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possui a estranha mania

de ter fé na vida”

A vocés, filhos amados!

De Fernando Brandt e

Milton Nascimento
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de urina que caiam no saquinho, rezando para que seus rins funcionassem, senao:
didlise! Como seu pulmao nédo se expandia, fizeram uma plicatura de diafragma
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ha como fazermos diferente? Logicamente que a terra médica ndo é o porto mais

adequado para um engenheiro, pelo menos na Ameérica Latina.
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“O coragéo € o unico 6rgao de todas as visceras que nao suporta injuria. 1sso é
esperado porque quando a principal fonte de for¢a é destruida, nenhuma forga

adicional pode ser trazida pelos 6rgéos que dependem dele”

(Aristételes — 384 a.C.)



RESUMO

A cada mil criangas nascidas vivas, ha incidéncia de 8 a 10 individuos com cardiopatia
congénita. Dentre estas, a mais severa € conhecida como Sindrome do Coragao
Esquerdo Hipoplasico (SCEH). Uma vez que nao ha tratamento definitivo, o
tratamento paliativo eletivo consiste numa abordagem cirurgica estagiada, culminando
com a Cirurgia de Fontan. A elevada complexidade destes procedimentos, somada a
variabilidade das anatomias apresentadas, impossibilita a identificacdo de uma
solugdo unica. Com a utilizagcdo de métodos numéricos, através da dinamica
computacional dos fluidos (CFD), € possivel compreender o comportamento do fluxo
sanguineo nas geometrias alteradas antes e apds as trés cirurgias do tratamento
eletivo. Isso possibilita personalizar um planejamento cirurgico adequado, indicando a
posicao otima das anastomoses cavopulmonares, a dimensao apropriada do enxerto,
bem como eventuais modificagdes nas estruturas adjacentes. Desta forma, este
estudo comparou, pelo método dos volumes finitos, as diversas variaveis de uma
simulagdo numérica das mais simplistas (fluido newtoniano, escoamento laminar,
regime permanente e parede vascular rigida), as mais realistas (fluido nao
newtoniano, turbuléncia, regime transiente e parede vascular flexivel), a fim de
identificar a real necessidade de cada variavel para a obtengdo de um Planejamento
Cirargico de Fontan seguro. Como resultado, foram obtidas duas configuragbes
simplificadas, porém robustas: a primeira: fluido newtoniano, escoamento turbulento,
regime permanente em paredes rigidas; e a segunda, fluido newtoniano, escoamento
turbulento, regime transiente em paredes rigidas. A primeira, mais simples, considera
as variaveis em valores medios; e a segunda, mais completa, ilustra as variagdes do
fluxo e seus efeitos no decorrer do ciclo respiratério. Por fim, foi apresentado o
planejamento cirurgico de Fontan completo, com o uso das duas configuracdes
propostas, indicando ndo s6 as posi¢gdes da anastomose cavopulmonar, mas a
ampliacdo da estenose localizada na artéria pulmonar esquerda. Por fim, foram
gerados tutoriais com o intuito de disseminar a técnica criada.

Palavras-chave: Hipoplasia do Coragcao Esquerdo; Cirurgia de Norwood; Cirurgia de
Glenn; Cirurgia de Fontan; Interacdo Fluido-Estrutura (FSI); Fluidodindmica
Computacional (CFD); Método dos volumes finitos (FVM); Planejamento Cirurgico de
Fontan.



ABSTRACT

For every one thousand live births, there is an incidence of 8 to 10 individuals with
congenital heart disease, with the most severe being known as Hypoplastic Left Heart
Syndrome (HLHS). As there is no definitive treatment, the elective palliative treatment
consists of a staged surgical approach culminating in the Fontan Surgery. The high
complexity of these procedures, coupled with the variability of the anatomies
presented, precludes the identification of a single solution. By using numerical
methods, through computational fluid dynamics (CFD), it is possible to understand the
behavior of blood flow in altered geometries before and after the three surgeries of the
elective treatment. This enables personalized surgical planning, indicating the optimal
position of the cavopulmonary anastomoses, appropriate graft size, as well as any
modifications to adjacent structures. Therefore, this study compared, using finite
volume method, the various variables of a numerical simulation from the simplest
(Newtonian fluid, laminar flow, steady-state, and rigid vascular walls) to the most
realistic (non-Newtonian fluid, turbulence, transient flow, and flexible vascular walls) to
identify the real need of each variable for the safe Fontan Surgical Planning. As a
result, two simplified yet robust configurations were obtained: the first: Newtonian fluid,
turbulent flow, steady-state, and rigid walls; and the second: Newtonian fluid, turbulent
flow, transient flow, and rigid walls. The first, simpler configuration considers the
variables in mean values, and the more complete second illustrates the flow variations
and their effects during the respiratory cycle. Finally, a complete Fontan surgical
planning was presented, using both proposed configurations, indicating not only the
positions of the cavopulmonary anastomosis but also the enlargement of the left
pulmonary artery stenosis. Tutorials were also generated to disseminate the created
technique.

Keywords: Hypoplastic Left Heart Syndrome; Norwood Surgery; Glenn Surgery;
Fontan Surgery; Fluid-Structure Interaction (FSI); Computational Fluid Dynamics
(CFD); Finite Volume Method (FVM); Fontan Surgical Planning.



Figura1 -
Figura 2 —
Figura 3 —

Figura 4 —
Figura 5 —
Figura 6 —
Figura 7 —
Figura 8 —

Figura 9 —

Figura 10 —

Figura 11 —

Figura 12 —

Figura 13 —

Figura 14 —

Figura 15 —

Figura 16 —

Figura 17 —

Figura 18 —

Figura 19 —

Figura 20 —
Figura 21 —

LISTA DE ILUSTRAGOES

Vias CirculatOrias .........coooevuiii e 49
Sistema circulatorio — COragan. ..........uuuiiiieeeeiiiiiicecee e 51

Desenvolvimento da circulagao fetal (A) e suas mudangas na

etapa poés-natal (B).........ccoooiiiiiiiiecee e 52
Estrutura comparativa dos vasos sanguineos — Artéria e Veia. ....... 54
Corte transverso através de uma artéria. ............cccceeeieeeeeeeeeeeeinnnnnnn. 57
Funcao do reservatério de pressao das artérias elasticas. .............. 57
Diagrama de WiIgQQEersS. .....ccooiiieiieiiiie et 60

Pressbes sanguineas normais nas diferentes partes do sistema
circulatério, quando a pessoa esta na posigao horizontal................ 61
Acao da bomba musculoesquelética no retorno do sangue para
(o} elo] = To%= [0 TR PP UPTRUPRRRPN 62
Comparacao entre a anatomia de um coragcdo normal e um

coragcao com SCEH, assim como o comportamento dos seus

] 1030 LU REPPRRP 65
Cirurgia de NOrWOOd. .........uiiiiiieiiiieecee e 67
Cirurgia de Glenn Bidirecional...............ccoeveeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeee 69
Cirurgia de Fontan com enxerto extracardiaco. .............ccceeveevvvnnnnnn. 70
Procedimento hibridO. ..........eiiiiiiiiieec e 76

Classificagao dos fluidos reais segundo seu comportamento
1Yo 0T | [o o TP 79
Comportamento reoldgico dos fluidos newtonianos e néo
newtonianos independentes do tempo..........coiiiiiiiiiiiiiiiieee, 79
Tensao de cisalhamento em fung¢ao da taxa de deformacao do
sangue e viscosidade em fungédo do hemataocrito. ..........cccccvvvennnees 84
Distribuicdo de ¢ nas proximidades de duas fontes em

diferentes numeros Peclet: (a) convecgéo pura, Pe — 0; (b)

(o1 {UIST= Lo I =N oT0] V7= To o= Lo TR 90
Esquema de discretizacao Upwind — direcéo positiva. .................... 91
Esquema de discretizagao Upwind — direcdo negativa. ................... 92

Grau de modelagem versus custo computacional dos modelos

e tUIDUIBNCIA. .o e 93



Figura 22 —

Figura 23 —

Figura 24 —

Figura 25 —

Figura 26 —

Figura 27 —

Figura 28 —

Figura 29 —

Figura 30 —

Figura 31 —

Figura 32 —

Figura 33 —

Figura 34 —

Figura 35 —

Figura 36 —

Mapas de conectividade de fluxo 3D ilustrando o enchimento

da aorta (tragcos vermelhos) e do sistema pulmonar (tracos
amarelos e azuis) em dois pacientes de ventriculo de fisiologia

UNICa @POS CCPT. ... 96
Fluxo pulsatil na VCS € VCI. .....eeiiiiiiece e 97
llustragao da medigao do deslocamento (a) entre o eixo da VCS

e o eixo da VCI da conexao cavopulmonar total com geragao

[0 L=y o (T TS 98
Comparacéo do fluxo e da pressdao humanos com os gerados

pelo modelo unidimensional de Mynard e Smolich (2015)................ 99
Forma de onda indicando o fluxo sanguineo para condigées de
contorno de entrada. A esquerda, dados extraidos do paciente

in vivo. A direita, ilustragdo do modelo de respiracdo realizado

por Marsden, et al. (2006). ........ccceeerememriiiieee e 105
Exemplo das diferencas nos campos de fluxo ao longo de um

ciclo cardiaco entre simulagdes, usando condi¢gdes de contorno

de tempo médio e pulsateis, baseado em simulagdes...................... 108

Taxas de fluxo de entrada VCI e VCS para condi¢gdes de

FEPOUSO € EXEICICIO. .eieriieeeeiete e e e e e e e e e e eaaaas 109
Diagrama de Collar. ... 111
Etapas do método de acoplamento FSI-2-Way..........ccccccevveeeiiinnnnnn, 113

Relacdo esquematica do acoplamento entre a malha fonte

(Escoamento) e a malha alvo (Estrutura) no método FSI/-2-

T 2 114
Geometrias dos modelos TCPC utilizados por Migliavacca, et
= 724010 1< ) T 117

Esbogco do corte longitudinal da configuracgo CCPT
investigada. As dimensdes estdo em mMm. ........cccccevvvviiiiiiiiiiiinenne. 119
Visualizacao do fluxo obtido pela primeira simulagdo no modelo
17 oY X RSO SRP 121
Simulagdo numeérica do campo de fluxo no modelo do Tipo 1,
correspondente ao caso experimental. a) Linhas de fluxo de
velocidade; e b) Campo de vorticidade. ............cceeeeieieiiiieiiicieeee, 122

Visualizagao do fluxo no modelo do Tipo 2........ccoooiiiiiiiiiieeeeeeeeeen, 123



Figura 37 —

Figura 38 —

Figura 39 —

Figura 40 —

Figura 41 —

Figura 42 —

Figura 43 —

Figura 44 —

Figura 45 —

Figura 46 —
Figura 47 —

Figura 48 —

Figura 49 —

Figura 50 —

Figura 51 —

Figura 52 —
Figura 53 —

Linhas de fluxo de velocidade do sangue — em repouso. ................ 126
Comparacéao de linhas de fluxo de velocidade do sangue na
taxa de fluxo de pico para condicdbes de repouso e de
(=Y o [T T 127
Comparacéo da tens&o de cisalhamento da parede (dyn/cm?2)
em CoNdiGOES AE FEPOUSO. ....cceeeeiiiiiiiee e e e e e 128
Comparacgéao da tensao de cisalhamento da parede (dyn/cm?2)
em condiGBESs A€ EXEICICIO. .....iiuuieiie e 128

Anatomias utilizadas para o trabalho de Marsden, et al.

240 0 130
Quatro etapas envolvidas na construgdo do modelo (Paciente
D). e 131
Modelos pré e pds-operatoérios utilizados para os estudos de
Baretta, €l @l.........ooeniei e 134

Linhas de fluxo VCS e VCI durante o pico do fluxo na VCI para
os modelos CCPT. A esquerda, paciente em repouso; e a
direita, SOb CONAIGOES ......coovviiiiiiiii e 135
Tracos da velocidade extraidos do 4D-flow MRl em homem de
22 anos com CCPT extracardiaco. ........cccveveeiveiiiiiee e 136
Esquema demonstrando o desenho idealizado do “OptiFlo”. .......... 138
Dominio computacional da configuragdo de Fontan
(o70] 0 1V7=T g o7 T ] o - RSP 140
Linhas de fluxo previstas por CFD — cores destacando a
energia cinética do fluxo por unidade de volume. a) Fontan
extracardiaco convencional; b) Fontan Fisioldgico. ......................... 142
Etapas do fluxo de trabalho na realizagdo do planejamento
(o3[ ¥] (o | oo T PP PPPPPTPP 145
Modelos originais de Glenn e variagbes das geometrias de
Fontan para cinCo pacientes. ..........couuoiieiiiiiiiii e 146
Interagao e tipos de transferéncia de dados entre corpo médico
e engenharia, por ordem cronolOgiCa. ..............ueuuveiviiiiiiiiiiiiiiiiiiiinnns 149
OPCOES CIFUIQICAS. ..ooeeeieeiiiiieeee e e e et e e e e e e e e e e e e e e e e e e e earaaas 150
Tempo total e tempo total de esforgo humano necessarios para

0 planejamento CirlrgiCo. ..........uuuuuuuururiiiiiiiiiiiiiiii e 151



Figura 54 —

Figura 55 —

Figura 56 —
Figura 57 —

Figura 58 —

Figura 59 —

Figura 60 —

Figura 61 —
Figura 62 —
Figura 63 —
Figura 64 —

Figura 65 —
Figura 66 —

Figura 67 —
Figura 68 —

Figura 69 —
Figura 70 —
Figura 71 —
Figura 72 —

Figura 73 —
Figura 74 —
Figura 75 —
Figura 76 —

Diagrama de fluxo de trabalho esquematico do Planejamento
Cirargico de Fontan semiautomatico.............cccceevvviiiiieie e, 153
llustracdo da preparacdo do modelo para o planejamento
automatico da via Fontan. ... 154
Parametrizagdo do enxerto Fontan. ..., 155
Processo de fabricagdo para enxertos vasculares de
engenharia de tecidos especificos do paciente............cccccvvneeeeee.n. 159
Projeto de estudo de enxerto vascular de engenharia de tecido
de nanofibra especifico para paciente livre de células..................... 160
Processo de fabricagdo para enxertos vasculares de
engenharia de tecidos especificos do paciente............ccccvvvveeee.... 162

Imagens em DICOM do Paciente X visualizadas no

INVESANIUS®. ... 164
Geometria em STL dos Pacientes AeB.......oooovvviiviiiiiiiiiiiiiiiiiiee 165
Fluxo de trabalho — Simulagdo Computacional. .............................. 168
Fluxo de trabalho — Obtengdo do dominio. .........cceevveiiiiiiiiieeeeeeeees 169

Vista frontal da montagem da  angiotomografia

computadorizada do Paciente A, realizada pelo programa

INVESANIUS®. ... 169
Obtengao do biomodelo 3D do Paciente X. ........ccoooviiiiiiiiiiiiieeeenn, 170
Geometria em STL do Paciente X, extraida das imagens

(D] [010)1Y SN =T [o=T = o o Ju 171
Sdlido apés lapidacao das pequenas facetas do arquivo STL......... 172

Execugdo da geometria da parede das artérias no Ansys®

Mechanical 2022 R2 — exemplo do Paciente C-0063. ..................... 173
Abaulamento das entradas e saidas das geometrias. ..................... 174
Segmentacao da VCI no Named Selection — Paciente A................. 175
Numeragao das superficies — Paciente A. ..........ccooovviiiiiiiieeeeeennnn. 175

Geometria do dominio fluido e vasos sanguineos preparada —

Paciente A. ... 176
Malha Modelo C — Paciente A........cooomiiiiiiee e 177
Comparacao entre as malhas modelos Aao D...........ccccoeevveeeeennnn. 178
Malha Modelo E — Paciente A-0063.............cooooiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeiin 180
Distribuicdo das constantes do modelo Carreau...............ccccevvunnn. 184



Figura 77 —
Figura 78 —

Figura 79 —
Figura 80 —
Figura 81 —
Figura 82 —

Figura 83 —

Figura 84 —
Figura 85 —

Figura 86 —
Figura 87 —
Figura 88 —
Figura 89 —

Figura 90 —

Figura 91 —
Figura 92 —
Figura 93 —

Figura 94 —
Figura 95 —
Figura 96 —
Figura 97 —

Figura 98 —

Modelos de tUrbUIENCIA. ... ..o, 185

Indicagdo das entradas e saidas do fluido na geometria —

Paciente A-006B3.........coooiiiiiie e 185
Pressao estatica relativa (Pa). ... 195
Tensao de cisalhnamento (Pa). .............uuviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiias 195
Perfil de Velocidade (M/S). ....ccooeeeiiiieeiceee e, 196
Influéncia do fluxo das veias cavas nas artérias pulmonares —

SIMUIAGAOD TA. e e e 196
Plotagem da velocidade do perfil transiente de entrada na VCI

e VCS — Simulagdes 4A, 5A € 06A. ... 198
Vazdes massicas transientes e suas meédias..........cccccceiiiieeeeieeeene. 199

Grafico da variagdo da tensdo média de cisalhamento na

parede durante um ciclo respiratorio. ...........cccvvvviviiciiie e, 200
Pressao estatica relativa média (Pa)...........ccccoovvviiiiiieieieiieeee, 201
Tensado média de cisalhamento (Pa)............ccovviiiiiiiiiiiiiiiiieceeee 201
Perfil de velocidade média (M/S). ..o 201

Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas as
artérias pulmonares — Simulagc@o 4A. .........oooiiiiii i 202

Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias pulmonares ao

tempo — SIMUIAGAO 4A. ... e 203
Variagao do escape das particulas ao tempo — Simulacao 4A. ....... 204
Vazdes massicas transientes e suas médias............cccceeeveeiiiiiineens 206

Grafico da variacao da tensdao de cisalhamento média na

parede durante um ciclo respiratorio. ...........coevvveeeviiiiiee e, 207
Pressao estatica relativa média (Pa).........ccccovvviiiiiiiiiiiiiii 208
Tenséao de cisalhamento média (Pa)...........ccoevviiiieiiieiiiiiiiceeeee, 208
Perfil de velocidade média (M/S). ......cooiiiiiiiiiiiiiiieieeeee e, 209

Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas as
artérias PUlMONArES. ........ooovuiiiiieic e 209

Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias pulmonares ao

tempo — SIMUIaga0 7TA € BA. ... e 210
Figura 99 — Maximas e minimas deformagdes NOS Vasos................ueeeeimieinnnnnnnne 212
Figura 100 — Grafico da viscosidade para o modelo de Carreau-Yasuda............. 218

Figura 101 — Seccionamento da VCl — Paciente B. ...........cccoooiiiiiiiiciiiiiiee, 225



Figura 102 —
Figura 103 —

Figura 104 —
Figura 105 —

Figura 106 —

Figura 107 —

Figura 108 —
Figura 109 —
Figura 110 —
Figura 111 —
Figura 112 —
Figura 113 —
Figura 114 —
Figura 115 —

Figura 116 —
Figura 117 —
Figura 118 —
Figura 119 —
Figura 120 —

Figura 121 —

Figura 122 —
Figura 123 —

Figura 124 —

Figura 125 —

Malhas — Paciente B. ...........uiiii e 226
Indicagdo das entradas e saidas do fluido na geometria —

Paciente B-0064............ooomieiiiiieee e 227
Perfis pulsateis — DeSCanSO0. ........ccoeeviiiiiiiiiieeieeeeee e 227

Vazbes massicas transientes e suas médias — Geometria de
(€] 1= o | o TR O P 228
Vazbes massicas transientes e suas médias — Geometria de
Fontan original. ... 228

Grafico da variagdo da tensdo média de cisalhamento na

parede durante um ciclo respiratoério — Geometria de Glenn............ 229
Pressao estatica relativa (Pa) — Geometria de Glenn. ..................... 230
Tensao de cisalhamento (Pa). .............eueiiiiiiiiiiiiiiiiiiiie 231
Perfil de Velocidade (M/S). .....coovvviiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeee 231
Influéncia do fluxo da VCS as artérias pulmonares................c.c...... 231
Pressao estatica relativa (Pa). .........cooovvvviiiiiiiieee 232
Tensao de cisalhamento (Pa). .............ueeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiis 232
Perfil de Velocidade (M/S). .....coovviiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeee 232
Influéncia do fluxo médio das veias cavas as artérias

PUIMONGAIES. ... e e 233
PCF - Planejamento do posicionamento da VCI. ............cccceeevennennn. 233
PCF — Identificacdo das dimensdes da APE............ccccoeeeviviieeeennnnn. 234
PCF — Identificacdo das dimensdes da APD. ..........ccccoeevvvvveeeeennnnn. 235
PCF — Geometrias estudadas. ...........ccoovvvvveviiiiiiiiieeeeeeeeeee 239
PCF — Pressao estatica relativa média (Pa) — Geometrias

