oscilatorio de maior intensidade, alcangando até 0,35 em certos pontos.
Esta variacdo na intensidade do escoamento sugere a presenca de fendbmenos
complexos que merecem uma analise mais detalhada.

Ao avancarmos para a Figura 25 e Figura 26, notamos que as regides de
oscilacdo estdo localizadas muito proximas as paredes do stent, apresentando uma
distribuicdo mais uniforme. Essa proximidade com as paredes pode influenciar
significativamente a dindmica do escoamento e o comportamento fluidodinamico na
artéria. A compreensao dessas caracteristicas é crucial para otimizar o design e o

desempenho do stent, visando melhorias na eficacia do tratamento médico.
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Figura 25 - OSI para Stent Palmaz-Schatz em CFD a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

a)

Fonte: Elaborado pelo autor.

Figura 26 - OSI para Stent Palmaz-Schatz em FSI a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

a)

Fonte: Elaborado pelo autor.
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Ao comparar os dois modelos, notamos diferencas significativas em relacéao a
distribuicdo das areas de recirculacao e oscilagéo do fluido. No modelo de Windkessel
acoplado com FSI, tanto para o stent JANUS quanto para o Palmaz-Schatz,
observamos uma maior incidéncia de pontos de recirculagao do fluido em comparacgao
com os modelos em CFD. Esse fenbmeno sugere que a presenca do modelo de
Windkessel, combinado com a FSI, influencia a dindAmica do fluxo, resultando em
regidoes de recirculacdo mais pronunciadas.

No caso do modelo de stent JANUS, os pontos de recirculagdo sdo mais
elevados e concentrados, indicando uma maior turbuléncia e complexidade no
escoamento ao redor do dispositivo. Por outro lado, no modelo de Palmaz-Schatz, o
ponto de maior oscilagdo esta mais concentrado no lado da saida do stent, com uma
propagagdo mais ampla ao longo do fluxo. Essa diferenga sugere que as
caracteristicas geométricas e estruturais dos stents podem desempenhar um papel

crucial na distribuicdo e na intensidade das areas de circulacdo e oscilacao do fluido.

444 Andélise de Von Mises

A andlise estrutural de stents, que inclui a identificacdo de critérios de falha, é
conduzida utilizando a tensdo de Von-Mises. Essa medida combina tensées normais
e de cisalhamento e pode ser diretamente comparada com a tensédo de escoamento
do material do stent. Essa verificacdo € fundamental para identificar possiveis falhas
criticas na estrutura do stent.

Nesse contexto, a andlise estrutural exige a aplicacdo de tensdes a parede do
stent. Uma abordagem simplificada pode ser realizada por meio de simulacdes de
CFD de uma via (one-way), onde as pressdes derivadas do escoamento sanguineo
sao aplicadas ao modelo estrutural do stent. No entanto, para o presente estudo, foi
adotada uma abordagem mais complexa e precisa utilizando simulacdes de FSI de
duas vias (two-way).

Nesse cenario, em cada passo de tempo, o0 stent recebe as tensdes
provenientes do fluxo sanguineo, permitindo uma analise mais detalhada da interacao
entre o stent e o fluido (sangue). Os resultados obtidos para cada um dos stents estao
apresentados nas Figuras 27 e 28, oferecendo uma visdo detalhada das tensdes
experimentadas pela estrutura do stent sob diferentes condicdes de escoamento

sanguineo.
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Na Figura 27, € apresentada a deformacéo no modelo de JANUS. Observa-se
gue o modelo com a condi¢éo de contorno de Windkessel revela uma maior incidéncia
de pontos de tenséo elevada, em comparacdo com o modelo sem Windkessel. Essa
diferenca sugere que a presenca da condicao de contorno de Windkessel influencia
significativamente a distribuicdo das tensfes na estrutura do stent.

No modelo com Windkessel, as regides de maior tensdo tendem a se
concentrar em &reas especificas da geometria do stent, 0 que pode indicar pontos
criticos de estresse mecéanico. Por outro lado, no modelo sem Windkessel, a tenséo é
mais uniformemente distribuida ao longo da estrutura do stent, com as regifes de
maior tensdo localizadas principalmente nos pontos de maior complexidade

geomeétrica.

Figura 27 — Von-Mises para Stent JANUS a) com Windkessel b) sem Windkessel.

Equivalent (von-Mises) Sress
Unit:Pa

2,7149¢7 Max

Fonte: Elaborado pelo autor.