EStUAAAS. ... e 240
PCF — Tensado média de cisalhamento (Pa) — Geometrias

ESIUAAAS. ... e 240
PCF — Perfil de velocidade média — Geometrias estudadas. ........... 241

PCF — Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas
as artérias pulmonares — Geometrias estudadas...........ccccccceeeenee.. 241
PCF — Resultados qualitativos para F15 mm APE de 10 mm
TraANSIENTE. ... 243
PCF — Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias

pulmonares ao tempo — F15 mm APE de 10 mm transiente............ 244



Figura 126 —

Figura 127 —
Figura 128 —
Figura 129 —

Figura 130 —

Figura 131 —

Figura 132 —
Figura 133 —

Figura 134 —

Figura 135 —

Figura 136 —
Figura 137 —
Figura 138 —
Figura 139 —
Figura 140 —
Figura 141 —
Figura 142 —
Figura 143 —
Figura 144 —

Figura 145 —
Figura 146 —
Figura 147 —

Figura 148 —
Figura 149 —

Area de trabalho do software InVesalius®, com a visualizacéo

e criacdo do biomodelo 3D do Paciente A. ... 276
Aba “Dados/SuperfiCie 3D, ........ccoiii e 276
Importagdo de arquivos DICOM. ..., 277

Distingdo do contraste entre os grupos de imagens na
importacédo dos arquivos DICOM. ..........cccooeeiiiiiiiiicceee e, 277
Mesclagem de todas as superficies 3D obtidas por meio do
InVesalius® para polimento final...............cccooeviioiieie e 278
Utilizacao do “Inspector” para inspecéao e correcao de falhas na
malha do biomodelo 3D. A esquerda, indicacdo dos pontos de
falha da malha; a direita, biomodelo com a malha corrigida. ........... 279
Utilizagado do comando “Shrinkwrap’.............ccoeeeeeiieiiieeeeeeeeenn 280

Exemplo de medigao do didametro médio da APE do Paciente

Planificacdo das entradas e saidas da geometria para
aplicagao das condicdes de contorno. ..........ccceeeeeeiiiiieeeeiiiceeeeeeee, 282

Vazao de entrada na VCI e VCS para condi¢cdes de repouso e

(2 (Y o[ PP 283
Perfil pulsatil VCI — DeSCanso. .........ccccevveeeeiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee 283
Perfil pulsatil VCS — Descanso (Vazao (mL/s) x Tempo (S)) ............ 284
Perfil pulsatil VCI — DeSCaNSO0. ........cccvvveuiiieieeieeeeeiee e 284
Perfil pulsatil VCS — DeSCaNSO0...........covvuiiieieeiieeeiiieee e 285
Perfis pulsateis finais — VCl e VCS — Paciente A. ...........ccooevvevnnnnnnn. 286
Definicdo do rastreamento das particulas — caso permanente. ....... 287
Definicao do rastreamento das particulas — caso transiente............ 288
Parametrizagao do relatério de rastreamento de particulas............. 289

Alerta do console para emissdo do relatério de rastreio das

Q2= 101U = T PSP 289
Rastreamento de particulas da VCI — Simulagao 1A. ........cccccoeeeee. 290
Rastreamento de particulas da VCS — Simulacédo 1A...................... 290
Workbench das simulagbes em regime permanente e vasos

FIGIAOS. e 291
Métodos de solugao adotados. .........ccoeeeveviiiiiiiiiieeeeeeceeeeeeeeee, 292
Controles de relaxagao adotados..........ccceeeeeeeiiiiiiiiicieeeeeeeeeeen, 293



Figura 150 —
Figura 151 —

Figura 152 —
Figura 153 —
Figura 154 —
Figura 155 —
Figura 156 —
Figura 157 —
Figura 158 —
Figura 159 —

Figura 160 —

Figura 161 —
Figura 162 —
Figura 163 —
Figura 164 —
Figura 165 —

Figura 166 —

Figura 167 —

Figura 168 —

Figura 169 —
Figura 170 —

Figura 171 —
Figura 172 —
Figura 173 —
Figura 174 —

Entrada do perfil pulsatil ao Ansys® Fluent 2022 R2........................ 294

Configuracao do calculo de variaveis médias no Ansys® Fluent

2022, R2. e —————————————————————————————_ 295
Configurag@o do AUTOSAVe. ...........cceeeeieiiiiiiiiiiiiiiiiiieiieeeeeeeeeeeeeeeeeee 296
Configuragdo do Solution Animations. ..............cccccceeeeeeeieeeeneeennnen. 296
Workbench — FSI 2 Way. .........cooouuueeiieeeeeeeeeeee e 298
Task pagelSolver Type — FSI 2 Way..........uueueeeieeniiiiiiiinnnans 298
Dynamic Mesh — FSI 2 Way. ... 299
Dynamic Mesh Zones — FSI 2 Way. ...........ciiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieneenn 300
Definicao do Run Calculation — FSI 2 Way. ..........cccccoeeeieeiieeennnnnnnn. 301
Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos — Elastico

I == T PSP 302

Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos e grafico de

tensao x deformacgéao para o modelo — Hiperelasticos Mooney-

Rivlin de dois par@metros. .........ooooiiriiiiiiiiieee e 302
Tens&o deformagao para Mooney-Rivlin. ........ccccoooiiiiiiiiiiienn. 303
Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos.............ccceeeevvvvnnnnnn. 304
Analysis Settings — Transient Structural.................cccccccceeeeeieeeieennnnn. 305
Detalhe da malha dos vasos sanguineos — Paciente A-0063. ......... 305

Condicdo de contorno estrutural — Saidas e entradas

engastadas — Paciente A-0063. ...........cooooiiiiiiiiiiiiieeeeeeeee 306
Restricdo de movimentos das entradas e saidas da geometria

— Paciente A-0063..........oooiiiiee e 307
Detalhe da escolha da regido de interface entre os dominios —

Paciente A-006B3.........ccoooriiieiiii e 307
Configuracdo do Analysis Seftings — o Ansys® System

(07010 o) o A 308
Configuragdo do Data Transfer — o Ansys® System Coupling.......... 309
Configuragdo do Data Transfer 2 — o Ansys® System

COUPIING.... oot e e e e 310
Configuragao das expressdes — CFD-PoOst. ..........oeiiiiiiiiiiiiiiinn. 311
Configuragéo da variavel — CFD-PoSt. ... 312
Utilizacdo da variavel — CFD-Post...........coooeiiiiiiiieieeeeeeee, 312
Seccionamento da regido de interesse. ...........ooovvviiiiieeeeeeeeeeiiiinn. 313



Figura 175 — Projeto da secgao transversal. .............cooovvviiiiiiiiiiiciieceeee e 314
Figura 176 — Execucao da manipulagdo da geometria. ...........cceevvvrviieiieeieeeeennnns 314
Figura 177 — Combinando geometrias. ..........cccccooouimiimiiiiiiieees 315

Figura 178 — Lapidagao final. .........ccoooiiiiiiiiie e 315



Quadro 1 —
Quadro 2 —
Quadro 3 —

Quadro 4 —

Quadro 5 —

Quadro 6 —

Quadro 7 —

Quadro 8 —

Quadro 9 —

Quadro 10 —

Quadro 11 —

Quadro 12 —

Quadro 13 —

Quadro 14 —

LISTA DE QUADROS

Segmentacgao das palavras-chaves organizadas em grupos por

ondem de releVaNCIa. ............eeeiiiiii i 44
Definicdo da estrutura para pesquisa nas bases de busca.............. 44
Fases importantes do ciclo cardiaco...........cccoeevvviviiiiiiiiiiieeee e 59

Estatistica descritiva de pico de fluxo e indice de pulsatilidade

(IP) em voluntarios saudaveis e pacientes com CCPT. ................... 97
Frequéncia cardiaca, frequéncia respiratoria e duracéo da fase
inspiratoria relativa a todo o ciclo respiratério (fracédo
inspiratoria) durante medi¢des de fluxo em repouso e durante

[ I = (T o Lo 1o 101
Taxas médias de fluxo sanguineo em dois ciclos respiratorios

e taxas de fluxo médias correspondentes durante a inspiragao

e expiracao na aorta, VCIl e VCS em repouso e em dois niveis
diferentes de eXerciCio. ........cooviiiiiiiiiiie e 102
Parametros do modelo de respiracao usados para entrada da

VCI com condi¢des de contorno em repouso e trés niveis de
(2T o [T TS 104
Informagdes demograficas dos pacientes (n = 101). Os dados

sdo relatados como média £ desvio-padrao...........cccceeevvvevveniieeennn. 107
Dados dos fluxos dos 101 pacientes. Os dados sao relatados

como média = desvio-padra0. ........coeeuuuiiiieeiee e 107
Caracteristicas geométricas de corte. Os dados sao relatados

como média = desVio-padra0. ..........eeuueiiiieeeee e 108

Taxas médias de fluxo na VCI e VCS, reducdes de resisténcia

em repouso e em trés niveis de exercicios simulados..................... 126
Distribuicdo do fluxo da VCI para a APD e APE durante
condi¢des de fluxo de repouso para os seis pacientes. ................... 132

Tensao de cisalhamento minima e média da parede (WSS).
Valores apenas sobre a por¢cdo de enxerto do modelo.................... 133
Taxas de perda de energia em mW de 21 configuracbes de

“Fontan Fisiologico” extraidas de CFD............cooovviiiiiiiiiiiieeee, 141



Quadro 15 -

Quadro 16 —
Quadro 17 —
Quadro 18 —
Quadro 19 —
Quadro 20 -
Quadro 21 -
Quadro 22 -

Quadro 23 —

Quadro 24 —

Quadro 25 —
Quadro 26 —

Quadro 27 —

Quadro 28 —
Quadro 29 —

Quadro 30 —
Quadro 31 -

Quadro 32 -
Quadro 33 -

Quadro 34 —
Quadro 35 -

Quadro 36 —
Quadro 37 —

Caracterizagao dos pacientes quanto a cardiopatia e ao estagio

de tratamento. ..o 165
Planejamento de simulagdes. ...........ccooeveeiiiiiiiiiiiceeceee e, 167
Diametros médios das artérias pulmonares. ..........cccccoeeeeeeeveeeinnnnnnn. 173
Espessuras médias dos vasos Sanguingos. .........ccoeeeeeeeeeeeeeeeeeeeennn. 173
Caracteristicas geométricas das malhas testadas. ............cccooueeee.. 178
Qualidade das malhas testadas — Skewness..........ccccccevveveveeeeeenenn. 179
Qualidade das malhas testadas — Orthogonal Quality. .................... 179
Caracteristicas geométricas das malhas testadas — Paciente

PP 179
Resultado das simulagdes para o teste de independéncia de

malha — Paciente A. ... 180
Dados especificos dos pacientes quanto as condi¢gdes de

(070 1 (o] 1 o [ TR P PPPRT 181
Calculo da vazéao estimada paraaVCS e VCl.......cccoeeeeiiiiiiiiinnnnnnnn. 182

Velocidade estimada para a VCS e VClI e numero de
REYNOIAS. .. e 183
Condicbes de contorno dos modelos — Velocidades e
PreSSOES. ... 183
Plano de simulagbes — Vasos Rigidos e Regime Permanente. ....... 191
Plano de simulagcbes — Regime Vasos Rigidos e Regime
TraNSIENTE. ..o 192
Plano de simulagdes — Vasos Flexiveis e Regime Transiente. ........ 192
Resultados das simulagcbes — Vasos Rigidos e Regime
Permanente....... ... 194
Distribuicdo das particulas na geometria — Simulagao 1A. .............. 197
Resultados das simulagbes — Vasos Rigidos e Regime
TraNSIENTE. ..o 199
Rastreamento de particulas ao tempo — Simulacéo 4A. .................. 204
Plano de simulagdes final — Vasos Flexiveis e Regime
TranSIENTE. ..o 205
Resultados das simulagdes — FSI..........ccoiiiiiiiiiie, 207
Dados para teste comparativo entre condicbes de contorno —

Vasos Rigidos e Regime Permanente — Paciente A. ....................... 214



Quadro 38 —

Quadro 39 —
Quadro 40 —
Quadro 41 —
Quadro 42 -
Quadro 43 -
Quadro 44 —
Quadro 45 —
Quadro 46 —
Quadro 47 —
Quadro 48 —
Quadro 49 —

Quadro 50 —
Quadro 51 —

Resultados do teste comparativo entre condicdes de contorno

— Vasos Rigidos e Regime Permanente — Paciente A. .................... 214
Resultados finais das simulagbes — Paciente A. .............ccoovvvevnnnnnnn. 215
Resultados: Fluidos ndo newtonianos x newtonianos...................... 217
Resultados: Escoamento Laminar x Turbulento...............cccceevvvnnnnn. 219
Resultados: Vazdes obtidas. ..., 220
Resultados: Regime Permanente x Transiente..............cccccceeeeeee. 221
Resultados finais das simulagbes — Paciente A. ..........ccoooveeveiiinnnnnn. 223
Planejamento de simulagdes para PCF. ..........cooovviiiiiiiiiiieeeen, 226
Resultados das simulagdes PCF. ..........ooovoiiiiiiiiiiiieieeeeeeeeeeee, 229
Dimensodes das artérias pulmonares parao PCF..........ccccoevvveeeee. 236

Resultados finais das simulagdes PCF em regime permanente ...... 237
Calculo da perda de energia das simulagdes PCF — regime
(1214 0 0 F=T 1= 01 L= U 238
Eficiéncia das geometrias para o PCF em regime permanente. ...... 238
Resultados finais das simulagdes PCF — regime permanente

VEISUS TraNS NI, .. e eae 243



LISTA DE SIGLAS, SIMBOLOS OU ABREVIATURAS

Letras latinas

2D — Duas dimensoes;

3D — Trés dimensoes;

A — Area:;

ACPfiuxo — Fluxo na colateral pulmonar (fluxo total da veia pulmonar — fluxo

total da artéria pulmonar);

AD — Atrio direito;

AE — Atrio esquerdo;

np — Coeficientes da malha para os nds vizinhos;
Ao — Aorta;

a;, — Coeficiente da malha de um né central;

AP — Artéria pulmonar;

APC — Colaterais aortopulmonares;

APD — Artéria pulmonar direita;

APDS — Artéria pulmonar direita superior;

APE — Artéria pulmonar esquerda;

Area;pwss — Area da superficie luminal do enxerto com incidéncia de baixa

tensao de cisalhamento (WSS<1 dine/cm?);

Areagonian — Area total da superficie do enxerto de Fontan;

ASC — Area de superficie corporal;

BPM — Batimentos por minuto;

C,ecC, — Constantes materiais para modelo de Mooney-Rivlin;
Cic € Cye — Constantes empiricas para escoamentos turbulentos;
CAD — Computer-aided design;

CAE — Computer-aided manufecturing;

CAM — Computer-aided engineering;

CCPT — Conexao cavopulmonar total;

CCPP — Conexao cavopulmonar parcial,

CEC — Circulagao extracorpérea;



CFD

CFL

DC
dDFH
DFH
DICOM

diPP
DNS
DO2
ds
DS

ECC
Ediss

Eefic

Eout

EX

F, eF,

— Computational Fluid Dynamics (Dinamica dos Fluidos
Computacionais);

— Condicao de Courant-Friedrichs-Lewis;

— Numero de Courant;

— Centipoise;

— Constante de resisténcia;

— Constante;

— Forgas difusivas;

— Débito cardiaco;

— Indice que quantifica a distribuicéo de fluxo hepatico;
— Distribuicao de fluxo hepatico;

— Digital Imaging and Communications in Medicine (Comunicagéao e
Imagem Digital em Medicina);

— Indice que quantifica a perda de poténcia indexada;
— Modelo de turbuléncia — Direct Numerical Simulation;
— Oferta sistémica de oxigénio;

— Area diferencial da superficie;

— Débito sistdlico;

— Médulo de elasticidade do material;

— Taxa de energia em uma superficie de entrada ou saida;
— Procedimento de CCPT com condutor extracardiaco;
— Energia dissipada;

— Eficiéncia energética;

— Energia que entra no volume de controle;

— Energia que sai do volume de controle;

— Extracardiaco;

— Forga/Forgas conectivas/Fluxo na artéria pulmonar;
— Funcdes de mistura no modelo k-w SST,

— Frequéncia cardiaca,;

— Federal Drug Administration;

— Fluxo retrégrado;

— Fluid structure interaction (Interacgao fluido-estrutura);

— Representa as forgas conectivas;



h — Distancia;

1A — Intra-atrial;

IC — Indice cardiaco (L/min/m2);

Ig — Fracao inspiratoria;

IP — Indice de pulsatilidade;

iPP — Perda de poténcia indexada;

iQs — Fluxo sistémico indexado;

i,jek — Vetores direcionais nas diregdes X, y e z, respectivamente;
I, el, — Primeiro e o segundo invariante do tensor de deformagdes

Cauchy-Green;

k — Constante de Boltzmann/Energia cinética turbulenta;

[ — Comprimento;

LES — Modelo de turbuléncia — Large Eddy Simulation;

MEF — Método dos elementos finitos;

MVF — Método dos volumes finitos;

n — Expoente da lei da poténcia para Carreau-Yasuda,;

n — Vetor normal,

n; — Vetor normal unitario a superficie;

N, — Numero a esquerda da saida da artéria pulmonar no modelo;

Ny — Numero a direita da saida da artéria pulmonar no modelo;

NURBS — Non-uniform rational basis splines (Spline de base racional ndo
uniforme);

O-CCPT — Projeto de CCPT com deslocamento entre os eixos das cavas;

p — Presséao;

P, WeE — Pontos que representam o n6 de uma malha e seus vizinhos a

oeste e leste, respectivamente;
PA — Presséo arterial,
PAVM — Pulmonary arteriovenous malformations (malformacdes

arteriovenosas pulmonares);

PCA — Persisténcia do canal arterial,
PCF — Planejamento Cirurgico de Fontan;
PCMRI — Phase-contrast magnetic resonance imaging (ressonancia

magnética de contraste de fase);



Pe — NuUmero de Peclet;

PGA — Poliglicolida;

PLE — Protein losing enteropathy (Enteropatia perdedora de proteina);
PLLA — Poli-L-lactideo;

POP — Presséao de ocluséo pulmonar (mmHg);

PP — Perda de poténcia;

PP — Perda de poténcia meédia no tempo;

PTFE — Politetrafluoretileno;

q — Vazao volumétrica;

Q — Vazao na superficie de entrada ou saida;

QapD — Vazao na artéria pulmonar direita;

QarE — Vazao na artéria pulmonar esquerda;

Qp — Vazao média durante a expiracao;

Q, — Vazao média durante a inspiragao;

0, — Vazao média no tempo do vaso i;

Qmax — Vazao maxima no vaso ao longo de um ciclo cardiaco;
Qmedio — Vazao média total;

Qmin — Taxa de fluxo minima no vaso ao longo de um ciclo cardiaco;
Qp — Fluxo sanguineo pulmonar;

Qs — Fluxo sanguineo sistémico;

Qs — Fluxo sistémico médio no tempo;

Qvci — Vazao na veia cava inferior;

Qvcs — Vazao na veia cava superior;

RM — Ressonancia magnética;

SCEH — Sindrome do coragao esquerdo hipoplasico;

R — Frequéncia respiratéria;

RANS — Modelos de turbuléncia — Reynolds Averaged Navier-Stokes;
RN — Recém-nascido;

RV — Retorno venoso;

RVP — Resisténcia vascular pulmonar;

S — Valor absoluto da taxa de deformacédo no modelo k-w SST;

Smyr Sy, © Sm, Forgcas de campos atuantes nas diregdes x, y e z,

respectivamente;



S — Representa o termo fonte, relacionado a geragao de @ por unidade
de volume;

STL — Stereolithography or Standard triangle language or Standard
tessellation language (Estereolitografia ou Linguagem padrao do
tridangulo ou Linguagem de tesselagéo padréo);

SUM — Surgeon’s unconstrained modeling (Modelagem irrestrita em argila

pelo cirurgiao);

T — Tempo/Temperatura absoluta;
Tg — Tempo de expiracao;
TEVG — Tissue engineered vascular grafts (Enxertos vasculares de

engenharia de tecidos);

T, — Tempo de inspiracao;

Tg — Tempo para um ciclo respiratorio;

TC — Tomografia computadorizada;

TP — Tronco pulmonar;

u — Deslocamento/Velocidade;

UDF — User-defined functions (Fungdes definidas pelo usuario);

uvew — Grandeza na diregéo x, y e z, respectivamente;

u — Velocidade;

U — Aceleracgao;

u; — Velocidade local no modelo k-w SST/Componente do vetor
velocidade;

Uw € Ue — Representam o escoamento unidimensional a oeste e a leste,
respectivamente;

Vv — Velocidade/Volume;

VA — Valva adrtica;

VCI — Veia cava inferior;

VClfiuxo — Fluxo na veia cava inferior;

VCS — Veia cava superior;

VCSfiuxo — Fluxo na veia cava superior;

VCSL — Veia cava superior lateral;

VD — Ventriculo direito;

VE — Ventriculo esquerdo;

VU — Ventriculo de fisiologia unica;



Y-CCPT
wee

w

wIP

WSS
Y%FTSPape
%WSS

— Deslocamento linear (m);

— Tensor de diregcao das coordenadas no modelo k-w SST;

— Projeto de CCPT com enxerto ligando a VCI a AP;

— Faces oeste e leste de um volume de controle qualquer;

— Energia de deformacao por unidade de massa de tecido;

— Indice de pulsatilidade ponderada;

— Wall shear stress (Tenséo de cisalhamento na parede);

— Fracgao total do sangue pulmonar total para APE;

— Percentual da area do enxerto em que ha incidéncia de baixa

tensdo de cisalhamento (WSS<1 dine/cm?).