Na Figura 28, é exibida a deformacgdo no modelo de Palmaz-Schatz. Devido a
geometria do Palmaz-Schatz apresentar pontos mais arredondados em comparacao
com o modelo de JANUS, visualmente, a distribuicdo das deformacdes nos dois
modelos, com e sem Windkessel, parece semelhante.

A principal diferenga entre os dois modelos reside na distribuicdo da presséo.
No modelo com Windkessel, a pressdo aplicada € menor. ISso ocorre porgue a
geometria arredondada do Palmaz-Schatz distribui a pressédo de forma mais uniforme
sobre o modelo, resultando em tensdes mais equilibradas ao longo da estrutura do
stent.

Essa andlise evidencia a importancia da consideracdo das condicbes de
contorno do fluxo sanguineo na avaliacdo da resposta estrutural dos stents.

Compreender como diferentes condi¢des de fluxo afetam a distribuicdo das tensdes é
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fundamental para o desenvolvimento de stents mais eficazes e seguros para o

tratamento de doencas cardiovasculares.

Figura 28 - Von-Mises para Stent Palmaz-Schatz a) com Windkessel b) sem
Windkessel.

Equivalent von- Mises) Stress St (o Misen St
Unit: Pa

1,0915e7 Max
97137¢6
85128¢6
731186
611096
4916
3,7081e6
2,5082¢6
1,3073¢6
1,064e5 Min

a)

Fonte: Elaborado pelo autor.

4.5 ANALISE DE SENSIBILIDADE DO MODELO EM WINDKESSEL

Com o intuito de examinar a sensibilidade dos parametros do modelo de
Windkessel e seu impacto nos resultados da simulacéo fluidodindmica da artéria, além
de modificar o perfil de presséo de saida, foram conduzidos experimentos utilizando
0os mesmos dados de entrada da Tabela 3, com variagdo em um Unico fator em cada
condicao. Os fatores modificados foram a resisténcia arterial e a complacéncia arterial,

apresentados na Tabela 7.

Tabela 7 - Condicdo Modificadas em cada Modelo de Windkessel.

Condicao “a” Complacéncia Arterial 0,01 cm3/mmHg
Condicao “b” Complacéncia Arterial 0,1 cm3/mmHg

Condigéo “c” Resistencia Arterial 10 mmHg*s/cm3
Condigdo “d” Resistencia Arterial 30 mmHg*s/cm3

Fonte: Elaborado pelo autor.

Essa abordagem permitiu uma analise minuciosa dos efeitos individuais de
cada parametro do modelo de Windkessel na dindmica do escoamento sanguineo e
nas caracteristicas hemodindmicas da artéria. Ao alterar apenas um fator por vez, foi
possivel isolar as influéncias especificas de cada parametro, facilitando a

compreensao de sua contribuigdo para a resposta global do sistema cardiovascular.
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Essa investigacdo é fundamental para aprimorar a precisédo e a confiabilidade
das simulac¢@es fluidodinamicas empregadas no estudo de condi¢cdes patoldgicas e
no desenvolvimento de estratégias terapéuticas. Com um melhor entendimento de
como os parametros do modelo de Windkessel afetam os resultados da simulacéo,
torna-se possivel aprimorar a capacidade de prever e diagnosticar distarbios
circulatérios e desenvolver intervencdes mais eficazes para o tratamento de doencas
cardiovasculares.

O Grafico 17 ilustra duas modificacbes na complacéncia arterial, nas quais
foram atribuidos dois valores maiores do que os observados no pulso normal. Como
resultado dessas modificacdes, observa-se que o comportamento do grafico tende a
diminuir sua amplitude ao longo do tempo, até atingir um valor de pressao continua
no modelo.

Essa reducédo gradual na amplitude do pulso arterial reflete a resposta do
sistema cardiovascular as alteracdes na complacéncia arterial. A medida que a
complacéncia aumenta, a capacidade das artérias de se expandirem e contrairem em
resposta ao escoamento sanguineo também aumenta, resultando em uma reducéo

na variacdo da pressao arterial ao longo do ciclo cardiaco (JONASOVA et al., 2018).

Grafico 17 — Diferentes curvas de pressao alterando a Complacéncia Arterial.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

No Grafico 18, foi realizada uma alteracdo na resisténcia arterial, utilizando

valores menores do que os originalmente empregados na simulacdo. Observa-se que,
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a medida que a resisténcia arterial diminui, o perfil da pressdo permanece
essencialmente o mesmo, com apenas a modificacdo da amplitude.