Letras gregas e demais

pep
Bi€ B

ot
ox

Swa' 5wa

O0Xpe € OX,p

OXyyp

Ax

€ij

Mo

— Deslocamento/Parametro adimensional para Carreau-Yasuda/
Constante do modelo k-w;

— Constantes do modelo k-w;

— Constantes do modelo k-w SST;

— Intermiténcia no modelo k-w SST;

— Taxa de cisalhamento;

— Deslocamento (m);

— Passo de tempo (s);

— Tamanho do elemento de malha (m);

— Distancias entre as faces do ponto Wao we wao P,
respectivamente;

— Distancias entre P ao e e e ao E, respectivamente;

— Comprimento caracteristico da célula;

— Gradiente transpulmonar;

— Comprimento caracteristico da célula;

— Deformacao resultante;

— Viscosidade aparente;

— Viscosidade do fluido quando a taxa de cisalhante é zero para

Carreau-Yasuda;



|UI

— Viscosidade com taxa cisalhante tendendo a infinito para Carreau-
Yasuda;

— Hematdcrito;

— Valores da propriedade ¢ analisando as faces leste e oeste da
malha, respectivamente;

— Valores da propriedade ¢ avaliados nos pontos nodais P, Ee W,
respectivamente;

— Propriedade analisada na face de um volume de controle;

— Constante de tempo para Carreau-Yasuda;

— Parametros do material para o modelo de Mooney-Rivlin;

— Viscosidade/Coeficiente de atrito/Mddulo de cisalhamento;

— Pressao/Densidade do fluido/Difusividade de Prandtl;

— Tensor de tensdes de Cauchy;

— Constante do modelo k-w;

— Tensao de cisalhamento;

— Coeficiente de difusdo associado a variavel @/Fluxo do fluido;

— Variavel calculada;

— Normal da magnitude da velocidade local (m/s).



1.2
1.3
1.3.1
1.3.2
1.4
1.5
1.5.1
1.6
1.7
1.8

2.1
211
21.1.1
21.1.2
2113
21.2
213
214
2.2

2.3
2.3.1
23.2
233
234
2.3.5
24
241

SUMARIO

INTRODUGAO ..o 35
CONTEXTO DA PESQUISA — SINDROME DO CORACAO ESQUERDO

HIPOPLASICO ...ttt e e e e e e e et e e e e e e e e e e eennnnnes 35
CONTEXTO DA PESQUISA — PLANEJAMENTO CIRURGICO DE FONTAN............. 37
(@] ] =3 1 1Y 1 39
ODbjetivo Geral .......ooooviiiiiiiiiiiiiiiiieieeeeeeeeeeee e 39
Objetivos ESPeCifiCOS ......covviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee 40
HIPOTESE ...ttt ettt e e e e e e e e e e e e e e e ar e eeeeens 40
JUSTIFICATIVA .ottt e ettt e e e e e e e e et e e e e e e e e e snnnssnneaeaaeeeeaanns 40
Lacuna do Conhecimento e Aspectos de Ineditismo..........cccccuveeeeennn. 43
DELIMITACAO DA PESQUISA ...ttt 45
CONTRIBUIGAO DO TRABALHO . ......uuuiiiiiiieeeeeeeseiiiseeeeeeeeeeesssnnnnseeeeeeaeeeaennnns 46
ESTRUTURA DO TRABALHO ....cvviiiiieeeeeeeiiiiieeeeeeeeeeessnntseeeeeaeeeessnnnnnnneeeeeens 46
REVISAO BIBLIOGRAFICA ..., 48
SISTEMA CIRCULATORIO HUMANO ......cciiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeeeee e 48
RV Lo RS = g o [ U1 =T o 53
Estrutura dos Vasos: Tunicas intima, Média e Externa...........c.c.......... 55
F N (=] = P TSRUPPPPSR 56
VBIBS ..ot 58
(@3 o3 [0 TN 0= e I =T o 1 59
Pressao Arterial ..o 61
RetornN0 VENOSO .....coueiieee e 61
CARDIOPATIAS DE VENTRICULO DE FISIOLOGIA UNICA (VU) .....veveeeeeene. 63
SINDROME DO CORAGAO ESQUERDO HIPOPLASICO (SCEH).......ccceviieiinnns 64
Cirurgia de NOMWOOU. ........cciiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeeeee e 67
Cirurgia de GIeNN ..........ooiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeee e 68
Cirurgia de FONtan...........oiiiiii e 69
Fisiopatologia Aplicada ao Tratamento de SCEH ................coooriiiiinnnnnnn. 73
Procedimento Hibrido para Tratamento da SCEH........................eil. 74
REOLOGIA ...ttt e e e e e e et e e e e e e e s e eeeeeens 76

Classificagao dos Modelos Re0lOgiCOS .........covvvviiiiieeiiiiiiiiiieee e, 78



2411
2412
242
243
2.5

2.6
2.6.1
26.2

2.6.3
264
2.7

3.1
3.2

4.1

4.2
4.2.1
4.2.1.1
421.2
4213
4214
4215
4.21.6
422
423
424
4.2.5
4.2.6

FIUIdOS NEWIONIANOS ..o 79
FIuidos N0 NEWLONIANOS ........uueiiiiee e 80
Modelos Matematicos de Fluidos ndo Newtonianos..............cccceeevevnnnnn. 81
Caracteristicas Reoldgicas do Sangue...........cccevvvvvviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeee 82
MODELOS CONSTITUTIVOS DAS PAREDES DOS VASOS SANGUINEOS.............. 85
MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDODINAMICA..........uvvviiiieeeeeeeeiiniieeeeeen 86
Método dos Volumes Finitos (MVF) .......oovvuiiiiiiiieeeeeeeeeee, 87
Método de Discretizacdo de Variaveis Aplicado ao Método dos

VOolUMES FINITOS ..o 88
Turbuléncia nos Vasos SangQUINEOS...........coeeuvueiiiieieeeeeeeeiceee e, 92
Fluxo Pulsatil na Circulagdo Fontan ..............cccoooooiiiiiiiiiie, 95

INTERAGAO FLUIDO-ESTRUTURA (FLUID STRUCTURE INTERACTION —

F S 110
ESTADO DA ARTE. ... . 115
PLANEJAMENTO CIRURGICO DE FONTAN (PCF)..ccoooiiiiiiiei 144

ENXERTOS VASCULARES DE ENGENHARIA DE TECIDOS (TISSUE

ENGINEERED VASCULAR GRAFTS —TEVG) ...ovvviiiiiiiiiieece e, 156
MATERIAIS E METODOS ..., 163
IMATERIAIS <.ttt et e et e e e ettt e e e ettt e e e e eata e e e eeeaneeeeeennnaaaaees 163
1715 o] 0@ TP EEPTPP 166
Preparo da Geometria para a Discretizagao do Dominio ....................... 168
Obtenc&o das imagens MEdICas ........ccuvvviriiiiiiiiiiiiiiiiiiiieieeeeeeeeeeeeeeeeeee 169
Importagdo dos arquivos DICOM ..........oooviiiiiiiiiieeeee e 169
Segmentacao da regido de interesse..........ooovvvviiiiiiiieiieeiiiee e 170
Obtengao do biomodelo 3D €M STL ..ooovviviiiiiiiiieeieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee 170
Polimento do biomodelo 3D em STL......oovuviiiiiiii e, 171
Preparo da geometria para a discretizagdo do dominio ............ccc.......... 171
Geragdo da Malha...........ccooiiiiiiiiiee e 176
Teste de Independénciade Malha ..., 179
Fisica do Problema............coooiiiiiiii e 181
Determinacéo da Localizacido da Particula do Fluido no Espaco........... 186

Determinacao do Espago de Tempo da Simulagao .............ccccevvevvvnnenn. 186



4.2.7
4.2.7.1
4272
4273
428

429

4.2.10

5.1
5.1.1
5.1.2
51.3
5.2
5.2.1

Modelagem MatematiCa ............cooeeeiiiiiiiiiicee e
Equacéao de transporte: forma integral e diferencial .................ccooeeeeee..
Equacéao da continuidade (conservagao de massa).........cccceeeeeeeevvvnnnnnn.
Equacéo da quantidade de movimento (22 lei de Newton).....................
Simulagdo do Fluxo Sanguineo em Regime Permanente — Vasos
[ [ o [0 1= PSP
Simulagdo do Fluxo Sanguineo em Regime Transiente — Vasos
RiIGIAOS -
Simulagdo do Fluxo Sanguineo em Regime Transiente — Vasos

F O XIV IS e e e e e

RESULTADOS EDISCUSSAO ..ot
RESULTADOS PARCIAIS .....coieeeiieiee e e e e e ettt e e e e e e e e et e e e e e e e e eeeannnnnes
Simulagdo em Regime Permanente — Vasos Rigidos...............c.cccoee.
Simulagdo em Regime Transiente — Vasos Rigidos............cccceeeeeeiienn.
Simulagdo em Regime Transiente — Vasos Flexiveis...........cccccceeeeeee.
DISCUSSAD ...ttt e e e e e e e e e e e e e e e e e e aa s

Planejamento Cirurgico de Fontan — Estudo de Caso — Paciente B-

RECOMENDAGOES PARA TRABALHOS FUTUROS .........................

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS .....ooooooeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee,

APENDICE A —-PARECER COMITE DE ETICA E PESQUISA DA
UNIVERSIDADE ESTADUAL DE LONDRINA.......cceeeeeeeeeiiannnnnn.
APENDICE B — TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO
PARA PAIS OU RESPONSAVEIS LEGAIS (TECLE)................
APENDICE C — AUTORIZACAO ONG CORACAO CURUMIM. ......eveeveereeneaene.
APENDICE D — PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZACAO DO
DOMINIO ..ottt e e



APENDICE E — DETERMINAGAO DOS PERFIS DE VELOCIDADE DAS
VCISEVCESS ...t
APENDICE F — DETERMINAGAO DA LOCALIZAGAO DA PARTICULA DO
FLUIDONO ESPACO ...unciiieeeeee e
APENDICE G —SIMULACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME
PERMANENTE — VASOS RIGIDOS........coceeiiiiieeeeeiiieee e
APENDICE H-SIMULACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME
TRANSIENTE — VASOS RIGIDOS.....uuuiieeeeeeeeeeiiiiiiee e ee e
APENDICE |- SIMULACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME
TRANSIENTE — VASOS FLEXIVEIS ....cceeeeiiiieeeeciieeee e
APENDICE J — METODO DE OBTENGAO DA DISTRIBUIGAO QUALITATIVA
MEDIA DOS FLUXOS PROVENIENTES DAS VEIAS CAVAS
SUPERIOR E INFERIOR AS PULMONARES EM
ESCOAMENTOS TRANSIENTES ...cccoiivrieeeeiiiieeeeeeineeee e e
APENDICE K — METODO DE MANIPULAGAO DE GEOMETRIAS PARA O



35

1 INTRODUGAO

1.1 CONTEXTO DA PESQUISA — SINDROME DO CORAGCAO ESQUERDO HIPOPLASICO

A doencga cardiovascular é a principal causa de morte em todo o mundo, com
tendéncia a se manter em primeiro lugar em um futuro previsivel (PASHNEH-TALA,
et al., 2015; TU, INTHAVONG e WONG, 2015).

A cada mil criangas nascidas vivas, ha incidéncia de 8 a 10 individuos com
cardiopatia congénita. No Brasil, anualmente 28.900 criangas nascem com cardiopatia
congénita, das quais cerca de 80% necessitararao de cirurgia, sendo metade destas
ja no primeiro ano de vida (SOARES, 2020).

A incidéncia de SCEH ocorre em 0,016 a 0,036% dos nascimentos, nos quais
23% das mortes cardiacas ocorrem na primeira semana de vida, € 15% no primeiro
més de vida (SILVA, LOPES e SILVA, 2013).

Aproximadamente 4 mil criangas com cardiopatia congénita de ventriculo de
fisiologia unica nascem nos Estados Unidos a cada ano (BROWN, D.W.; COHEN,
K.E.; OBRIEN, P., et al., 2015).

Como a meta de expandir o atendimento a criangas com cardiopatia congénita,
o Ministério da Saude langou em 2017 um projeto federal para aumentar em 30% o
atendimento a criangas cardiopatas, focando na realizagao de 12.600 procedimentos
por ano (BRASIL, MINISTERIO DA SAUDE, 2017).

Porém, em 2022 foram realizadas no Brasil 10.508 cirurgias cardiovasculares
pediatricas, das quais somente 2.873 em pacientes menores de um ano, numero este
muito distante dos 23.120 procedimentos necessarios (BRASIL, MINISTERIO DA
SAUDE, 2023).

Brown, D.W.; Cohen, K.E.; O’Brien, P., et al. (2015) afirmam que entre os
defeitos cardiacos congénitos, aqueles com a fisiologia de ventriculo Unico continuam
sendo 0s mais complexos e apresentam maior taxa de morbidade associada.

As cardiopatias do tipo ventriculo de fisiologia unica sdo aquelas em que o
sangue oxigenado se mistura dentro do ventriculo com o sangue com pouca
oxigenacgao, uma vez que s6 ha uma camara de bombeamento eficaz ou funcional, e
geralmente sao fatais logo apds o nascimento se nao forem tratadas (BAZILEVS, et
al., 2009; TRUSTY, 2018a).
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Dentre as cardiopatias de ventriculo de fisiologia Unica, a mais severa é
conhecida como Sindrome do Coragao Esquerdo Hipoplasico (SCEH), a qual, devido
a sua gravidade, em muitos paises a interrupcdo médica da gestacdo € indicada
(DIONISIO, et al., 2011).

Criangas com SCEH e outras formas de hipoplasia do coragcado apresentam as
maiores taxas de morbidade pés-cirurgica, até 45% em seus primeiros quatro anos de
vida (BROWN, D.W.; COHEN, K.E.; O'BRIEN, P., et al., 2015).

O termo “sindrome do coracdo esquerdo hipoplasico” foi introduzido por
Noonan e Nadas em 1958 para descrever as caracteristicas morfolégicas da atresia
mitral e da atresia adrtica combinadas (FONSECA, et al., 2005; NOONAN e NADAS,
1958).

Dionisio, et al. (2011) relatam que a incidéncia de SCEH, segundo estudos
epidemioldgicos, é causada por influéncias multifatoriais em 90% dos casos, sendo
as anomalias cromossdmicas responsaveis por cerca de 6% de todas as cardiopatias
congénitas. Relatam o risco de recorréncia em irméos de 0,5% e uma taxa de
recorréncia em gestagdes posteriores de 2% a 6%.

O exame de eleicdo para o diagnostico da SCEH é a ecocardiografia
bidimensional com estudo Doppler, podendo ser diagnosticada a partir da 182 semana
de gestacdo, por meio da ecocardiografia fetal (DIONISIO, et al., 2011).

A maioria dos recém-nascidos (RN) afetados pela SCEH nasce com peso
adequado a idade gestacional. Vinte e cinco por cento deles sdo acometidos por
doencas genéticas associadas ou outra anomalia extracardiaca (DIONISIO, et al.,
2011).

Até o momento, ndo ha tratamento definitivo para a SCEH, e sim dois
tratamentos paliativos possiveis: o transplante cardiaco neonatal e a reconstrugao
paliativa estagiada, realizados em trés etapas, conhecidos como cirurgias de
Norwood, Glenn e Fontan, respectivamente, além da variante conhecida como
tratamento hibrido (SILVA, LOPES e SILVA, 2013).

Portanto, a histéria natural da SCEH, geralmente fatal no primeiro més de vida
(FLYER, 1980), foi modificada com a operagéao de Norwood, que publicou os primeiros
casos de sucesso numa série de criangas operadas entre 1979 e 1981 (NORWOOD,
et al.,, 1981; NORWOOD, et al., 1983).



37

Em casos mais graves — em que outras patologias ocorrem concomitantes ao
ventriculo de fisiologia unica ou quando a Circulagdo Fontan foi realizada, mas por
algum motivo nédo foi satisfatéria — o transplante cardiaco surge como possibilidade.

O transplante cardiaco tem importantes limitacbes, como a escassez de
doadores compativeis e os efeitos colaterais adversos da imunossupressdo em longo
prazo, impedindo que os orgaos transplantados tenham vida util elevada,
necessitando de outros transplantes no decorrer da vida (RAZZOUK, et al., 1996;
BAUER, et al., 1997).

Ja na década de 2000, notava-se uma redugao progressiva na mortalidade
cirurgica em consequéncia dos protocolos multidisciplinares incorporados nao sé nas
praticas da cirurgia pediatrica, mas em todo o suporte pré e pds-cirurgico (Guidelines
for Pediatric Cardiovascular Centers, 2002).

Técnicas cirurgicas e anestésicas — além de um robusto desenvolvimento da
circulagao extracorpdrea com protecdo miocardica e cerebral — colaboraram para a
reducao das taxas de mortalidade iniciais, contribuindo para a realizagdo da cirurgia
de Norwood no tratamento da SCEH. Porém, a maioria dos centros de cardiologia
pediatrica detém resultados insatisfatérios no tratamento desta cardiopatia (ATIK,
2006).

1.2 CONTEXTO DA PESQUISA — PLANEJAMENTO CIRURGICO DE FONTAN

Durante as ultimas quatro décadas, a pesquisa sobre a patogénese e a
progressao das doencgas cardiovasculares empregou uma abordagem multidisciplinar
envolvendo tematicas, desde a biologia molecular até a mecéanica computacional e
experimental de sélidos e fluidos, impulsionada pela necessidade de fornecer
respostas a questdes criticas, com o intuito de colaborar para a obtencdo de um maior
conhecimento sobre as mais variadas doencas (DEL ALAMO, et al., 2009).

Na fronteira entre as areas biolégicas e exatas, a melhoria continua na
resolucado espacial de equipamentos de imagens médicas, aliada ao crescimento
exponencial da capacidade computacional, tem proporcionado valiosa oportunidade
para as simulagdes numéricas e técnicas experimentais complexas, contribuindo para
um diagndstico mais preciso (DEL ALAMO, et al., 2009).

A utilizagcdo de modelagem numérica e as simulagdes computacionais se

infiltram no campo médico, avangando para o subcampo conhecido como engenharia
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biomédica. A Dinamica de Fluidos Computacional (CFD), usada para a modelagem
do fluxo cardiovascular com o auxilio de modelos de biofluido, estabelece um ramo
denominado Hemodinamica Computacional (TU, INTHAVONG e WONG, 2015).

Este robusto aparato de conhecimento multidisciplinar corrobora, portanto, nao
somente as simulagbes de novos tratamentos meédicos e cirurgicos com a
Hemodinamica Computacional, mas também a constituicao de projetos de dispositivos
biomédicos. Isso tudo, aliado ao surgimento de tecnologias avangadas em imagens
meédicas e a capacidade de processamento computacional (TU, INTHAVONG e
WONG, 2015).

Em 2009, os pesquisadores Bazilevs, et al. publicaram o artigo intitulado
“Computational fluid-structure interaction: methods and application to a total
cavopulmonar connection”, sendo esta a primeira publicacao identificada pela revisao
bibliografica estruturada especifica sobre a analise tridimensional com o uso da
interacao fluido-estrutura totalmente acoplada para a conexao cavopulmonar total.

As simulacdes numeéricas possibilitam a avaliacdo do escoamento no interior
dos vasos sanguineos. A condugdo de experimentos virtuais nos modelos, com base
na realidade obtida da tomografia computadorizada, facilita a avaliagao de estratégias
e propicia melhor entendimento do comportamento fisico do sistema. Esta técnica é
uma alternativa particularmente util para situagdes em que a intervencao direta &
impossivel, muito dificil ou dispendiosa (RODRIGUES, 2017).

Uma vez que pacientes cardiacos de ventriculo de fisiologia Unica possuem
grande variedade de anatomias entre si, os estudos dos meétodos numeéricos
avancgados prestam-se muito bem quando ha essas dissemelhangas, avaliando os
efeitos da geometria da conexdo Fontan, elucidando as caracteristicas do fluxo
sanguineo e as perdas de energia associadas a um determinado desenho cirurgico, o
qual desempenha papel importante no sucesso geral da cirurgia (BAZILEVS, et al.,
2009).

Com o uso de programas de computador especializados, a visualizagao de
solucdes numéricas vetoriais, contornos e até animacgdes de interagdes com o0s vasos
sanguineos, impacta na entrega de solugdes. Nao somente na obtencdo de
resultados, mas as técnicas utilizadas na compreensdo da hemodinamica

computacional abrem novos métodos de ensino, como: cirurgias virtuais e animagdes
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em trés dimensdes (3D), estudos da anatomia humana e fluxo cardiovascular (TU,
INTHAVONG e WONG, 2015).

Para Trusty, et al. (2018b), a investigagdo do comportamento energético na
Circulacdo Fontan é mandatdéria para a melhoria cirdrgica, levando a melhor
compreensao do pds-cirurgico e, consequentemente, a possibilidade de uma vida com
menos intercorréncias.

Experimentos in vitro, observagdes clinicas e modelagens computacionais
reforcaram que a geometria da conexdo de Fontan desempenha um papel
fundamental nas perdas de energia e distribuicdo dos fluxos, os quais, por sua vez,
terdo um impacto no resultado clinico em longo prazo (DE ZELICOURT, et al., 2010).

Na ultima década, um esfor¢o colaborativo baseado em imagens, chamado
Planejamento Cirurgico de Fontan, foi realizado e descrito para casos especificos
(TRUSTY, et al., 2019). Tem como escopo oferecer uma avaliagdo hemodinamica
precisa da condicao pré-operatoria, fornecer restricbes anatdémicas para possiveis
opgdes cirurgicas e produzir previsdes pds-operatdrias viaveis se as condigbes de
contorno forem semelhantes o suficiente entre os estados pré-operatério e poés-
operatorio (TRUSTY, 2018a).

Portanto, avancos em modelagem computacional, aumento do poder
computacional, melhora na qualidade de imagens e maior confiabilidade na obtengcao
de condigdes de contorno local levam ao desenvolvimento de ferramentas
computacionais mais sofisticadas e simulagdes cada vez mais fisiologicamente
realistas. Proporcionam potencial para melhorar as estratégias de manejo clinico e
cirurgico, identificando a hemodindmica relevante para o inicio e progressao de
complicagbes em longo prazo, permitindo que bioengenheiros e clinicos projetem
tratamentos intervencionistas otimizados em uma base especifica do paciente (DE
ZELICOURT, et al., 2010; TRUSTY, 2018a; FOGEL, et al., 2013; SLESNICK e
YOGANATHAN, 2014).

1.3 OBJETIVOS
1.3.1 OBUJETIVO GERAL

Comparar, por meio de simulacdo computacional, o comportamento
hemodinamico do fluxo sanguineo, como a velocidade, pressao e tensdes na regiao

pos-anastomose entre a artéria pulmonar e a veia cava inferior, desenvolvido na
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cirurgia de Fontan para o tratamento de cardiopatias denominadas de ventriculo de

fisiologia unica.

1.3.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS
a) ldentificar e avaliar a significancia da diferenga nos resultados obtidos entre as
simulagdes que utilizam condi¢des de contorno realistas (fluido ndo newtoniano,
turbuléncia, regime transiente e parede vascular flexivel) e condi¢des
simplificadas (fluido newtoniano, escoamento laminar, regime permanente e

parede vascular rigida);
b) Propor método simplificado para a elaboracdo das simulagdes numéricas do
Planejamento Cirurgico de Fontan, com base nos resultados obtidos entre as

simulagdes realistas e simplificadas.

1.4 HIPOTESE

A comparacao dos resultados obtidos por meio de simulagdo computacional —
utilizando condi¢des de contorno realistas e simplificadas pelo uso de ferramentas de
modelagem numérica atuais, nas proximidades das estruturas modificadas pela
cirurgia de Fontan — proporcionara a validacdo de um planejamento cirurgico
adequado, indicando a posigao 6tima das anastomoses cavopulmonares, a dimensao
apropriada do enxerto, bem como eventuais modificagdes nas estruturas adjacentes.

A validacdo das variaveis necessarias para o equilibrio entre o tempo de
processamento computacional e a precisdo dos resultados favorecera a adog¢ao do
planejamento cirargico por meio da CFD por um maior numero de centros
especializados no tratamento de cardiopatias congénitas, possibilitando uma

sobrevida mais duradoura do que a obtida atualmente.

1.5 JUSTIFICATIVA

Poucos centros de referéncia espalhados pelo planeta sdao capazes de
proporcionar sobrevida a neonatos com Sindrome Hipoplasica do Coracdo Esquerdo
(SCEH) por meio das complexas cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan (JIA e
ESMAILY, 2022).
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No Brasil, estima-se que nasgam anualmente entre 480 a 1.080 individuos com
SCEH; e entre esses, 23% morrem na primeira semana de vida; e 15% no primeiro
més de vida (SILVA, LOPES e SILVA, 2013).

Poucos dados sé&o observados em relagdo ao numero de nascidos com SCEH,
até mesmo porque, em muitos paises, a interrupcdo médica da gestagao € o método
elencado.

De acordo com um estudo realizado nos hospitais membros do Child Health
Corporation of America entre os anos de 1998 e 2001, de um total de 1.105 neonatos
portadores de SCEH, 801 foram submetidos ao procedimento de Norwood, 39 a
transplante cardiaco e os 265 restantes (24%) nao foram submetidos a intervencgéao
cirurgica. Dos que foram submetidos a operagcédo de Norwood, 68% sobreviveram
(CHECCHIA, et al., 2005).

Estes dados, portanto, sdo de centros de referéncia nesta cirurgia; € mesmo
assim, a taxa de mortalidade é elevada. A cada nova cirurgia, maior € o aumento na
taxa.

Desde 1971, quando o procedimento de Fontan foi criado, até os dias atuais,
diversas modificagdes cirurgicas foram propostas melhorando os resultados,
reduzindo a mortalidade pds-operatéria em grandes centros, para valores
aproximados a 5%. No entanto, em longo prazo, esses pacientes sdo suscetiveis a
inumeras complicagdes, resultando numa taxa de sobrevida em 10 anos de 60% a
80% (JIA e ESMAILY, 2022).

Na Circulagdo Fontan, um ventriculo unico tem que bombear sangue pelos
leitos vasculares sistémicos e pulmonares em série, resultando em uma poés-carga
aumentada (incluindo as resisténcias vasculares sistémica e pulmonar) e pré-carga
diminuida (enchimento ventricular), com aumento significativo da pressao venosa
central devido a falta de elevagao da pressao tipicamente fornecida pelo ventriculo
direito (DE ZELICOURT, et al., 2010).

De acordo com Corno, et al. (2019) e Tang, et al. (2020), os resultados em
longo prazo da Circulagdo Fontan sdo complicados pela morbidade substancial.
Alguns dos problemas citados pelos autores sao: disfuncédo ventricular progressiva,
arritmias atriais, regurgitacao da valva atrioventricular, malformacgdes arteriovenosas
pulmonares (PAVMs — pulmonary arteriovenous malformations), capacidade de

exercicio diminuida, enteropatia perdedora de proteinas (PLE — protein losing
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enteropathy), retardo do crescimento somatico, complicagdes tromboticas e
desfechos neuroldgicos ruins, hipertensao venosa crénica com aumento da pressao
capilar hidrostatica, derrames pericardicos e pleurais recorrentes, ascite, retencao
generalizada de liquidos, insuficiéncia renal, insuficiéncia hepatica, disfungao
gastrointestinal, tromboembolismo pulmonar e sistémico e colaterais venosas,
hipoxemia persistente e/ou progressiva, comprometimento progressivo da funcgao
ventricular, intolerancia ao exercicio e bronquite plastica.

Trusty, et al. (2018b) relacionaram o impacto hemodinédmico causado pelas
conexdes de Fontan com a ocorréncia de fibrose hepatica, utilizando a dinadmica do
fluxo detalhado derivado de exames de Ressonancia Magnética (RM) e estudos de
Dinadmica dos Fluidos Computacional (CFD), avaliando e correlacionando os fluxos,
perdas de energia e a existéncia de fibrose hepatica.

Desta forma, a necessidade de melhoria para a cirurgia de Fontan é evidente.
Devido a grande variedade de anatomias, a identificagdo de uma solugao unica se
torna algo de dificil solugéo. A ideia de distribuir de maneira ideal o fluxo sanguineo
provindo das veias cavas para as artérias pulmonares, oportunizando a menor
resisténcia vascular possivel, € o que motiva este e varios trabalhos desde os anos
2000 (DE ZELICOURT, et al., 2010).

Com a utilizagdo de métodos numéricos, como o método de volumes finitos, é
possivel compreender o comportamento do fluxo sanguineo nas anastomoses
geradas antes e ap0s as trés cirurgias do tratamento eletivo. As varias particularidades
do sistema circulatério e os inumeros problemas de saude que o envolvem exigem
estudo minucioso, colaborando na obtencio de tratamentos, bem como orientagdes
de prevencao de problemas cardiovasculares futuros.

E nesse aglomerado de variaveis, a conexao realizada nas anastomoses das
veias cavas a artéria pulmonar é o parametro sobre o qual os cirurgides tém algum
controle, seja na posi¢ao e angulacao da anastomose, seja no formato dos enxertos,
sendo o ponto, portanto, passivel de aprofundamento na busca de projetos que
contribuam para uma minima queda de pressao e perdas de energia em todo o
sistema circulatério (DE ZELICOURT, et al., 2010).

Portanto, o enlace das engenharias provendo métodos e ferramentas que
possam prever o comportamento hemodindmico pds-cirurgico — e as areas médicas

discutindo e aplicando o conhecimento previamente as cirurgias — apresenta uma
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alternativa clara na compreensdo da mecanica da circulagdo sanguinea nas areas
destacadas, possibilitando a obtengao de resultados adequados ao tratamento das

mais variadas cardiopatias.

1.5.1 LACUNA DO CONHECIMENTO E ASPECTOS DE INEDITISMO

Por meio de revisdo bibliografica de forma narrativa, foram identificados
trabalhos que analisam a reologia do fluido na regido das anastomoses entre as veias
cavas e a artéria pulmonar. Porém, neste estudo n&o foi evidenciado o uso de
simulagcbées nas quais a interacao fluido-estrutura fosse utilizada. Outro ponto de
destaque foi a falta de estudos das dimensdes das artérias pulmonares, evidenciando
uma lacuna no conhecimento.

Baseado nas palavras-chaves dos artigos aderentes a esta pesquisa,
encontrados anteriormente na revisao narrativa, foi montada a estrutura base para a
realizacdo da revisao bibliografica de forma sistematica, buscando comprovar o
ineditismo da lacuna de conhecimento encontrada.

Definidas as palavras, a semelhancga entre elas foi adotada para que, pelo
menos uma das palavras encontradas estivesse no resultado da busca, obtendo-se,
assim, oito grupos que, organizados por ordem de relevancia, serviriam para embasar
a revisao de forma sistematica (Quadro 1).

Desta forma, os termos para a pesquisa ficaram conforme descritos no Quadro
2, sendo testados nas bases de busca Web of Science e Scopus.

Analisando os oito grupos observados, alguns pontos sao relevantes e

merecem destaque:

a. Os grupos 1, 2 e 3 delimitam a pesquisa, sdo importantes e devem
obrigatoriamente estar presentes nas bases de busca;

b. O grupo 4 reforga o grupo 3 delimitando-o; porém nao é obrigatério estar
presente na busca a ser realizada;

c. O grupo 5 delimita a area exata de investigagdo, uma vez que a pesquisa
narrativa ja tinha sinalizado lacuna neste tema;

d. O grupo 6 fecha a area de pesquisa, uma vez que a pesquisa narrativa
sinalizou a falta de trabalhos que utilizem os grupos de 1 a 5. Desta
forma, os grupos de 1 a 5 participardo da revisao, e com a inclusdo do

grupo 6 comprovaremos a existéncia da lacuna;
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e. Caso seja necessaria maior delimitagdo, serao utilizados os grupos 7 e

8. Nao sao importantes, mas delimitam a lacuna.

Quadro 1 — Segmentacao das palavras-chaves organizadas em grupos por ondem de

relevancia.
1 - Método | CFD 4 - Chave | Hemodynamic assessment
Computational fluid dynamics Hemodynamic performance of
Flow modeling computational surgical operations
Fluid dynamics Blood flow
Finite element analysis
Finite volume analysis 5 - Chave | Cavopulmonary assist device
Mathematical models Cavopulmonary connection
Numerical model Cavopulmonary shunt
2 - Procedimento/ | Fontan 6 - Método | Computational fluid-structure
doencas | Glenn Chave | interaction
Congenital heart defects Fluid-structure interaction
Congenital heart diseases
Congenital heart surgery 7 - Chave | Cardiovascular engineering
Univentricular heart Cardiovastular parameters
Norwood
Hypoplastic left heart syndrome 8 - Chave | Hemorheology
Left ventricular hypertrophy Blood rheology
Hypoplastic right heart syndrome Blood drainage rheology
Pediatric surgery
3 - Método | 3D reconstruction
Biomodeling
Three-dimensional models
Virtual biomodeling
Physiological design
Physiological models
Human heart model
Biomechanics

Fonte: Elaborado pelo autor.

Quadro 2 — Definicdo da estrutura para pesquisa nas bases de busca.

(Cfd OR Computational fluid dynamics OR Flow modeling computational OR Fluid dynamics OR Finite element

-analysis OR Finite volume analysis OR Mathematical models OR Numerical model)

(Fontan OR Glenn OR Congenital heart defects OR Congenital heart diseases OR Congenital heart surgery OR
5> JUniventricular heart OR Norwood OR Hypoplastic left heart syndrome OR Left ventricular hypertrophy OR
Hypoplastic right heart syndrome OR Pediatric surgery)

(3D reconstruction OR Biomodeling OR Three-dimensional models OR Virtual biomodeling OR Physiological design

or Physiological models OR Human heart model OR Biomechanics)

4 (Hemodynamic assessment OR Hemodynamic performance of surgical operations OR Blood flow)

5 -(Cavopulmonary assist device OR Cavopulmonary connection OR Cavopulmonary)

7 -(Cardiovascular engineering OR Cardiovastular parameters)

(
(
6 -(Computational fluid-structure interaction OR Fluid—structure interaction)
(
(

8 -(Hemorheology OR Blood rheology OR Blood drainage rheology)

Fonte: Elaborado pelo autor.
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Analisando as bases Web of Science e Scopus e fazendo as interpolagdes
entre 0s grupos, evidenciou-se que a utilizacdo de um grupo de palavras convergia
para demonstrar a lacuna do conhecimento, conforme segue:

“((CFD OR Computational fluid dynamics OR Flow modeling computational OR
Fluid dynamics OR Finite element analysis OR Finite volume analysis OR
Mathematical models OR Numerical model) AND (Fontan OR Glenn OR Congenital
heart defects OR Congenital heart diseases OR Congenital heart surgery OR
Univentricular heart OR Norwood OR Hypoplastic left heart syndrome OR Left
ventricular hypertrophy OR Hypoplastic right heart syndrome OR Pediatric surgery)
AND (Cavopulmonary assist device OR Cavopulmonary connection OR
Cavopulmonary) AND (Computational fluid structure interaction OR Fluid structure
interaction))”

Com 15 resultados na Web of Science e cinco na Scopus, nao foram
identificadas pesquisas focadas na verificagdo da melhor posigao para se realizar as
anastomoses cavopulmonares por meio de ferramentas CFD, com o objetivo de
encontrar a posi¢cao 6tima destas anastomoses, considerando a interacao fluido-
estrutura.

A busca retornou trabalhos focados em pontos como: fenestragao, analise
computacional do fluxo sanguineo em um tipo de anastomose cavopulmonar e o
estudo de um bypass para anastomose cavopulmonar.

A partir destes artigos e suas referéncias, outros assuntos foram incorporados
na lacuna, como o Planejamento Cirurgico de Fontan e os diversos estudos
elaborados sobre o tema. Por fim, a definicdo do conjunto ideal de variaveis numa
simulacdo de CFD, propondo um Planejamento Cirurgico seguro, porém simplificado,

foi obtida como lacuna a ser abordada neste estudo.

1.6 DELIMITAGAO DA PESQUISA

Foi investigado o comportamento do fluxo sanguineo em portadores de SCEH
pos-anastomose entre a artéria pulmonar e a veia cava inferior apds a cirurgia de
Fontan, comparando os resultados da perda de energia, distribuicdo do fluxo entre os
pulmdes esquerdo e direito e a tensao na parede do enxerto, utilizando condi¢des de

contorno realistas e comparando-as com as simplificadas.
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As condig¢des de contorno foram consideradas em pacientes em descanso, uma
vez que os resultados obtidos nesta condigcdo poderdo ser extrapolados. Para
condicbes em exercicio, a alteracdo € dada em condicbes normalmente impostas,
como aumento da presséo e velocidade de entrada do fluxo sanguineo e aumento da

resisténcia pulmonar, tema que sera discutido no Capitulo 3, Estado da Arte.

1.7 CONTRIBUIGAO DO TRABALHO

A principal contribuicido esperada desta pesquisa é validar as condigdes de
contorno necessarias para a realizagdo do Planejamento Cirurgico de Fontan,
comparando condi¢cdes realistas com as simplificadas, a fim de que haja equilibrio
entre a precisido e o tempo de processamento computacional dos resultados.

Com a validacédo das condicdes, ha possibilidade de que centros de recurso
reduzido sejam inseridos a tecnologia, favorecendo a obtencao de simulagdes pré-

cirurgicas adequadas ao tratamento das mais variadas cardiopatias.

1.8 ESTRUTURA DO TRABALHO

A presente tese foi organizada da seguinte forma:

Este capitulo apresenta o contexto em que o trabalho se insere, juntamente
com o problema de pesquisa, ambos embasados na bibliografia. Além disso, aqui séo
apresentados os objetivos gerais e os especificos, hipotese, justificativa, obtengcéo da
lacuna do conhecimento, delimitacdo da pesquisa e a contribuicdo esperada.

Por compreender conteudos multidisciplinares, o campo de estudo, foco deste
trabalho, tangencia definicbes médicas interpoladas a conceitos de engenharia,
devendo, para compreensao do leitor, ser obrigatoriamente esclarecidas as defini¢des
elementares, conforme destacado no Capitulo 2.

No Capitulo 3, uma ampla revisao foi realizada acerca do tema desta pesquisa,
culminando com o Planejamento Cirurgico de Fontan.

Ja no Capitulo 4, de forma detalhada, sdo descritos os materiais € 0 método de
pesquisa utilizados no trabalho, assim como estratégias e principais atividades
realizadas para a sua condugao.

O Capitulo 5 traz os resultados obtidos com as simulagbes em regime
permanente e transiente, com vasos rigidos; e apos, em regime transiente, com vasos

flexiveis, comparando e discutindo os resultados.
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O Capitulo 6 aponta as principais conclusées da pesquisa.

E por fim, no Capitulo 7 sdo propostas sugestdes de temas para trabalhos
futuros relacionados ao tema.

Apos as Referéncias Bibliograficas, foi apresentado um conjunto de
Apéndices que inclui o parecer do comité de ética e pesquisa, a apresentacao do
termo de consentimento livre e esclarecido para pais e responsaveis, a autorizagao
para participagdo da ONG Coragado Curumim e, por fim, o conjunto de tutoriais do

meétodo proposto.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

Por se tratar de um trabalho multidisciplinar envolvendo medicina e engenharia,
ha a necessidade de abordar termos que, enquanto para uns sao elementares, para
outros sao desconhecidos. Desta forma, neste capitulo ser&do abordados os seguintes
temas: sistema circulatério humano, cardiopatias de ventriculo de fisiologia unica,
sindrome do coragdo esquerdo hipoplasico, reologia, modelos constitutivos das
paredes dos vasos sanguineos, modelagem computacional fluidodinamica e, por fim,

sera abordada a interacao fluido-estrutura.