Essa variacdo na amplitude do pulso de saida do modelo arterial,
representando a sistole e a diastole, é diretamente influenciada pela resisténcia
arterial. A medida que a resisténcia diminui, ha uma diminuicdo na resisténcia ao
escoamento sanguineo, resultando em uma amplitude maior do pulso arterial
(JONASOVA et al., 2018).

Gréfico 18 - Diferentes curvas de presséo alterando a Resisténcia Arterial.

Pressédo Pulso Normal Pressdo Pulso R=10 — Pressdo Pulso R=30
120
100
o
3 80
:
: 60
gy
0
o
~ 40
- | ' | '
| .' || '
20 i | |'I
/ Y, v/ Y,
0
0 1 2 3 4 5 6 7
Tempo (s)

Fonte: Elaborado pelo autor.

Com base nos graficos gerados, foi conduzida a mesma simulacdo do modelo
original, porém, modificando o pulso de saida de acordo com cada alteracao realizada.
Este procedimento permitiu avaliar, por meio do CFD, as respectivas alteracdes de
tensdo na parede do modelo e o indice de oscilacéo de cisalhamento (OSI) para cada
pulso, apresentados nas Figuras 29, 30 e 31.

Essa integracao entre os dados gerados pelos gréaficos e as simula¢gdes de CFD
permite uma compreensdo mais abrangente dos efeitos das modificagdes nos
parametros do modelo de Windkessel sobre a biomecénica vascular. Essas
informacdes sdo cruciais para o desenvolvimento de estratégias de tratamento mais
eficazes e personalizadas para pacientes com doencas cardiovasculares.

Com base na anélise do WSS (cisalhamento de parede) nas artérias em cada

pulso (Figura 29), ndo foram observadas diferencas significativas ao longo de cada
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modelo, e ndo foram registradas tensfes elevadas. De fato, a tensdo em todas as

quatro condicfes nao ultrapassou 2 Pa.

Figura 29 - TAWSS em CFD com alteracdo a) C=0,01 b) C=0,1 c) R=10 d) R=30.
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Fonte: Elaborado pelo autor.

Esses resultados indicam que as alteracbes nos parametros do modelo de
Windkessel, especificamente na complacéncia arterial e na resisténcia arterial, n&o
tiveram um impacto substancial nas tensées experimentadas pela parede das artérias
durante o ciclo cardiaco simulado. Isso sugere que, dentro da faixa de valores testados
para esses parametros, o sistema cardiovascular é capaz de manter uma resposta
biomecéanica estavel, sem exposicdo a niveis elevados de tensdo. A Unica diferenca
apresentada, sado tensdes localizadas na regido do stent que estd em contato com o
fluido (Figura 30).

Na andlise do OSI (Figura 31), foram observadas alteracbes pontuais nos
modelos. Quando o valor da capacitancia arterial aumenta, a oscilagao do fluido no
modelo também aumenta de maneira mais uniforme. O mesmo padrao foi observado
na resisténcia arterial, onde o aumento da oscilagdo do fluido se propaga de maneira

mais uniforme sobre o modelo.
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Figura 30 — Tenséo Localizada no Stent em CFD com alteracdo a) C=0,01 b) C=0,1
c) R=10 d) R=30.

Tensdo sobre a superficie

Tenséo sobre a superficie

Fonte: Elaborado pelo autor.

Figura 31 - OSI em CFD com alteracdo a) C=0,01 b) C=0,1 c) R=10 d) R=30.

a)

Fonte: Elaborado pelo autor.

Essa diferenca nos valores de OSI sugere que tanto a complacéncia arterial
quanto a resisténcia arterial desempenham um papel importante na geracdo de
padrdes de escoamento sanguineo oscilatérios ao longo do ciclo cardiaco. A medida
que esses valores aumentam, acabam permitindo uma expansdo mais significativa
das artérias durante a sistole, resultando em variagdes mais pronunciadas na
velocidade do escoamento sanguineo e, consequentemente, em valores mais altos
de OSI.
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Essas observacfes destacam a importancia dos parametros relacionados a
complacéncia e a resisténcia arteriais no escoamento sanguineo e na distribuicdo do
OSl ao longo do sistema cardiovascular. Compreender essas relacdes € fundamental
para avaliar a saude arterial e desenvolver estratégias de tratamento mais eficazes

para disturbios circulatorios.
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5 CONCLUSAO E PERSPECTIVAS FUTURAS

A pesquisa, ao empregar modelos de Windkessel em conjunto com simulacdes
de FSI, proporciona condigdes de entrada e saida mais proximas das fisiolégicas,
resultando em uma simulacdo mais realista da interacao fluido-estrutura nas artérias.
Os resultados obtidos revelam uma perspectiva promissora no tratamento de
estenoses coronarianas, ndo apenas confirmando a viabilidade dessa abordagem,
mas também destacando seu potencial para aprimorar o tratamento de doencas
cardiovasculares. Isso inclui a reducéo de reestenoses intra-stent e a necessidade de
intervencdes clinicas repetidas.