2.1 SISTEMA CIRCULATORIO HUMANO

A funcéo do sistema circulatorio, ou cardiovascular, é basicamente distribuir os
nutrientes absorvidos pelo sistema digestorio, o oxigénio absorvido pelos pulmdes e
os hormdnios para todo o organismo do individuo. Ele também retira das células os
residuos do metabolismo, as excretas nitrogenadas e o gas carbdnico produzido no
metabolismo celular para que possam ser eliminados do corpo (SOUZA e ELIAS,
20006).

Conforme descrevem Fattini e Dangelo (2002), o sistema circulatério é
constituido de:

a) Sistema sanguineo, ou cardiovascular, composto por vasos condutores de

sangue e o coragao;

b) Sistema linfatico, formado pelos vasos linfaticos, capilares linfaticos, troncos

linfaticos e érgaos linfoides (linfonodos e tonsilas);

c) Orgdos hematopoiéticos, representados pela medula 6ssea e 6rgdos

linfoides, como o baco e o timo.

Sendo essencial para a fisiologia humana, esse sistema esta relacionado aos
batimentos cardiacos e a distribuicdo do sangue e linfa por todo o organismo. A
circulagdo sanguinea acontece pelas vias de circulagdo conhecidas como veias,
artérias e vasos capilares. Do sistema exposto anteriormente, o coragcéo é a bomba
muscular responsavel por manter a circulagado sanguinea corporal, composta por uma
imensa rede de vasos cujo trajeto comeca e termina no coragao, funcionando em um
ciclo continuo de contracdo e relaxamento, impulsionando o sangue pelo sistema
cardiovascular (SOUZA e ELIAS, 2006).


https://www.stoodi.com.br/resumos/biologia/problemas-fisiologicos/
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Na circulagao pos-natal, o coragao bombeia sangue a cada batida para dois

circuitos dispostos em série: a circulagao pulmonar e a circulagao sistémica, e ambas

séo interligadas, conforme ilustra a Figura 1.

H = Sangue oxigenado
H = Sangue desoxigenado

Aorta

Tronco pulmona

Veia cava -
superior
Atrio direit

Ventriculo direit

Veia cava inferior

Veia hepatica——-—
Sinusoides do figado
Veia porta do figado

Veiailiaca comum

Capilares-——-—--—-—-
sistémicos do trato
gastrointestinal

Veia iliaca interna

Veiailiaca externa

Figura 1 — Vias circulatérias’

Capilares sistémicos da cabega,
pescogo e membros superiores

Artéria pulmonar esquerda

2

=

Capilares [
sistémicos
da pelve

Vénulas

Fonte: Tortora e Derrickson (2016).

Capilares pulmonares
do pulm@o esquerdo

Veias pulmonares esquerdas
Atrio esquerdo

Ventriculo esquerdo

Tronco celiaco

Artéria hepética comum
Artéria esplénica
Artéria gastrica esquerda

Capilares do bago
Capilares do estdmago

Artéria mesentérica superior

Artéria mesentérica inferior

Artéria iliaca comum

Artéria iliaca interna

Artéria iliaca externa

Arte rio las

Capilares sistémicos dos
membros inferiores

1 As setas pretas longas indicam a circulagéo sistémica, as setas pretas curtas, a circulagdo pulmonar;
e as setas vermelhas, a circulagéo porta hepatica.
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Resumidamente, a circulagao sistémica promove o fluxo sanguineo para todos
os tecidos corporais, exceto para os pulmdes, sendo chamada também de grande
circulacdo ou circulacdo periférica. Ja a circulacdo pulmonar promove o fluxo
sanguineo para os pulmdes (GUYTON e HALL, 2011).

Na circulagdo natural, descrita por Tortora e Derrickson (2016), o sangue
venoso, rico em diéxido de carbono, retorna ao coracao pelo atrio direito, através das
veias cavas inferior e superior, além do seio coronario. O inicio da circulagdo pulmonar
ocorre no atrio direito, quando o sangue passa pela valva tricuspide, alcangando o
ventriculo direito.

Através da valva tronco pulmonar o sangue € bombeado para as artérias
pulmonares e seus ramos, para, finalmente, dentro dos pulmdes esquerdo e direito,
realizar as trocas gasosas, onde, nos capilares pulmonares, recebe o oxigénio do ar
contido nas vias aéreas, eliminando o diéxido de carbono.

ApOs as trocas gasosas nos capilares o sangue arterial, rico em oxigénio, &
coletado pelo sistema de veias pulmonares e retorna ao coragao, dirigindo-se ao atrio
esquerdo, concluindo a circulagdo pulmonar. Esse fluxo ocorre em grande parte
dentro do coragao, conforme detalhado na Figura 2 (VAN DE GRAAFF, 2003).

O lado esquerdo do coracao é a bomba para a circulagao sistémica, que recebe
o sangue dos pulmdes, rico em oxigénio, pelo atrio esquerdo onde alcanga o ventriculo
esquerdo pela valva mitral, sendo bombeado, através da valva da aorta, para a aorta
e, em seguida, para as artérias sistémicas menores, que transportam o sangue para
todos os 6rgaos do corpo?. Ja nos tecidos sistémicos, as artérias ddo origem as
arteriolas, de didametro menor, que finalmente levam o sangue aos extensos leitos dos
capilares sistémicos (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

Através das finas paredes dos capilares sao realizadas as trocas de nutrientes
e gases, onde o sangue cede oxigénio e capta diéxido de carbono. Partindo dos
capilares, o sangue flui para as vénulas sistémicas que levam o sangue desoxigenado
para longe dos tecidos. Fundem-se formando veias sistémicas, que convergem para
formar as grandes veias cavas superior e inferior, retornando novamente ao coragao

pelo atrio direito, encerrando-se a circulagao sistémica (SOUZA e ELIAS, 2006).

2 Exceto os alvéolos dos pulmdes, que sao irrigados pela circulagido pulmonar.
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Figura 2 — Sistema circulatério — coragéo.
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Fonte: Adaptado de Netter, (2011).

Esta atividade circulatéria ininterrupta mantém a viabilidade e a fun¢ao de todos
os tecidos do organismo. O diéxido de carbono é eliminado pelos pulmbdes, enquanto
outros dejetos sdo eliminados pelos rins ou metabolizados no figado, para posterior
excrecao (SOUZA e ELIAS, 2006).

A circulacado sanguinea fetal difere da pds-natal anatdémica e funcionalmente,
possibilitando que fetos com SCEH sobrevivam até momentos pds-parto (Figura 3 —
A). Ela é estruturada para suprir as necessidades do organismo em rapido
crescimento em um ambiente de hipdxia relativa, onde a Unica conexao entre o feto e
0 meio externo € a placenta, suprindo de nutrientes, retirando produtos em
degradagao e provendo trocas gasosas. Desta forma, na circulagao fetal ha estruturas
especiais que permitem ao feto a troca de substadncias com sua mée. Difere da
circulagdo poés-natal, pois os pulmdes, rins e os oOrgaos gastrointestinais nao
funcionam antes do nascimento (VAN DE GRAAFF, 2003).
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Apos o nascimento, as fungbes pulmonares, renais e digestivas se iniciam,

ocorrendo diversas alteragdes vasculares. O canal arterial, o ducto venoso, o forame

oval e os vasos umbilicais ndo sao mais necessarios (Figura 3 — B). Dessa forma,

ocorre o fechamento do forame oval, do ducto venoso e
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

o canal arterial se contraem

Figura 3 — Desenvolvimento da circulagao fetal (A) e suas mudangas na etapa pos-natal (B).
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Fonte: Moore & Persaud (2003).
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O fechamento do forame oval ocorre normalmente logo apés o nascimento,
pelo aumento de pressao no atrio esquerdo sobre sua valvula contra o septum
secundum, transformando-se na fossa oval, uma depressdo no septo interatrial.
Quando o recém-nascido faz sua primeira respiracdo, os pulmdes se expandem e
aumenta o fluxo de sangue nos pulmdes. O sangue, retornando dos pulmdes para o
coragao, aumenta a pressao no atrio esquerdo. Isso fecha o forame oval, empurrando
a valvula que o protege contra o septo interatrial. O fechamento permanente ocorre
dentro de aproximadamente um ano (VAN DE GRAAFF, 2003).

O fechamento do canal arterial por vasoconstricdo ocorre quase imediatamente
apo6s o nascimento, transformando-se no ligamento arterial; parece ser mediado pela
bradicinina, uma substancia liberada pelos pulmdes durante a sua distensao inicial.
Essa substancia tem potentes efeitos contrateis na musculatura lisa, atuando na
dependéncia do alto teor de oxigénio do sangue aortico. Quando a pressado de
oxigénio no sangue que passa pelo ducto arterial excede 50 mmHg, este tende a se
contrair. Isso ocorre porque altas concentragbes de oxigénio indicam que o sangue
estd sendo oxigenado adequadamente pelos pulmdes e ndo ha necessidade de
desviar o sangue para o ducto arterial (MOORE e PERSAUD, 2003).

O fechamento do ducto venoso ocorre pela contracdo do seu esfincter,
possibilitando que o sangue que entra no figado percorra os sinusoides hepaticos.
Porém, vale ressaltar que a mudanca do padrao circulatorio fetal para o padrao adulto
nao ocorre repentinamente. Algumas alteragdes ocorrem com a primeira respiragao;
e outras, apos horas, dias ou até meses (MOORE e PERSAUD, 2003).

A porcgao intra-abdominal da veia umbilical se torna o ligamento redondo do
figado; o ducto venoso se transforma no ligamento venoso. Apds todas estas
modificagdes, o bebé tera a circulagdo semelhante a de um adulto humano.

A seguir, serao abordados os diferentes tipos e fungdes dos vasos sanguineos,

uma vez que ha relevancia significativa para o éxito do presente trabalho.

2.1.1 VASOS SANGUINEOS
O conjunto de artérias, arteriolas, capilares, vénulas e veias pode ser chamado
de vasos sanguineos. Sendo os vasos sanguineos estruturas contidas no sistema

circulatério humano, merecem definicdo e diferenciagdo para o completo
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entendimento do presente trabalho. Segundo Gozzi (2020), cada um destes 6rgaos
tem funcao e estrutura distintas na condugao do sangue pelo organismo.

As artérias tém a fungéo de transportar o sangue do coragao para os tecidos,
orgaos e periferia do corpo. Das grandes artérias elasticas sdo formadas as artérias
musculares de tamanho médio, encontradas em diversas partes do corpo humano.

Estas, por sua vez, se ramificam em artérias menores, chamadas arteriolas. A
medida que as arteriolas entram em um tecido, se ramificam em uma miriade de vasos
minusculos, chamados capilares, que tém a fungao de permitir a troca de substancias
entre o sangue e os tecidos do corpo (VAN DE GRAAFF, 2003).

De um grupo de capilares, no interior do tecido, ha a formagéao de diminutas
veias, denominadas vénulas. Com a fusdo destas, surgem 0s vasos sanguineos,
progressivamente maiores, chamados de veias, que transportam o sangue dos
tecidos de volta ao coragao (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

Figura 4 — Estrutura comparativa dos vasos sanguineos — Artéria e Veia.

TUNICA INTIMA:
Endotélio——-

Membrana basal

Lamina elastica interna

Valvula
TUNICA MEDIA:

Mdsculo liso —

Lamina elastica externa

TUNICA EXTERNA

Lume Lume
(a) Artéria (b) Veia

Fonte: Tortora e Derrickson (2016).

A parede de um vaso sanguineo é composta por trés camadas: tunica intima,
tunica média e tunica externa. Cada camada é composta por um tecido diferente,

sendo um revestimento interno epitelial, na tunica interna; uma camada média que
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consiste em um musculo liso e tecido conjuntivo elastico, na tunica média; e um
revestimento externo de tecido conjuntivo, na tunica externa (Figura 4) (VAN DE
GRAAFF, 2003).

Tortora e Derrickson (2016) descrevem que, com a modificagdo da arquitetura
basica das tunicas, sao criados os cinco principais tipos de vasos sanguineos
(artérias, arteriolas, capilares, vénulas e veias), diferenciando-se em fungdo e

estrutura.

2.1.1.1 ESTRUTURA DOS VASOS: TUNICAS INTIMA, MEDIA E EXTERNA

A tunica intima forma o revestimento interno dos vasos sanguineos e esta em
contato direto com o sangue, sendo fundamental para este trabalho, uma vez que o
estudo da relagdo entre o fluido (sangue) e as paredes celulares (estrutura) esta
contido no objetivo definido. A abertura interior do vaso é chamada lume, e sua
camada mais interna, endotélio, que é composto por uma fina lamina de células planas
revestindo a face interna de todo o sistema circulatorio, tendo a fungéo de influenciar
fisicamente no fluxo sanguineo, produzir localmente mediadores quimicos que
influenciam o estado contratil do musculo liso do vaso e realizar assisténcia na
permeabilidade capilar (Figura 4) (VAN DE GRAAFF, 2003).

O segundo componente da tunica intima € a membrana basal, que fornece uma
base de suporte fisico para a camada epitelial, dando resisténcia significativa a
tensdo, além de elasticidade para distenséao e retracéo. A parte mais externa da tunica
intima, que forma o limite entre a tunica intima e a tunica média, é a lamina elastica
interna, caracterizada por conter uma superficie fina de fibras elasticas com uma
quantidade variavel de aberturas em forma de janela, que Ihe ddo o aspecto de um
queijo suico. Estas aberturas facilitam a difusdo de substancias da tunica intima para
a tunica média, mais espessa (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

A tunica média € uma lamina de tecido conjuntivo e muscular, que apresenta
maior variacdo entre os diferentes tipos de vasos, sendo relativamente espessa,
composta basicamente de células musculares lisas e quantidades substanciais de
fibras elasticas. A fungao basica das células musculares lisas que se estendem de
forma circular em tomo do lume é regular o seu didmetro (Figura 4) (VAN DE
GRAAFF, 2003).
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Importante descrever que a velocidade do fluxo sanguineo pelas diferentes
partes do corpo € regulada pela amplitude de contragéao do musculo liso nas paredes
de vasos especificos, sendo fundamental na regulagdo da pressao arterial. Além de
regular o fluxo sanguineo e a presséo arterial, o musculo liso se contrai quando os
vasos sao danificados. Para ajudar a limitar a perda de sangue pelo vaso danificado,
as células musculares lisas ajudam a produzir as fibras elasticas no interior da tunica
meédia, o que permite a distenséo e a retracdo dos vasos sob pressao aplicada pelo
sangue (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

A ultima camada do vaso sanguineo, a tunica externa, é formada por fibras
colagenas e elasticas (Figura 4). Ancorada numa rede de fibras elasticas, a lamina
elastica externa é parte da tunica média. Tem a funcao de fornecer inervagao a parede
do vaso e aos proprios vasos, além de ajudar a ancorar os vasos nos tecidos
adjacentes (VAN DE GRAAFF, 2003).

Para este trabalho, foram utilizados os vasos com maiores calibres do corpo

humano, como as artérias e veias, merecendo aqui uma descrigao mais aprofundada.

21.1.2 ARTERIAS

As artérias tém por fungdo conduzir o sangue para fora do coracéo,
bombeando-o com pressao elevada, para que assim o fluido alcance os tecidos. Por
esse motivo, possuem paredes vasculares robustas, onde o sangue flui em alta
velocidade (GUYTON e HALL, 2011).

A parede de uma artéria contém os trés revestimentos de um vaso sanguineo
tipico, diferenciando-se dos demais pela tunica média espessa, variando de muscular
a elastica. Possui alta complacéncia® em resposta a pequenos aumentos de presséo
conforme ilustra a Figura 5. Contrai-se e relaxa com facilidade, reduzindo e
aumentando o lume, causando assim vasoconstricdo ou vasodilatagcdo (TORTORA e
DERRICKSON, 2016).

As maiores artérias do corpo sdo chamadas de artérias elasticas, ou artérias
condutoras. Incluem a aorta, o tronco pulmonar, o tronco braquiocefalico, as artérias
subclavia, carétida comum e iliaca comum. Tém a importante fungdo de ajudar no

impulsionamento do sangue, enquanto os ventriculos estdo relaxados. Nesse

3 Poder que as artérias possuem de suas paredes se distenderem facilmente ou se expandirem sem
se romperem em resposta a pequenos aumentos de presséo.
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momento, suas paredes, altamente elasticas, se distendem, acomodando o fluxo

sanguineo, e com isso armazenam energia mecanica atuando como um reservatorio

de pressao.

Figura 5 — Corte transverso através de uma artéria.
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Fonte: Tortora e Derrickson (2016).

Em seguida, as fibras elasticas se retraem e convertem a energia potencial
armazenada no vaso em energia cinética do sangue. Desta forma, o sangue continua
a se movimentar pelas artérias, mesmo quando os ventriculos estdo relaxados,
conforme ilustrado na Figura 6 (VAN DE GRAAFF, 2003).

Figura 6 — Funcéo do reservatorio de pressao das artérias elasticas.

Aorta e artérias elasticas

O sangue continua a fluir

O sangue flui para para os capilares

os capilares

Atrio esquerdo

O ventriculo esquerdo
relaxa (diastole) e se

Ventriculo esquerdo
enche com sangue

se contrai (sistole) e
ejeta sangue

(a) Aorta e artérias elasticas se distendem
durante a contragao ventricular
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As artérias de tamanho médio sdo chamadas de artérias musculares. Contém
mais musculo liso e menos fibras elasticas do que as artérias elasticas. Tém como
caracteristica vasoconstricdo e vasodilatagdo elevadas, ajustando assim a
intensidade do fluxo sanguineo. Com a ramificagdo destas artérias musculares
surgem as artérias distribuidoras, que levam o sangue para os diversos 6rgaos do
corpo. Estas ultimas tém a caracteristica de permitir alteragées no diametro do vaso,
mas também evitam o encurtamento ou sua retragdo quando este é cortado*
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

21.1.3 VEIAs

As veias sdo responsaveis por conduzir o sangue de volta ao coragéo e
remover as toxinas dos tecidos para que sejam eliminadas. Além disso, as veias
atuam como importantes reservatérios de sangue extra (GUYTON e HALL, 2011).

As veias tém inicio apds os vasos capilares, pois estes representam a jungao
entre as artérias e as veias. Pelo fato de a pressao no sistema venoso ser muito baixa,
em geral as veias possuem paredes muito finas em relagdo ao seu diametro total,
sendo compostas pelas mesmas trés camadas de tunicas presentes nas artérias;
porém, com espessuras distintas das citadas. Mesmo assim, sdo suficientemente
musculares para se contrairem e expandirem, agindo como um reservatorio
controlavel para o sangue extra, de acordo com as necessidades da circulagao
(GUYTON e HALL, 2011).

Conforme descrevem Tortora e Derrickson (2016), a tunica intima das veias é
mais espessa do que a das artérias; a tunica média das veias € muito mais fina do
que a das artérias, com relativamente poucas fibras elasticas e musculares lisas. A
tunica externa das veias € a camada mais espessa, e é formada por fibras colagenas
e elasticas. As veias ndo possuem as laminas elasticas interna e externa encontradas
nas artérias (Figura 4).

Mesmo sendo suficientemente distensiveis, adaptando-se as variacbes de
volume e pressao do sangue que passa por elas, as veias ndo estao preparadas para
resistir altas pressdes. O lume de uma veia é proporcionalmente maior que o de uma

artéria. Portanto, o motivo de as veias e artérias serem diferentes esta na diferenca

4 A capacidade do estado de contragdo parcial e manutencdo do musculo na parede dos vasos
sanguineos, é chamada de ténus vascular.
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de pressao que suportam; nas veias a pressao € inferior que a encontrada nas artérias
(Figura 4) (VAN DE GRAAFF, 2003).

O bombeamento do sangue, feito pelo coragéo, € o principal fator para o retorno
venoso, sendo auxiliado pelas contracdes musculoesqueléticas realizadas pelos
membros inferiores. Muitas veias também possuem valvulas, apontadas no sentido
do coragao, com a fungao de auxiliar no retorno venoso, impedindo o fluxo retrégrado
do sangue (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

2.1.2 CICLO CARDIACO

O ciclo cardiaco € o conjunto de eventos que ocorrem entre dois batimentos
cardiacos. Inicia-se com a geragao de um estimulo elétrico do nodo sinusal, localizado
na parede lateral superior ao atrio direito, proximo a abertura da veia cava superior.
Este estimulo elétrico se difunde rapidamente deste ponto para ambos os atrios e,
através do feixe atrioventricular, para os ventriculos. Ha um retardo de mais de 0,1

segundo entre a passagem do impulso cardiaco dos atrios aos ventriculos, permitindo

que os atrios se contraiam antes dos ventriculos (GUYTON e HALL, 2010).