Este estudo ressalta a importancia de considerar a geometria do stent,
especialmente sua forma, evidenciando que stents com geometrias que nao
concentram tensdo (pontos retos) apresentam menor risco de reestenose em
comparacao com modelos que ndo consideram essa caracteristica. A aplicacdo de
técnicas avancadas de modelagem, como a FSI, desempenha um papel crucial na
pesquisa sobre o0 uso de stents e seus diferentes modelos no tratamento de estenoses
coronarianas. A FSI permite uma andlise abrangente, considerando ndo apenas o
comportamento fluidodinamico, mas também a interacdo entre o stent e as estruturas
circundantes. A simulacdo computacional usando CFD oferece esclarecimentos
detalhados sobre os padrfes de fluxo sanguineo, enquanto a FSl incorpora a resposta
estrutural do stent as condi¢cbes dindmicas do ambiente vascular. Em conjunto,
desempenham um papel significativo na dindmica do fluxo sanguineo, resultando em
regides de recirculacdo mais pronunciadas. Embora inicialmente pudesse parecer que
tensdes mais elevadas seriam benéficas, uma analise mais aprofundada revela que,
ao considerar o FSI, os resultados sugerem o contrario, especialmente quando o
modelo de Windkessel é incorporado como condi¢ao de contorno.

Essa abordagem combinada proporciona uma avaliagdo mais precisa do
desempenho do stent em condi¢des préximas as reais, fornecendo uma base robusta
para decisdes clinicas. Além disso, 0 modelo de Windkessel apresentado demonstra
a sensibilidade de algumas condi¢bes de contorno, como resisténcia e complacéncia
arterial, ressaltando a importancia de se obter uma condic&o de contorno adequada.
Ha muitas propriedades que precisam ser consideradas para que os dados sejam

sincronizados em termos de pressao arterial, circunstancias arteriais e idade do



76

paciente. Por outro lado, o modelo mateméatico € muito atil para o estudo do
escoamento sanguineo de forma invasiva por meio do método computacional de
fluidodinamica (PAISAL et al., 2019).

A conexdo intrinseca entre a deformacdo dos vasos sanguineos e o
escoamento sanguineo é enfatizada, especialmente com relacdo ao papel do
Windkessel na conversdo do escoamento pulsatil em um escoamento mais constante
e suave. As variacdes observadas nos valores de OSI ao longo do ciclo cardiaco
ressaltam a influéncia significativa da complacéncia e resisténcia arteriais na geragao
de padrées de escoamento sanguineo oscilatérios. Essas observacfes sublinham a
grande importancia de compreender os parametros relacionados a complacéncia e
resisténcia arteriais para avaliar a saude arterial e desenvolver estratégias de
tratamento mais eficazes para disturbios circulatorios. A integracao desses insights é
essencial para avancar na area de intervencdes cardiovasculares, visando resultados
mais eficazes e seguros para o0s pacientes.

Para trabalhos e pesquisas futuras, sugere-se a aplicacéo deste modelo dentro
do préprio software Fluent, por meio de User Defined Functions (UDFs), o que poderia
deixar os resultados mais proximos do ideal. Isso possibilitaria a implementacédo do
modelo de Carreau dentro da prépria condicdo de contorno. Além disso, a utilizacéo
em geometrias "patient-specific" € outra sugestéo para trabalhos futuros, visando uma
andlise ainda mais realista e aplicada.