Quadro 3 — Fases importantes do ciclo cardiaco

Fase Mecanismo Fluxo sanguineo
Contragéo - Valvas semilunares fechadas; Aumento da pressao
5 | - - Valvas atrioventriculares fechadas; | intraventricular sem alteragé&o no
g isovolumétrica . ~ ,
3 - Inicio da contragdo dos ventriculos. fluxo do sangue.
T o . . Saida de sangue, em
- Ejecao - Valvas semilunares abertas; : ~
c . . : velocidade e pressao elevadas,
o ventricular - Valvas atrioventriculares fechadas; , .
> L. ~ ; dos ventriculos para as artérias
o rapida - Contragao dos ventriculos. pulmonar e aorta
= .
A7 Ejecao - Valvas semilunares abertas; Continuidade do escoamento do
(2] ventricular - Valvas atrioventriculares fechadas; sangue dos ventriculos para as
enta - Contracao dos ventriculos. artérias pulmonar e aorta.
lent Cont d tricul rt I rt
- Valvas semilunares fechadas; ~
Relaxamento . . . Sem alteragao no fluxo do
. e - Valvas atrioventriculares fechadas;
isovolumétrico . sangue.
- Relaxamento dos ventriculos.
. . Escoamento do sangue contido
Enchimento - Valvas semilunares fechadas; nos atrios a0s ve%triculos
= | ventricular - Valvas atrioventriculares abertas; .
o S - o - . relaxados, em velocidade e
S 3 | rapido - N&o ha contragéo atrial. .
=9 pressio elevadas.
© = . . . Continuidade do escoamento do
A S | Enchimento - Valvas semilunares fechadas; ; .
(3 . . . sangue aos ventriculos a partir
> | ventricular - Valvas atrioventriculares abertas; dos Atrios. veias cavas e veias
lento (diastase) | - Ndo ha contragéo atrial. ;;ulmonares
- Valvas semilunares fechadas; Passagem do restante do
Sistole atrial - Valvas atrioventriculares abertas; sangue dos atrios aos
- Contragao dos atrios. ventriculos.

Fonte: Adaptado de Guyton e Hall (2010).
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Inicialmente, os atrios bombeiam sangue para o interior dos ventriculos e s6
apods ha a grande contragao ventricular. Assim, origina-se o ciclo cardiaco, iniciando
a circulacdo sanguinea (GUYTON e HALL, 2010).

Este ciclo abrange dois periodos:

1 — Diastole (relaxamento): momento em que o coragdo € preenchido por
sangue;

2 — Sistole (contracdo): periodo em que o sangue € ejetado do coragao.

O ciclo cardiaco pode ser resumido em seis importantes fases conforme
evidenciado no Quadro 3.

O diagrama de Wiggers (Figura 7) detalha a sequéncia de eventos que
ocorrem no ciclo cardiaco para o coracdo esquerdo. Pressao arterial, volume
ventricular, fluxo sanguineo arterial e eletrocardiograma sdo simultaneamente

plotados contra o tempo neste grafico, evidenciando varios aspectos do ciclo cardiaco.

Figura 7 — Diagrama de Wiggers.
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61

2.1.3 PRESSAO ARTERIAL

A pressao arterial (PA) é a pressao hidrostatica exercida pelo sangue nas
paredes de um vaso sanguineo devido a contragédo dos ventriculos. Ela é determinada
pelo débito cardiaco, volume de sangue e resisténcia vascular. E mais alta nas artérias
proximas ao coragao e mais baixa proximo as veias cavas, como ilustra a Figura 8
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

Figura 8 — Pressdes sanguineas normais nas diferentes partes do sistema circulatorio,
quando a pessoa esta na posicao horizontal.
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Fonte: Guyton e Hall (2011).

2.1.4 RETORNO VENOSO

Como visto, quanto mais distante do ventriculo esquerdo, menor a pressao
arterial no vaso sanguineo. Em um homem adulto jovem, normal e em repouso, como
ilustrado na Figura 8, a PA sobe para aproximadamente 120 mmHg durante a sistole
e desce para aproximadamente 80 mmHg durante a diastole proximo a aorta. Na
extremidade venosa dos capilares, a pressao venosa diminuiu para aproximadamente
16 mmHg e continua diminuindo, chegando a 0 mmHg proximo ao atrio direito
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

Desta forma, a diferenca entre a pressdo das extremidades venosas e o
ventriculo direito, mesmo sendo pequena, é suficiente para provocar retorno venoso
ao coracédo (GUYTON e HALL, 2011).

Uma das causas do aumento da pressao no atrio direito € a insuficiéncia da
valva atrioventricular direita (valva tricuspide), que deixa o sangue regurgitar

realizando-se assim, fluxo retrégrado quando os ventriculos se contraem. O resultado
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€ a reducao do retorno venoso e o acumulo de sangue no lado venoso da circulagao
sistémica® (VAN DE GRAAFF, 2003).

Uma vez que a pressao venosa nos membros inferiores € baixa, mal superando
a forgca da gravidade, dois outros mecanismos exercem pressao auxiliar para que o
sangue seja direcionado ao atrio direito: a bomba musculoesquelética (Figura 9) e a
bomba respiratéria, ambas dependentes da presenga das valvulas nas veias
(GUYTON e HALL, 2011).

Veias de grande calibre estdo situadas adjuntas aos musculos esqueléticos.
Quando ocorre a contragdo desses musculos, ha compressao desses vasos,
colaborando no aumento da pressao sanguinea (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

Figura 9 — Acdo da bomba musculoesquelética no retorno do sangue para o coragao.

Valvula
proximal

Valvula
distal

a) | b) c)

Fonte: Tortora e Derrickson (2016).

Resumidamente, a agdo da bomba musculoesquelética seria:

5 Este tema é importante quando se trata de cardiopatias de VU, principalmente da Sindrome do
coragao esquerdo hipoplasico, uma vez que a insuficiéncia da valva tricuspide é frequente e, portanto,
merece destaque como referéncia bibliografica.
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a) Em repouso, as valvulas venosas distais (mais distantes do coracgéo) e
proximais (mais proximas do coragdo) ficam abertas, permitindo o
retorno venoso ao coragéao (atrio direito) (Figura 9 a);

b) Com a contragdo do musculo dos membros inferiores, o sangue é
impulsionado através da valvula proximal, ficando a valvula distal
fechada. Esta acdo é chamada ordenha (Figura 9 b);

c) A medida que os musculos dos membros inferiores relaxam, a véalvula
proximal se fecha e a distal se abre. Quando as veias estao preenchidas,
a valvula proximal abre-se novamente (Figura 9 c).

Assim como a bomba musculoesquelética, a bomba respiratoria se baseia na
compressao e descompressdo das veias de forma alternada. Na inspiragcdo o
diafragma se desloca para baixo, reduzindo a pressdo na cavidade toracica,
aumentando a pressao na cavidade abdominal. As veias abdominais, nesse momento,
sao comprimidas, e um maior volume de sangue se desloca destas para as veias
toracicas descomprimidas e em seguida ao atrio. Na expiragcédo, as pressdes se
invertem, as valvulas, nas veias, impedem o fluxo retrégrado do sangue das veias
toracicas para as abdominais (GUYTON e HALL, 2011).

Com o embasamento tedrico estabelecido sobre o sistema circulatério humano
fetal e pdés-natal, o sangue humano e seus constituintes, é possivel neste momento,

descrever de forma mais clara as cardiopatias, foco deste trabalho.

2.2 CARDIOPATIAS DE VENTRICULO DE FISIOLOGIA UNICA (VU)

Cardiopatias de ventriculo de fisiologia unica (VU) é o nome dado ao conjunto
de cardiopatias que possuem um unico ventriculo capaz de suportar todo o sangue
proveniente do corpo e do pulméo pelos atrios direito e esquerdo. Isso ocorre quando
uma das duas camaras de bombeamento do coragao (ventriculos) ndo € do tamanho
adequado ou quando a forca de contratilidade é incapaz de gerar funcionamento
adequado. Este ventriculo sozinho tera a fungao de enviar o sangue para as artérias
pulmonar e aorta (SABARA HOSPITAL INFANTIL, 2020; BOSTON CHILDREN’S
HOSPITAL, 2020).

Desta forma, segundo o Boston Children’s Hospital (2020), varias cardiopatias,
como as do grupo VU, sao conhecidas, incluindo:

— Atresia tricuspide;


http://www.childrenshospital.org/conditions-and-treatments/conditions/t/tricuspid-atresia
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— Sindrome do coragao esquerdo hipoplasico (SCEH);

— Atresia valvar mitral (geralmente associada a SCEH);

— Ventriculo esquerdo unico;

— Ventriculo esquerdo de entrada dupla;

— Ventriculo direito de dupla saida;

— Atresia pulmonar com septo ventricular intacto;

— Anomalia de Ebstein;

— Defeito do canal atrioventricular desbalanceado.

Esse conjunto de cardiopatias varia muito quanto ao tipo de ventriculo principal,
podendo ser o direito, o esquerdo e até indeterminado. As estruturas nas quais este
ventriculo esta conectado, como o atrio direito, atrio esquerdo, artéria pulmonar e
artéria aorta, podem variar conforme a anomalia do ventriculo inutilizado,
transformando cada cardiopatia de VU numa cardiopatia unica. Cada variante
associada também podera ter lesdes associadas, inexisténcia de estruturas entre
outros (SABARA HOSPITAL INFANTIL, 2020; BOSTON CHILDREN’S HOSPITAL,
2020).

Séo cardiopatias raras e complexas que, segundo o Boston Children’s Hospital
(2020), afetam 1 a cada 20 mil recém-nascidos, sendo a Sindrome do Coragao
Esquerdo Hipoplasico a de maior complexidade — cardiopatia esta que sera estudada

conforme o objetivo deste trabalho.

2.3 SINDROME DO CORAGAO ESQUERDO HIPOPLASICO (SCEH)

O termo Sindrome do Coragcdo Esquerdo Hipoplasico foi introduzido por
Noonan e Nadas, em 1958, para descrever as caracteristicas morfoldgicas da atresia
mitral (estreitamento da valva mitral) e da atresia adrtica (estreitamento da valva
aortica) combinadas (NOONAN e NADAS, 1958).

Entretanto, pode ser ampliado o conceito de SCEH para os casos que tenham
valvas mitral e adrtica, mas que o hipodesenvolvimento do ventriculo esquerdo
incapacite de manter a circulagao sistémica (BHARATI e LEV, 1984).

Em conjunto com a atresia aortica, é frequente observar a coarctacédo da aorta
(estreitamento da aorta) associada a SCEH, onde evita o fluxo sanguineo retrogrado

(em sentido a periferia) para uma pequena aorta ascendente (Figura 10).


http://www.childrenshospital.org/conditions-and-treatments/conditions/p/pulmonary-atresia
http://www.childrenshospital.org/conditions-and-treatments/conditions/e/ebsteins-anomaly
http://www.childrenshospital.org/conditions-and-treatments/conditions/a/atrioventricular-canal-defect
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Silva, Lopes e Silva (2013) afirmam que ha um amplo espectro morfolégico na
SCEH. Nesta sindrome, ha inadequada fisiologia do coracdo esquerdo, forgando o
ventriculo direito a se responsabilizar por manter as circulagdes pulmonar e sistémica,
devido ao hipodesenvolvimento variavel de estruturas cardiacas esquerdas, das mais
variadas combinagdes. Sendo assim, o coragao € incapaz de sustentar o débito

cardiaco sistémico.

Figura 10 — Comparagéao entre a anatomia de um coragéo normal e um coragao com SCEH,
assim como o comportamento dos seus fluxos.

Fluxo
»retrégrado

Aorta

hipoplésica\ /\

Defeito do
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arterial esquerdo
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Circulacio em coracio com SHCE Circulacio em coracio normal

Fonte: The Royal Children’s Hospital Melbourne (2020).

Assim, segundo os autores, a abordagem terapéutica fica limitada a
reconstrugdes univentriculares por meio das cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan ou
do transplante cardiaco.

Na SCEH sao comuns a dilatagéo e a hipertrofia do ventriculo direito, além da
dilatagao do tronco pulmonar. O canal arterial permanece patente, assim como a
hipoplasia do ventriculo esquerdo e da aorta. E evidenciado que em 95% dos casos
de atresia adrtica o ventriculo esquerdo é gravemente hipoplasico. O ventriculo direito
hipertrofiado — geralmente trés vezes maior do que em neonatos normais, com valvas
tricispide e pulmonar também maiores e anel tricuspide dilatado — favorece ao

regurgitamento em grau variado, provendo insuficiéncia tricuspide significativa em 9%
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dos casos, sendo isto um fator de risco para a sobrevida (SILVA, LOPES e SILVA,
2013).

N&o ha consenso nas causas embrioldgicas que levam ao desenvolvimento da
SCEH. A teoria mais aceita é a presenca de atresia aodrtica isolada, a qual resulta no
desenvolvimento anormal das estruturas cardiacas em estagio embrionario (SILVA,
LOPES e SILVA, 2013).

Os neonatos portadores de SCEH apresentam circulacdo que depende
totalmente do ventriculo direito como bomba. Inicialmente, o sangue que entra pelas
veias cavas inferior e superior passa pelo atrio direito e, através da valva tricuspide,
atinge o ventriculo direito. Em seguida € ejetado através da valva pulmonar,
perfundindo os pulmdes. Através da mesma valva pulmonar e atravessando o canal
arterial, o sangue atinge o arco aértico retrogradamente. Por fim, uma fracdo do
sangue atinge a aorta descendente, distribuindo o fluxo pelo corpo. Sem este fluxo
retrogrado na aorta descendente (Figura 10), ndo haveria perfusao coronariana; e por
conter baixo fluxo, o estimulo para o crescimento da aorta ascendente € pequeno,
resultando na hipoplasia desta estrutura (SILVA, LOPES e SILVA, 2012).

Até o momento, ndo ha tratamento definitivo para a SCEH. Seria necessario
que toda estrutura hipoplasica do lado esquerdo fosse restabelecida, e para isso o
desenvolvimento de um coragao totalmente biocompativel seria a solugao.

Desta forma, ha dois tratamentos paliativos possiveis, € mesmo com a
evolugao da medicina, poucas mudangas ocorreram desde que Norwood, et al. (1983)
os descreveram: o transplante cardiaco neonatal e a reconstrucao paliativa estagiada,
realizada em trés etapas (cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan) (SILVA, LOPES e
SILVA, 2013).

O transplante cardiaco tem importantes limitacbes, como a escassez de
doadores compativeis e os efeitos colaterais adversos da imunossupressdo em longo
prazo, além de orgaos transplantados terem vida util de aproximadamente dez anos,
necessitando de outros transplantes no decorrer da vida (RAZZOUK, et al., 1996;
BAUER, et al., 1997). Sendo assim, a reconstrugdo paliativa estagiada, com as
cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan é a alternativa mais atrativa para o tratamento
da SCEH (FANTINI, et al., 2004).

Brown, D.W., Cohen, K.E., O'Brien, P., et al. (2015) afirmam que criangas com

SCEH e outras formas de hipoplasia do coragao esquerdo apresentam as maiores
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taxas de morbidade, chegando a 45% em seus primeiros quatro anos de vida, sendo
15% a 20% no primeiro estagio de tratamento (cirurgia de Norwood) e 10% a 15%
interestagios antes da operacao de Glenn. Morbidades sdo associadas a SCEH como
baixo crescimento, disfung&o renal, convulsdes, atraso de desenvolvimento, paralisia
de cordas vocais, dificuldade em alimentacao e hospitalizagdes frequentes, por vezes

prolongadas.

2.3.1 CIRURGIA DE NORWOOD

A histdria natural da SCEH, geralmente fatal no primeiro més de vida (FLYER,
1980), foi modificada com a Cirurgia de Norwood, que publicou os primeiros casos de
sucesso numa série de criangas operadas entre 1979 e 1981 (NORWOOD, et al.,
1981; NORWOOD, et al., 1983).

O primeiro estagio da reconstrugcao paliativa é realizado em recém-nascidos
com até sete dias de vida. Para isso, é alcangada a estabilizagdo hemodinamica,
mantendo o canal arterial aberto, com a infusdo de prostaglandina, além de suporte
ventilatério adequado conforme necessario.

Esse procedimento consiste em conectar o tronco da artéria pulmonar ao arco
aodrtico previamente ampliado com enxerto de politetrafluoretiieno (PTFE),
homoenxerto da artéria pulmonar criopreservada ou até mesmo de pericardio bovino,

formando uma nova aorta (neoaorta) (Figura 11).

Figura 11 — Cirurgia de Norwood.
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Fonte: The Royal Children’s Hospital Melbourne (2020).

A perfusdo pulmonar € mantida por um enxerto tubular de PTFE (3,5 a 4 mm
de diametro) anastomosado nas artérias subclavia direita e pulmonar direita, para a
opgao criada por Blalock-Taussing; ou entre a artéria pulmonar e o ventriculo direito,
na modificagdo proposta por Sano conforme destacado na Figura 11 (FANTINI, et al.,
2004).

2.3.2 CIRURGIA DE GLENN

No segundo estagio da reconstrugéo paliativa, chamada de Cirurgia de Glenn
Bidirecional ou Hemi-Fontan, a derivacao sistémico-pulmonar é substituida por uma
anastomose cavopulmonar bidirecional, ligando a veia cava superior (VCS) a artéria
pulmonar através de uma anastomose, além da resseccdo da protese de PTFE
implantada na primeira cirurgia, conforme ilustra a Figura 12 (FANTINI, et al., 2004).
Ocorrendo em pacientes entre dois e seis meses de idade, essa cirurgia tem
como objetivo aumentar a oxigenagao sanguinea, reduzindo a sobrecarga de volume
do ventriculo direito e aumentando o fluxo coronariano, decorrente da reducado da
presséo arterial diastélica (FONSECA, et al., 2005).
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Figura 12 — Cirurgia de Glenn Bidirecional.
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Fonte: The Royal Children’s Hospital Melbourne (2020).

2.3.3 CIRURGIA DE FONTAN

Desde 1971, quando Francis Fontan publicou sua técnica de derivagao atrio
pulmonar, uma série de técnicas cirurgicas foi desenvolvida para o tratamento de
cardiopatias univentriculares (KREUTZER, et al., 1973; YACOUB, et al., 1975;
BJORK, et al., 1979; DE LEVAL, et al., 1988 apud FANTINI, et al., 2009).

Inicialmente, o atrio direito era conectado diretamente a arvore arterial
pulmonar. Essa configuracao levava, muitas vezes, a dilatacdo grave do atrio direito
com arritmias atriais resultando em perda de poténcia e hemodinadmica de fluxo
ineficientes (SLESNICK e YOGANATHAN, 2014).

Em 1988, De Leval, et al. propuseram o uso de um tunel lateral, ou Fontan
Intracardiaco. O procedimento consistia em criar um tunel dentro do atrio direito, entre
a veia cava inferior e a artéria pulmonar, com o auxilio de prétese suturada na face
lateral do proprio atrio direito, propiciando fluxos mais laminares; porém, nao
resultando em redugéo significativa na incidéncia de complicagdes, principalmente
arritmias atriais e disfungao do ndé sinusal (FANTINI, et al., 2009; SLESNICK e
YOGANATHAN, 2014). Segundo Slesnick e Yoganathan (2014), embora essa nova
variante fosse atraente em sua capacidade de crescer com o paciente, havia o risco
de arritmias atriais devido as suturas na parede atrial direita, sendo também dificil
prever a geometria da evolugao do tunel lateral.

Em 1990, Marceletti, et al. apresentaram uma nova técnica para a realizacao

da conexao cavopulmonar total, interpondo um conduto protético extracardiaco entre
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a VCl e aface inferior da APD, objetivando a manutengao do atrio direito como camara
de baixa presséo e livre de suturas potencialmente arritmogénicas (BROMBERG, et
al., 1998). O problema desta técnica esta na incapacidade de o tubo protético crescer
com o desenvolvimento do paciente (SLESNICK e YOGANATHAN, 2014).
Independentemente do método, a reconstrugédo paliativa é finalizada com a
terceira cirurgia, denominada de Fontan, ou anastomose cavopulmonar total,
consistindo no desvio do fluxo da veia cava inferior (VCI) para a artéria pulmonar
através de uma anastomose. Também conhecida como conexao cavopulmonar total
(CCPT), é realizada quando o paciente apresenta idade entre 18 e 36 meses de vida,

conforme destacado na Figura 13.

Figura 13 — Cirurgia de Fontan com enxerto extracardiaco.
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Fonte: The Royal Children’s Hospital Melbourne (2020).