Em sintese, este estudo alcancou seus objetivos ao analisar e comparar
diferentes formatos de stents, introduzindo a abordagem do modelo de Windkessel e
aplicando-o juntamente com FSI. A integracao de problemas cardiacos de saiude com
técnicas capazes de modelar numericamente casos reais representa um avanco
significativo e relevante, capaz de gerar inovagdes em uma area tdo necessitada de
novas tecnologias, como a saude. Os dados coletados servem como base para
pesquisas futuras e o desenvolvimento de novos modelos de stents mais eficazes,
promovendo uma maior durabilidade de tratamento e, consequentemente, uma
melhor qualidade de vida para os pacientes. Com o0 avanco continuo das tecnologias
de simulacdo numérica, a perspectiva de projetos futuros cada vez mais precisos e
eficazes se torna mais tangivel, ampliando o horizonte de possibilidades de pesquisa

na area e contribuindo para uma maior longevidade e saude da populagéo.
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APENDICE A - CODIGO MATLAB PARA O STENT

Di= 0.00248; %$Didmetro do Modelo (m)

ri=Di/2; %$raio do modelo (m)

Area=pi* (ri"2);

HR=36; %$Batimento cardiaco (batimento/minuto)
f=HR/60; $Batimento cardiaco (batimento/segundo)
w_ HR=2*pi~*f; $Velocidade angular de batimento cardiaco
rho=1060; $Densidade do sangue (kg/m”"3)

mu=0.004; %viscosidade do sangue (Pa*s)
Wo=ri*sqrt(w_HR*rho/mu); $Numero de Womersley

cv= 1.0; $Coeficiente de resisténcia (grafico)
cu= 1.35; $Coeficiente de induténcia (grafico)
I=0.15; %$Comprimento (m)

E=0.7; $Modulo de elasticidade (MPa)

h=0.0005; $Espessura da Artéria (m)

Tc= 60/HR ; %72 batimentos por segundo

Ts=(2/5)*Tc ; %$Periodo da sistole

cycle=1; %$Numero de Ciclos

V_ciclo=90; %Volume do ciclo cardiaco (cm”3)
e Calculado-—-==—=-—-——-——————————————————— %
$Resisténcia vascular periférica (R, mmHg*s/cm?)

R=L*100* ( (cv*8*mu*0.075) / (pi* ((ri*100)"4)));

R1=0.90*R;

R2=0.10*R;

$Complacéncia Arterial (C, cm?®/mmHg)

C=(3*pi* ((ri*100)"3)*L*100)/ (2*E*h*7501*100) ;

$Indutdncia Arterial (L, mmHg*s?/cm?)
$Lv=L*100* ( (cu*rho) / (pi* ((ri*100)"2)));

$Modelando o escoamento do sangue na Aorta

syms ti g

I0= solve(V_ciclo-int (g* (sin(pi*ti/Ts)),ti,0,Ts),q);%resolver a equacao
I0=subs (I0, '3.14"',pi); $substituir os valores
I0=double (I0);

sine=@ (t) sin(pi*t/Ts);

I=Q@(t) IO*sine(t).*( t <= Ts); S%para um ciclo

for n=l:cycle

t=(n-1)*Tc:.01l:n*Tc;

% Escoamento Sanguineo

I=@(t) 1000000*Area* ((((65.07*0.000001/60)+(18.149*0.000001/60) *cos (1*
(2*pi/Tc)*t - 1.944)+(34.828*0.000001/60) *cos (2* (2*pi/Tc)*t—-
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2.836)+(12.329*%0.000001/60) *cos (3* (2*pi/Tc) *t+2.124)+(9.107*0.000001/60) *co
s(4* (2*pi/Tc) *t+1.875)+(2.944*0.000001/60) *cos (5* (2*pi/Tc) *t+0.447))) /Area)

’

subplot (2,1,1)

plot (t,I(t),'Linewidth',2)

%hold on

xlim ([0 n*Tc])

ylim ([0 3])

title ('RAortic Blood Flow Model')
ylabel ('Blood Flow (ml/s)')
xlabel ('time(s)'")

%Condicdes Iniciais



if (n==1)
P ss=15;
P ss2=15;
P ss3=15;
end

%$Solucdo Analitica do ciclo da Sistole

ts=(n-1)*Tc:.01: (n-1)*Tc+Ts;
PO=P_ss+I0*Ts*R* (C*pi*R)/ ((Ts"2+C"2*pi”2*R"2));

P s=@(t) PO*exp(-((t-ts(l))/(R*C)))-I0*Ts*R* (C*pi*R*cos (pi* (t-ts(1l))/Ts)-
Ts*sin(pi* (t-ts (1)) /Ts))/ (Ts"2+C 2*pit2*R"2) ;

P sd=P_s(ts(end)); %IC for the diastolic phase

%$Solucdo Analitica do ciclo da Diéastole
td=(n-1) *Tc+Ts:.01:n*Tc;