Ha necessidade da utilizagdo de um conduto que conecta a veia cava inferior a
artéria pulmonar, normalmente feita de PTFE com fenestracdo (pequeno orificio
elipsoide que comunica o conduto extracardiaco com o atrio venoso pulmonar) com
cercade 2a4 mm por4 a7 mm® (FONSECA, et al., 2005; SILVA, et al., 2012; COSTA,
etal., 2007). A conexdo direta das cavas com as artérias pulmonares exclui do sistema

6 Qutras técnicas de realizagdo da Cirurgia de Fontan sdo possiveis, como a confecgdo de um tinel
intracardiaco lateral. Porém, este trabalho focara a técnica em que sdo realizados enxertos
extracardiacos, ligando a cava inferior a artéria pulmonar, conforme descrito, uma vez que, desta forma,
como descrevem Costa, et al. (2011) evitam-se suturas em parede atrial, a fim de minimizar a
ocorréncia tardia de arritmias. Ja Lee, ef al. (2007) reforcam que o uso do conduto extracardiaco para
a Cirurgia de Fontan reduz o risco de disfuncdo do nd sinusal e mostra melhor resultado da
hemodinamica pds-operatéria imediata.
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circulatorio o ventriculo subpulmonar, criando nesses individuos uma circulagdo do
tipo univentricular, completando-se assim a reconstrugao paliativa (FONSECA, et al.,
2005).

Todas as técnicas cirurgicas atuais para a realizagdo da conex&o cavopulmonar
total desviam o sangue da VCS, que constitui aproximadamente 1/3 do retorno venoso
sistémico, para o pulmao direito, ocupando 60% do volume pulmonar total, enquanto
o sangue provindo da VCI, que constitui 2/3 do retorno venoso sistémico, é desviado
para o pulmé&o esquerdo, com 40% do volume pulmonar total (CORNO, et al., 2019).

Na conclusdo da reconstrugcao paliativa estagiada tém-se as conexdes
cavopulmonares totais, onde as veias cavas inferior e superior sdo anastomosadas
diretamente a artéria pulmonar sem passar pelo coracdo direito, possibilitando
sobrevida de qualidade a pacientes com estas malformagdes, onde apenas uma
camara de bombeamento cardiaco € eficaz ou funcional (BARETTA, et al., 2011).

Com a conexao cavopulmonar total (CCPT), os pacientes com camara de
bombeamento cardiaco unico passam a ter uma circulagdo denominada Circulacéo
Fontan. Nela, o ventriculo unico bombeia o sangue que provém dos pulmdes para o
Corpo, e o sangue que retorna do corpo escoa passivamente para os pulmdes através
das conexdes anastomosadas no tratamento paliativo (DE LEVAL; DEANFIELD,
2010).

Na Circulacdo Fontan, o fluxo venoso sistémico é orientado para o pulméao,
desativando o mecanismo pulsatil do ventriculo pulmonar. Desta forma, o sangue
oxigenado e o sangue pobre em oxigénio ndao se misturam, colocando as circulagdes
sistémica e pulmonar em série, permitindo ao corpo funcionar com apenas um
ventriculo de trabalho (TRUSTY, 2018b).

Como resultado, o unico ventriculo funcional experimenta uma pods-carga
aumentada (incluindo as resisténcias vasculares sistémica e pulmonar) e pré-carga
diminuida (enchimento ventricular). Além disso, ha um aumento significativo da
pressao venosa central devido a falta de elevacao da presséao tipicamente fornecida
pelo ventriculo direito (DE ZELICOURT, et al., 2010).

COSTA, et al. (2011) descrevem que, com a evolugao histérica da anastomose
cavopulmonar total (Cirurgia de Fontan), algumas modificagbes foram propostas,
diminuindo a morbidade e mortalidade de maneira significativa. Uma destas

modificagdes foi a realizagcao de uma fenestracéo entre o tubo de enxerto de Fontan
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e o atrio sistémico, que tem o objetivo de auxiliar no periodo pos-operatério imediato,
reduzindo a pressao do circuito de Fontan e aumentando o débito cardiaco.

Estes autores sugerem a utilizagdo da fenestracdo — conforme abordado na
técnica usada para este trabalho — logo apds a cirurgia de Fontan particularmente para
pacientes de alto risco, como aqueles com fungao ventricular deprimida, insuficiéncia
da valva atrioventricular, hipoplasia ou distor¢cdo da arvore pulmonar, pressao
pulmonar aumentada (> 18 mmHg) e resisténcia vascular pulmonar elevada (> 2
unidades Wood), nos quais a sindrome do baixo débito cardiaco pode aumentar
significativamente a morbidade e a mortalidade cirurgicas.

O ponto que deve ser verificado € que, com a fenestragdao, uma quantidade de
fluido passara diretamente ao atrio sistémico sem passar pela artéria pulmonar e,
consequentemente, os pulmdes, reduzindo discretamente a saturacido arterial de
oxigénio. Porém, como bem reforcam Costa, et al. (2011), esta reducao discreta é
bem tolerada no pods-operatorio imediato, compensando, portanto, realizar a
fenestracdo na grande maioria dos casos.

Apos o poés-operatério precoce a presengca de cianose e dessaturagao
significativa abaixo de 85% em condi¢des basais, com piora na execugao de esforgos,
fadiga, dispneia e outros pode levar a necessidade do fechamento da fenestragao
conforme relata Costa, et al. (2011).

O estudo da necessidade ou ndo do fechamento desta fenestragao apds o pos-
operatorio precoce deve ser realizado. Porém, por ndo se tratar do objetivo deste
trabalho, caso o leitor tenha necessidade de se aprofundar no tema, sugere-se o artigo
escrito por Costa, et al. (2011): Percutaneous occlusion of Fontan fenestrations in the
late postoperative period.

Mesmo com bons resultados em curto prazo, a mortalidade em longo prazo
entre pacientes de ventriculo de fisiologia Unica permanece alta. De acordo com Jia e
Esmaily (2022), a insuficiéncia e a hipertrofia do ventriculo unico, a sindrome da veia
cava superior, artérias pulmonares subdesenvolvidas ou desigualmente
desenvolvidas e outras complicagcbes resultantes das operacdes de primeiro e
segundo estagios (Norwood e Glenn) sdo problemas que desafiam a ciéncia para a
busca de melhores resultados tardios.

Em pacientes com Circulacdo Fontan, em comparacao a sistemas circulatorios

biventriculares, a pressdo venosa central é elevada e o débito cardiaco menor, além
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de potencial disfungéo ventricular, aumento da impedancia vascular e congestao
venosa. A medida que esses pacientes sobrevivem ao inicio da idade adulta, inUmeras
complicagbes de longo prazo sdo comumente reconhecidas, como: crescimento e
desenvolvimento deficientes, insuficiéncia linfatica manifestada como enteropatia
perdedora de proteinas, bronquite plastica e insuficiéncia hepatica (TRUSTY, et al.,
2018b).

2.3.4 FISIOPATOLOGIA” APLICADA AO TRATAMENTO DE SCEH

A alteracdo do fluxo sanguineo imposta pela SCEH & das mais severas,
motivando a compreensao da fisiopatologia pds-Norwood, que é importante para
aumentar a sobrevida do individuo.

No poés-cirurgico de Norwood, o desafio € realizar com eficacia a manutencao
do equilibrio entre o fluxo sanguineo sistémico (Qs) e o pulmonar (Qp), cujas variaveis
como a resisténcia vascular pulmonar (RVP) e a sistémica (RVS) sao de importancia
direta. Em fisica, se duas resisténcias distintas sdo ligadas em paralelo, supridas por
uma unica fonte, a menor resisténcia tera um fluxo maior. Extrapolando para o
problema em questdo, se um ventriculo unico fornece para dois leitos vasculares,
conectados através de uma anastomose sistémica-pulmonar com resisténcias
distintas, sera ejetado mais sangue para o vaso de menor resisténcia (ATIK, 2006).

Essa resisténcia, segundo o mesmo autor, pode ser maior no leito sistémico,
causando hiperfluxo pulmonar; ou maior no leito pulmonar, gerando perfusao
sistémica adequada, mas com baixa oxigenagao sanguinea. Uma vez que pouco do
fluxo sanguineo foi ejetado no leito pulmonar, ha baixa troca gasosa.

A avaliagdo da incompatibilidade entre Qp e Qs no pés-Norwood vem sendo
estudada ha décadas. Entre 1980 e 1995, Bartram, et al. (1997) avaliaram 122
pacientes pés-Norwood, identificando que esta incompatibilidade entre os fluxos Qp e
Qs era a segunda causa principal de 6bitos, abaixo apenas de causas coronarianas.

Evidéncias clinicas e modelos matematicos confirmam a ideia de equilibrio dos

fluxos, sustentando a adequada oferta de oxigénio aos tecidos (DO2). Barnea, et al.

7 A fisiopatologia é o estudo de alteragdes funcionais no corpo que ocorrem em resposta a doenga ou
leséo.
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(1998) examinaram os efeitos da razéo %, na oferta sistémica de oxigénio (DO2),

identificando que % =1 era o ideal.

O que Atik (2006) discute € que uma abordagem fixa ao tratamento é
impossivel, uma vez que ha necessidade da individualizagdo das necessidades pés-
operatdrias.

Este mesmo autor discute que dentre varias técnicas utilizadas a fim de se obter
uma circulagdo equilibrada, a maioria concentra-se em limitar o fluxo sanguineo
pulmonar e melhorar o fluxo sanguineo sistémico. Desta forma, ja que o método
tradicional adotado para a cirurgia de Norwood utiliza um shunt sistémico pulmonar, a
sua dimensdao pode aumentar ou reduzir a resisténcia no local, colaborando
diretamente para o equilibrio desta circulagao.

Porém, ndo somente métodos cirurgicos séo utilizados para a manipulagao do
fluxo sanguineo sistémico e pulmonar. Manobras manipulam o Qp pela redugéo da
ventilagdo por minuto e a inalagdo de misturas de gases com baixo ou alto teor de
oxigénio. Ha também a possibilidade de manipular o Qs por meio de infusdo de

vasodilatadores sistémicos (ATIK, 2006).

2.3.5 PROCEDIMENTO HiBRIDO PARA TRATAMENTO DA SCEH

Além da cirurgia de Norwood convencional, a partir dos anos 2000 foi criado o
procedimento hibrido como uma paliagao alternativa (HONJO E CALDARONE, 2010).
Uma vez que o tratamento paliativo para cardiopatias de VU consiste num conjunto
de trés cirurgias de modo estagiado, os objetivos do primeiro estagio cirurgico séo:

1. Estabelecer um fluxo de saida sistémico desobstruido;

2. Estabelecer comunicacao intra-atrial desobstruida;

3. Estabelecer fonte de sangue pulmonar eficaz.

A cirurgia de Norwood, unico procedimento até entdo capaz de obter os
resultados almejados, choca-se com a elevada necessidade de especializagao, sendo
possivel ser realizada apenas em grandes centros de referéncia. Ha alta mortalidade
devido a circulagdo em paralelo que é essencialmente instavel da fisiologia de

Norwood através de um shunt sistémico-pulmonar, além do estresse cirurgico
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conduzido por circulagao extracorporea (CEC), parada hipotérmica profunda e a
subsequente resposta inflamatéria sistémica® (HONJO E CALDARONE, 2010).

Como paliagdo alternativa a cirurgia de Norwood, o procedimento hibrido surge
com o intuito de suprir os pontos negativos da primeira cirurgia, evitando o uso da
CEC, de paradas cardiacas como a cardioplégica ou hipotérmica profunda, o que
minimiza a resposta inflamatdria durante esta fase de paliagao e, por fim, sendo mais
simples de ser realizado que a cirurgia de Norwood. Como pontos potencialmente
negativos, aqueles autores incluem como arco aortico ndo reparado, podendo
acarretar ma perfusdo devido a obstrucdo retrégrada do arco aodrtico, possivel
restricdo da comunicagao interatrial, distor¢cdes mecanicas nas artérias pulmonares e
requisitos cirurgicos significativamente maiores para o segundo estagio cirurgico.

Os autores relatam que ndo foram confirmados beneficios significativos em
relagao a sobrevida na abordagem hibrida em relagédo a Norwood convencional, sendo
indicada sua realizagao especialmente a centros que ndo sejam de referéncia, ou
aqueles que se especializaram na técnica.

O procedimento hibrido estabiliza a circulagao regulando a distribuigdo do fluxo
entre a circulagdo pulmonar e sistémica, através de bandas bilaterais nas artérias
pulmonares (Figura 14). A fim de realizar a manutencao sistémica, um stent é inserido
no canal arterial, permitindo fluxo sanguineo irrestrito do ventriculo de fisiologia Unica
a circulacédo sistémica (YOUNG, et al., 2014).

ApOs cerca de dez dias é realizada a atriosseptostomia, ampliando o forame
oval, permitindo assim que, o fluxo rico em oxigénio que retorna dos pulmdes, flua ao
ventriculo direito (GALANTOWICZ, et al., 2008).

Entre o quarto e o sexto més, quando a criancga estiver com peso entre 5 e 6
quilos, é realizado o segundo estagio do tratamento paliativo, podendo, segundo
Pedra (2023), ser chamado de operacao de Norwood-Glenn. Neste caso, o cirurgiao

cardiaco retira as bandagens pulmonares e o stent, unindo a artéria pulmonar e a

8 A resposta inflamatéria sistémica é uma resposta imunoldgica do corpo a uma infecgao, lesdo ou
agressao, que pode levar a uma série de alteragbes em diferentes sistemas do corpo. Na parada
circulatéria hipotérmica, a redugao da temperatura corporal e a interrupgao temporaria do fluxo
sanguineo podem levar a uma resposta inflamatéria sistémica. Isso ocorre porque a hipotermia induzida
pode danificar os tecidos do corpo e, assim, desencadear uma resposta imunolégica, com liberacédo de
mediadores inflamatdrios, como citocinas e outras moléculas. Essa resposta inflamatéria pode levar a
uma série de consequéncias, incluindo alteracbes na pressao arterial, aumento da permeabilidade
vascular, coagulagcdo sanguinea e outros efeitos que podem afetar negativamente a recuperacéo do
paciente (SALLES, ef al. 1999).
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aorta na neoaorta, e secciona a veia cava inferior do atrio direito, anastomosando-a a

artéria pulmonar, assim como na cirurgia de Glenn convencional.

Figura 14 — Procedimento hibrido.
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canal arterial
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Fonte: Galantowicz, et al. (2008).

2.4 REOLOGIA

O termo reologia € definido como o estudo da deformacéo e escoamento da
matéria. Esta definicdo foi aceita quando a Sociedade Americana de Reologia foi
fundada, em 1929. Inicialmente, foi introduzida pelo professor Bingham, do Lafayette
College, em Easton, PA (Estados Unidos). Atualmente, a definicdo mais aceita para a
reologia seria: o estudo do comportamento deformacional e do fluxo de matéria
submetido a tensdes, sob determinadas condi¢gbes termodindmicas ao longo de um
intervalo de tempo. Inclui propriedades como: elasticidade, viscosidade e plasticidade
(BARNES, et al., 1993).

De um ponto de vista historico, a teoria da elasticidade classica iniciou-se com
Robert Hooke quando, em 1678, desenvolveu sua “Verdadeira Teoria da
Elasticidade”, propondo que a forga produzida por uma mola €& diretamente

proporcional ao seu deslocamento do estado de equilibrio, ou seja: se dobrar a tensao,



44

dobrara a extensao da mola. Atualmente, esta lei € conhecida como Lei de Hooke.
Desta forma, a maioria dos materiais em que a deformagido resultante de um
carregamento seja elastica — isto €, apds a remogao do carregamento o material volta

as dimensdes anteriores — &€ chamada de solidos hookeanos (BARNES, et al., 1993).

oy =E ey,paraiej =xy, @0

Onde,
— oij € a tensdo atuante de Cauchy;
— E é o médulo de elasticidade do material;
— € € a deformacao resultante.

Por outro lado, Isaac Newton publica, em 1687, o “Principia”’, dando atengao
aos liquidos, postulando que “a resisténcia que surge a partir da falta de deslizamento
das partes do liquido € proporcional a velocidade com a qual as partes do liquido sao
separadas uma da outra”, dando embasamento para a definicdo de viscosidade
(BARNES, et al., 1993).

Especificamente sobre a reologia do sangue e fluxo sanguineo, o primeiro
trabalho documentado foi realizado pelo médico e cientista francés Jean-Leonard
Marie Poiseuille, em 1828. No trabalho “Recherches sur les causes du movement du
sang dans les vaisseaux capillaires™, Poiseuille realizou experiéncias em tubos de
vidro de diametro diminuto, simulando capilares. Destes experimentos, surgiu o que
hoje é conhecido como Lei de Poiseuille ou Hagen-Poiseuille (O’'REAR, et al., 2004).

Embora os estudos de reologia sanguinea datem de 1828, pelo menos os
primeiros estudos de Poiseuille, conceitos modernos s6 foram estabelecidos na
segunda metade do século XX. Em 1948, Alfred Lewin Copley introduziu a palavra
“Biorheology”, ou biorreologia, em portugués, com o intuito de descrever a reologia
dos sistemas bioldgicos, sendo, portanto, a ciéncia que estuda a interface entre a
biologia e a reologia (O’'REAR, et al., 2004).

Conforme os mesmos autores, a biorreologia fornece informagdes sobre as
causas das doengas e seus diagnoésticos, analisa o complexo fluxo sanguineo e as
equacoes de transferéncia de massa nas bifurcagdes circulatérias, artérias coronarias

e, até em vasos maiores, onde o fluido pode ser tratado como homogéneo. Para isso,

9 Pesquisas sobre as causas do movimento do sangue nos vasos capilares. (Tradugao livre)
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produziram mecanismos que podem explicar a formagcdo de um aneurisma, por
exemplo, ou o papel da hipertensédo na aterosclerose.

Somente em 1952, Alfred Lewin Copley propbés o termo “Hemorheology’,
hemorreologia, em portugués, para englobar as propriedades deformaveis e de fluxo
dos constituintes celulares e plasmaticos do sangue, bem como copropriedades
reoldgicas das paredes vasculares em interagao direta com o sangue. Portanto, a
hemorreologia € a reologia especifica do sangue e dos vasos sanguineos (SILVA e
SALDANHA, 2020).

Dedicando-se a homeostase sanguinea, Copley sugeriu, em 1960, que o
sangue circulante e os vasos sanguineos constituiam um 6rgao com funcionalidade
integrada (COPLEY, 1960), sendo, duas décadas mais tarde, denominado e aceito
como “6rgado vaso-sangue” (SILVA e SALDANHA, 2020).

Com o avango cientifico, foi evidenciada ampla participagdo vascular (em
particular, alteracbes da camada endotelial e da vasomotricidade) nas propriedades
do sangue, sugerindo uma interdependéncia reciproca de fatores sanguineos no
comportamento da parede vascular, definindo, portanto, um comportamento proprio
do “6rgao vaso-sangue” (SILVA e SALDANHA, 2020).

Para Diaz, et al. (2004), o parametro de maior interesse para a reologia dos
fluidos, no qual este trabalho esta contido, é a viscosidade.

O conceito de viscosidade foi definido por Newton, em 1687, como sendo a
resisténcia ao deslizamento das moléculas do fluido devido a fricgdo interna.

Segundo Schramm (2006), a viscosidade pode depender de seis parametros
independentes, quais sejam: temperatura, pressao, taxa de cisalhamento, natureza

fisico-quimica da substancia, campo elétrico e o tempo de cisalhamento.

2.4.1 CLASSIFICAGAO DOS MODELOS REOLOGICOS

Os fluidos dividem-se em ideais e reais. Os ideais sdo 0s que possuem
viscosidade igual a zero e sao hipotéticos. Num escoamento ideal ndo existem
tensdes cisalhantes (SCHRAMM, 2006).

Os fluidos reais podem ser divididos em dois grupos: fluidos newtonianos e nao
newtonianos, sendo estes ultimos divididos em trés classes, conforme sintetizado na
Figura 15 (BASKURT e MEISELMAN, 2003).
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Figura 15 — Classificagao dos fluidos reais segundo seu comportamento reoldgico.
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Fonte: Schramm (2006).

2411 FLUIDOS NEWTONIANOS

Os fluidos newtonianos s&o definidos por Cengel e Cimbala (2015) como sendo
fluidos para os quais a tensao de cisalhamento ¢ linearmente proporcional a taxa de
deformagao de cisalhamento. Nestes fluidos, a viscosidade independe das variagdes

na taxa de deformacao de cisalhamento ou na tenséo de cisalhamento.

Figura 16 — Comportamento reoldgico dos fluidos newtonianos e nao newtonianos
independentes do tempo.
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Fonte: Adaptado de Oliveira (2010).