P_d=@(t) P_sd*exp(-(t-td(1))/(R*C));

P ss=P d(td(end)); % IC for the systolic phase

$Solucdo Numérica para 3 Elementos

Y3=@(t,y3) (-y3/(R2*C)+I (t)* (R2+R1)/ (R2*C)+R1);
[t m3,P m3]= ode23(Y3, [ (n-1)*Tc; n*Tc], P_ss3);
P ss3=P m3(end);

subplot (2,1,2)

plot (t m3,P m3,'LineWidth', 2)

hold on

ylim ([ 0 1207])

x1im ([0 n*Tc])

title('Aortic Blood Pressure (Numerical 3 Element WM) ')
ylabel ('Pressure (mmHg) ")

xlabel ("time (s)'")

$Extraindo os valores de pressdo arterial para todos os modelos para um
ciclo
if (n==1)
t2s=ts;
P2s=P s (ts); $Solucdo Analitica para a Sistole
t2d=td;
P2d=pP_d(td); %$Solucdo Analitica para a Diastole
t3=t m3;
P3=P m3; $Solucdo Numérica para 3 elementos
end
end



APENDICE B — CODIGO MATLAB PARA VERIFICAGAO DO MODELO DE

WINDKESSEL
R = 0.95000; %$Resistencia arterial total (mmHg/cm”3/sec)
C =1.0666; $Complacéncia arterial (cm”3/mmHg)
R1=0.05; $Resistencia arterial 1 (mmHg/cm”3/sec)
R2=0.9000 ; $Resistencia arterial 2 (mmHg/cm”3/sec)

%tModelando o escoamento do sangue na Aorta

syms ti g

I10= solve(V_ciclo—int(q*(sin(pi*ti/Ts)),ti,O,Ts),q);

I0=subs (I0,'3.14",pi);
I0=double (I0);
sine=@ (t) sin(pi*t/Ts);

I=Q@(t) IO*sine(t).*( t <= Ts); %para um ciclo

for n=l:cycle
t=(n-1)*Tc:.01l:n*Tc;
% Escoamento Sanguineo
I=Q(t) IO*sine(t-(n-1)*Tc).*(t <=
subplot (2,1,1)
plot (t,I(t), ' 'LinewWidth',2)
%hold on
x1lim ([0 n*Tc])
ylim ([0 3])
title ('Aortic Blood Flow Model')
ylabel ('Blood Flow (ml/s)"')
xlabel ('time(s)'")
%Condicdes Iniciais
if (n==1)
P ss=15;
P ss2=15;
P ss3=15;
end

((n=1) *Tc+Ts) ) ;

%$Solucdo Analitica do ciclo da Sistole

ts=(n-1)*Tc:.01: (n-1)*Tc+Ts;

PO=P ss+I0*Ts*R* (C*pi*R)/ ((Ts"24C"2*pi”2*R"2));

P s=Q@(t) PO*exp(-((t-ts(1l))/(R*C)))-I0*Ts*R* (C*pi*R*cos (pi* (t-ts(1l))/Ts)~-

Ts*sin(pi* (t-ts (1)) /Ts))/ (Ts"24C"2*pit2*R"2);
P sd=P_s(ts(end)); %IC for the diastolic phase

%$Solucdo Analitica do ciclo da Diéastole

td=(n-1) *Tc+Ts:.01:n*Tc;

P_d=@(t) P_sd*exp (- (t-td(1))/(R*C));
P ss=P d(td(end)); % IC for the systolic phase

$Solucdo Numérica para 3 Elementos

Y3=Q (t,y3) (-y3/(R2*C)+I(t)* (R2+R1)/(R2*C)+R1);
[t m3,P m3]= ode23(Y3, [ (n-1)*Tc; n*Tc], P_ss3);

P ss3=P m3(end);

subplot (2,1,2)

plot (t m3,P m3, 'LineWidth',2)
hold on

ylim([ 0 1207)

x1im ([0 n*Tc])

title('Aortic Blood Pressure (Numerical 3 Element WM) ')
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$resolver a equacéo



ylabel ('Pressure (mmHg) ')
xlabel ("time (s)'")

$Extraindo os valores de pressédo
ciclo
if (n==1)
t2s=ts;
P2s=P s(ts); %$Solucéao
t2d=td;
P2d=P_d(td); %$Solucdo
t3=t m3;
P3=P_m3; $Solucéao
end
end
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arterial para todos os modelos para um

analitica para a Sistole
analitica para a Diéastole

Numérica para 3 elementos