10 A tensao de cisalhamento é definida como uma forga aplicada em uma determinada area, necessaria
para mover um fluido de maneira proporcional a sua taxa de deformagao (FOX, et al., 2016).
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Para esses fluidos, a inclinacio da relagao tensao de cisalhamento e a taxa de
deformagdo de cisalhamento sdo constantes ao longo da faixa de tensédo de
cisalhamento examinada e, portanto, a viscosidade é constante, conforme ilustrado
na Figura 16 (BASKURT e MEISELMAN, 2003).

2.4.1.2 FLUIDOS NAO NEWTONIANOS

Fluidos ndo newtonianos sao aqueles em que a tensao de cisalhamento néo
esta linearmente relacionada com a taxa de deformacdo de cisalhamento,
apresentando comportamento distinto do previsto por Newton.

Sao divididos em trés grupos, de acordo com seu comportamento, conforme
ilustra a Figura 15, localizada no subcapitulo 2.4.1:

a) Fluidos independentes do tempo;

b) Fluidos dependentes do tempo: apresentam, segundo Machado (2002),
alteracao na viscosidade em funcao do tempo, sob condi¢gdes constantes de
taxa de cisalhamento e s&o subdivididos em reopéticos e tixotropicos;

c) Fluidos viscoelasticos: apresentam caracteristicas tanto de sodlidos, com a
elasticidade; quanto de liquidos, com a viscosidade, exibindo uma recuperacao
elastica parcial apés a deformacéao (CENGEL e CIMBALA, 2015).

O sangue apresenta caracteristicas de fluidos ndo newtonianos independentes
do tempo tipo Pseudoplasticos e Bingham. Os fluidos ndo newtonianos independentes
do tempo, segundo Vliet e Lyklema (2005), sdo aqueles cujas propriedades reoldgicas
independem do tempo de aplicacédo da tensdo de cisalhamento, sendo subdivididos
em pseudoplasticos, dilatantes e plasticos de Bingham:

a) Pseudoplasticos: em repouso, apresentam as moléculas em um estado
desordenado. Quando submetidos a uma tensdo de cisalhamento, suas
moléculas tendem a se orientar na dire¢ao da forga aplicada. Quanto maior esta
forca, maior sera a ordenagao e, consequentemente, menor sera a viscosidade
aparente. Como exemplo de fluidos pseudoplasticos pode-se citar a polpa de
frutas, melago de cana e tintas (CENGEL e CIMBALA, 2015);

b) Dilatantes: quanto mais este fluido é cisalhado, mais viscoso ele se torna e,
portanto, possui comportamento contrario ao dos pseudoplasticos. No caso de
suspensodes, a medida que se aumenta a tensio de cisalhamento, o liquido que

preenche os vazios entre as particulas, lubrificando-as, € incapaz de preencher
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os espacgos devido a um aumento de volume que frequentemente acompanha
o fendbmeno, proporcionando contato direto entre estas particulas e,
consequentemente, um aumento da viscosidade aparente. Por exemplo,
suspensdes de amido, areia movediga, silicato de potassio (CENGEL e
CIMBALA, 2015);

c) Plasticos de Bingham: estes fluidos necessitam de uma tensao de cisalhamento
inicial para comegarem a escoar. Para esta tensdo € dado o nome de tensao
de escoamento. Desta forma, comportam-se como um solido em condi¢cdes
estaticas e, apos aplicagcao de certa forga, comecam a fluir. Sua curva nao
passa pela origem do grafico, e apés comecar a fluir, o comportamento torna-
se linear e, portanto, newtoniano. Como exemplo, cita-se o creme dental ao sair
do tubo (CENGEL e CIMBALA, 2015).

2.4.2 MODELOS MATEMATICOS DE FLUIDOS NAO NEWTONIANOS

Com o objetivo de facilitar a escolha do modelo matematico que mais se adapta
as carateristicas fluidodinamicas do sangue, um fluido ndo newtoniano, ha importancia
consideravel em estudar modelos ja propostos, empiricos e tedricos, a fim de
relacionar a tenséo de cisalhamento e a taxa de deformacéao destes fluidos.

Modelos como Power-Law ou Modelo de Ostwald-de-Waele, Bingham, Cross e
Herschel-Bulkley, Casson, s6 para citar alguns, sao utilizados como modelos
matematicos importantes. Porém, para a simulagdo sanguinea, o modelo comumente
adotado é o de Carreau-Yasuda, por ser confiavel e robusto (BOYD, BUICK e GREEN,
2017; CHHABRA E RICHARDSON, 2008; ANSYS®, 2023).

Autores como Boyd, Buick e Green (2017), além de Chhabra e Richardson
(2008), descrevem o modelo de Carreau-Yasuda como mais robusto que o Power-
Law, uma vez que, diferente deste ultimo, modela também valores muito baixos e
muito altos da taxa de deformacgéo, com a utilizagao dos parametros n, € 1., limitando
os valores da viscosidade. Segundo citam os autores, o modelo de Carreau-Yasuda

€ descrito pela seguinte equacgéo:

n-—1

T2 (14 () © @2)

No — N
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Onde,
— 1, € aviscosidade do fluido quando a taxa cisalhante é zero;
— 7w € a viscosidade com taxa cisalhante tendendo ao infinito;
- A é a constante de tempo;
—  Yxy € a taxa de cisalhamento;
— n € o expoente da lei de poténcia;
— «a € um parametro adimensional que descreve aregiao de transigao entre
a regiao de taxa cisalhante zero e a zona de lei de poténcia.
Para o caso de n=1 e/ou A=0, observa-se o comportamento de um fluido
newtoniano. O parametro a representa a regido de transicdo entre o no e a regido de

Power-Law.

2.4.3 CARACTERISTICAS REOLOGICAS DO SANGUE

O sangue tem a funcao de transportar o oxigénio dos pulmdes, o didxido de
carbono das células e os nutrientes do trato intestinal e os horménios das gléandulas
enddcrinas para dentro e fora das células do corpo, contribuindo para a
homeostasia'', além de colaborar na regulagéo do pH e da temperatura, fornecendo
protecdo contra doencas, por meio da fagocitose'? e da produgdo de anticorpos
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

O sangue aloja-se, confinado ao sistema circulatério que o mantém em
movimento unidirecional regular, devido primordialmente as contragbes ritmicas do
coragao (JUNQUEIRA, L.; CARNEIRO, J., 2013).

E mais denso e viscoso do que a agua; tem temperatura de 38 °C
aproximadamente — 1 °C acima da temperatura corpérea oral — e apresenta pH
ligeiramente alcalino, variando de 7,35 a 7,45. A cor varia conforme a concentragéo
de oxigénio diluido, sendo vermelho vivo, quando a concentracao € alta; e vermelho
escuro, quando baixa. O volume de sangue para um homem adulto médio oscila de 5
a 6 litros; e para uma mulher adulta média, de 4 a 5 litros (WAITE e FINE, 2007).

O sangue, como toda matéria existente, possui caracteristicas intrinsecas que

afetam sua deformacdo e seu fluxo, chamadas caracteristicas ou propriedades

" A homeostase é a capacidade dos organismos de manterem seu meio interno em certa estabilidade
(TORTORA e DERRICKSON, 2016).

12 A fagocitose é o processo de ingestao e destruigcdo de particulas solidas, como bactérias ou pedagos
de tecido necrosado, por células ameboides chamadas fagécitos (TORTORA e DERRICKSON, 2016).
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reoldgicas, que, quando o objeto de estudo € o sangue, costuma-se referir como
hemorreologia (SILVA e SALDANHA, 2020).

Constitui-se de plasma sanguineo — matriz extracelular liquida aquosa
contendo substancias dissolvidas —, e elementos figurados (eritrécitos, leucocitos e
plaquetas), que séo as células e os fragmentos celulares, sendo 45% de elementos
figurados e 55% de plasma sanguineo (TORTORA e DERRICKSON, 2016).

O plasma é um fluido newtoniano por conter basicamente agua (90% em
massa), porém o sangue tem comportamento ndo newtoniano, devido a presenga dos
elementos figurados, principalmente glébulos vermelhos (PEREIRA, MALAGONI e
FINZER, 2015).

A densidade do sangue é ligeiramente superior a da agua, com valor
aproximado de 1.060 kg/m3. Em relagdo a viscosidade, a da agua esta em torno de
7x10~* Pa.s (0,7cP) a temperatura ambiente. Ja a viscosidade do sangue, segundo
Banerjee, Cho e Kensey (1998), encontra-se entre 3x1073 e 6x1073 Pa.s (3 e 6 cP).
Portanto, o sangue é um fluido incompressivel, ndo newtoniano, sendo sua
viscosidade dependente da temperatura, taxa de deformacao, pressio, diametro do
vaso e hematdcrito (WAITE e FINE, 2007).

Segundo Waite e Fine (2007), hematdcrito é definido como a porcentagem em
volume ocupada por eritrécitos no volume total do sangue, sendo importante
parametro, uma vez que a responsabilidade de transportar oxigénio e didéxido de
carbono é realizada justamente pelos eritrocitos.

Analisando a Figura 17 a, constata-se o fato de que o sangue é um fluido ndo
newtoniano pseudoplastico, uma vez que sua viscosidade aparente diminui com o
aumento da tensao cisalhante, comportamento verificado até a taxa de deformacéao
proxima a 100/s. Acima desta deformacéao, nota-se uma reta, em que a viscosidade é
constante, podendo o sangue nesta regido ser tratado como um fluido newtoniano.

Devido ao principio da homeotermia'® no corpo humano, nio se faz necessaria
a avaliacdo da viscosidade em fungao da pressdao e temperatura, devendo-se,
sempre, dar valor a parametros como: nivel de hematdcrito e diametro do vaso

sanguineo, variaveis influenciadoras da viscosidade do sangue (RODRIGUES, 2017).

3 Homeotermia é a caracteristica que alguns animais tém de manter suas temperaturas corporais
relativamente constantes, mesmo com as variagdes da temperatura ambiental (RODRIGUES, 2017).
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Desta forma, a Figura 17 b ilustra a relagéo entre a viscosidade e o hematdcrito
numa faixa de 0 a 0,654, a temperatura constante de 37 °C, sendo a viscosidade do
plasma igual a 1,8 da viscosidade da agua'’ (WAITE e FINE, 2007).

Figura 17 — Tensao de cisalhamento em fungao da taxa de deformagéao do sangue e
viscosidade em funcdo do hematdacrito.
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Fonte: Waite e Fine (2007).

Em faixas normais de hematdcritos, a relacdo entre tensao de cisalhamento e
taxa de deformacao é constante, caracteristica tipica de fluidos newtonianos. Segundo
Waite e Fine (2007), a viscosidade aparente para tais suspensdes pode ser expressa
pela equacao de Einstein, que considera um fluido com particulas esféricas em

suspensao, em fun¢gdo do hematdcrito, conforme descrito na equagéo (2.3).

W=y (ﬁ) (2.3)

Onde u é a viscosidade aparente do sangue, yp € a viscosidade do plasma, ¢ é

o hematdcrito, sendo o « definido pela equagao (2.4).

1107
a = 0,0076 exp [2,49¢ + exp(—1,69q,'>)] (2.4)

A equacao (2.4) fornece ferramenta para estimar a viscosidade do sangue em

varias temperaturas e hematdécritos com base na viscosidade do plasma com glébulos

14 Para homens saudaveis, os valores médios encontram-se entre 0,42; e para mulheres, 0,38.
15 A viscosidade da agua a temperatura de 37 °C é de 0,6915 cP.
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vermelhos em suspensédo. O grafico da Figura 17 b é gerado por meio desta equagéao

onde T é a temperatura absoluta em Kelvin.

2.5 MoODELOS CONSTITUTIVOS DAS PAREDES DOS VASOS SANGUINEOS

Conforme detalhado na sec¢éo 2.1.1, os vasos sanguineos sao tubos elasticos,
constituidos de fibras de colageno e elastina, em camadas de células de tecido
muscular liso e conjuntivo, conferindo-lhes um estado de tensdo-deformacdo nao
linear, generosamente deformavel, viscoelastico e anisotropico (HOLZAPFEL, et al.,
1998).

Pela complexa rede de fatores que envolve o estudo do comportamento dos
vasos sanguineos, diversos modelos foram formulados com o objetivo de representar
as propriedades mecanicas da parede dos vasos sanguineos, sejam elas veias ou
artérias.

Na década de 1990, o pesquisador Gerhard A. Holzapfel estudou o
comportamento biomecanico das artérias. Holzapfel e seu colega Ray W. Ogden
publicaram, em 2010, um artigo, dentre tantos outros, denominado “Constitutive
modelling of arteries”, no qual se concentram em discutir as principais teorias que
tangem a modelagem matematica das propriedades dos tecidos biolégicos moles que
constituem as paredes das artérias, sendo uma importante contribuigcéo.

O conhecimento detalhado das propriedades biomecanicas das paredes dos
vasos sanguineos € crucial para a compreensdo das alteragbes no sistema
cardiovascular decorrentes da idade, arteriosclerose e hipertensdo. Um profundo
conhecimento da elasticidade é ainda mais importante; por exemplo: em cirurgia
vascular, no design ideal de préteses arteriais e na escolha adequada de transplantes
vasculares, bem como para estudar causas que levem a estenoses ou aneurismas
(HOLZAPFEL; WEIZSACKER, 1998).

Varios modelos sao conhecidos, como o Moens-Korteweg; Modelo Fungao
Energia de Deformacado: Polinomial e Exponencial; Modelo Polinomial de Patel e
Vaishnav; Modelo Exponencial; Modelo Pseudo Fungdo Energia-Deformacéo: Fung-
Fronek-Patitucci.

Entre os modelos hiperelasticos, os mais citados sdo o de Mooney Rivlin, Neo-

Hookean, Ogden e Holzapfel e Weizsacker, sendo o primeiro o mais utilizado para a
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consideragao da hiperelasticidade das artérias em simula¢gdes numéricas (SIMSEK e
KWON, 2015; ANSYS®, 2023; ALI, 2010).

Um solido de Mooney-Rivlin € um modelo de material hiperelastico cuja fungao
densidade de energia de deformacgao € uma combinacgéo linear de dois invariantes do
tensor Green-Cauchy, funcdo energia de deformacédo. Foi proposto por Melvin
Mooney em 1940 e expresso em termos de invariantes por Roland Rivlin em 1948,
sendo a equagao expressa a seguir (KEERTHIWANSA, et al., 2018).

- L =31

- L= ]—§ I2;

- ] =detAMAA;5;

— L =A%

— I = 07 0+ A%

— W é a energia de deformagao por unidade de massa de tecido;

- (; e C, sao constantes materiais determinadas empiricamente;

- 1, e, séo o primeiro e o segundo invariantes do tensor de deformagbées
Cauchy-Green. Para valores de ] = 1 o material € incompressivel;

- A, S&@o parametros do material.

2.6 MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDODINAMICA

A modelagem computacional fluidodindmica, ou dindmica dos fluidos
computacionais (CFD), na sigla em inglés, € um ramo da mecanica dos fluidos.
Baseada em analise numérica estruturada para resolver problemas, a CFD envolve
os mais variados fluidos e seus comportamentos, com a utilizagdo de calculo
computacional e programas de computador especificos, simulando o fluxo destes
fluidos e suas interacbes com superficies definidas por condicbes de contorno
(WENDT, 2009).

O escoamento em vasos sanguineos é transiente, com fluido de propriedades
nao newtonianas, incompressivel, podendo haver turbuléncia e, portanto, enigmatico.

A interacdo do comportamento do fluido bioldgico intrinsecamente conectado ao
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comportamento dos vasos por onde o fluxo ocorre gera uma série de variaveis,
demandando condicdes de contorno de elevada complexidade (POSSATTI JUNIOR,
2019).

A andlise da conservagdo de energia sera desprezada, uma vez que O
escoamento é realizado em temperatura constante, em estado homeotérmico
(POSSATTI JUNIOR, 2019).

2.6.1 METODO DOS VOLUMES FINITOS (MVF)

O Método dos Elementos Finitos surgiu no inicio do século XX, resultado de
esforgos de pesquisadores de diversas areas do conhecimento. De maneira pratica,
teve seu uso iniciado para a resolugéo de problemas de engenharia aeroespacial para
a analise de problemas de elasticidade plana (CLOUGH, 1960; HUEBNER, 2008).
Problemas fisicos complexos sao resolvidos com o emprego do método dos
elementos finitos (MEF), devido a sua capacidade de revelar solugdes para equagdes
diferenciais parciais, como as equagbes de Poisson e Laplace (BASTOS e
SADOWSKI, 2003).

Este método subdivide o dominio de um problema em partes menores,
denominadas elementos finitos, com a vantagem de representar precisamente
geometrias complexas, incluir propriedades distintas em materiais dissimilares e
identificar efeitos localizados, como concentragdes de tensdo (REDDY, 2006).

Derivado do MEF, foi elaborado o Método de Volumes Finitos (MVF) na década
de 1970, resultando melhor aproximacgao dos resultados, especialmente na dinamica
dos fluidos, por se tratar de um método conservativo com elevada versatilidade e
resultados precisos (MCDONALD, 1971; MACCORMACK e PAULLAY, 1972).

O MVF é o método numérico mais aplicavel quando se trata do estudo de
fluidos e a resolugdao de problemas complexos, com a utilizagdo das equacdes de
Navier-Stokes (NEVES e BEZERRA, 2013). A solugdo para MVF satisfaz a
conservagao de quantidades como energia, massa e movimento, sendo estas uma
das principais vantagens do seu uso. Sua propriedade conservativa é valida para cada
um dos volumes de controle existentes, bem como para todo o dominio
computacional, sejam em malhas refinadas ou grosseiras. Além disso, o MVF pode
ser utilizado para qualquer tipo de malha, adequando-se as geometrias complexas
(ARAUJO, 2017).
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O MVF consiste na divisdo do Volume de Controle (VC) de um escoamento em
varios elementos e nés, considerando todas as equagdes que regem o0 escoamento
(EYMARD; GALLOUET; HERBIN, 2000).

Segundo Araujo (2017), para a resolugdo do problema, em geral, sao
realizados os seguintes passos:

— Decompor o dominio em volume de controle;

— Formular as equagdes integrais de conservagao para cada volume de controle;

— Aproximar numericamente as integrais;

— Aproximar os valores das variaveis nas faces e as derivadas com a informagao
das variaveis nodais;

— Montar e resolver o sistema algébrico obtido.

Uma vez que a Equacao do Transporte € utilizada como ponto de partida para
a modelagem computacional em MVF, se faz importante realizar uma breve descri¢éo,

conforme segue na sec¢ao seguinte.

2.6.2 METODO DE DISCRETIZACAO DE VARIAVEIS APLICADO AO METODO DOS VOLUMES
FINITOS
O Meétodo dos Volumes Finitos (MVF) determina os valores discretos da
variavel escalar @ nos centros de cada um dos Volumes de Controle (VC). Todavia,
se faz necessario calcular, por meio da interpolagao dos valores centrais, os valores
das faces @ dos VC em questéo (ARAUJO, 2017).

Com a complexidade do escoamento sanguineo, é necessaria a escolha do
Método de Discretizagcado de Variaveis (MDV) pertinente as propriedades analisadas
no escoamento sanguineo.

Com o objetivo de encontrar o valor das variaveis nas faces dos volumes de
controle, os autores Versteeg e Malalasekera (1995) apresentaram diversos MDVs
(esquema das diferengas centrais, Hibrido, Power-Law, Upwind e outros) que regem
o comportamento fluidodindmico, necessario para a aplicacdo da Equacao do
Transporte. Estes métodos estdo presentes no programa Fluent-ANSYS® 2022 R2,
utilizado para a realizag&o das simulagdes de escoamento presentes neste trabalho.

Versteeg e Malalasekera (1995) alertam que os resultados numéricos s6 serao

fisicamente realistas quando o esquema de discretizacido dispuser de certas



89

propriedades fundamentais como Conservatividade, Limiaridade e
Transportabilidade.

A Conservatividade é a propriedade que visa garantir a conservagao de ¢ para
todo o dominio da solugao do fluxo de ¢ deixando um volume de controle em uma
determinada face ser igual ao fluxo de ¢ entrando em um volume de controle
adjacente através da mesma face, onde ¢ é a propriedade a ser transportada no fluxo
(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

Ja a Limiaridade é a relacéo entre os coeficientes discretizados nas equacgoes
que garante a condi¢cdo suficiente para a convergéncia de um método iterativo
(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995), tal como destacado na seguinte equacgao.

2|afzb| < para todos 0s nés (2.6)
|| < 1 do primeiro né ao ultimo

Onde,

- ay, Sao os coeficientes da malha para os nés vizinhos;
~ a, é o coeficiente da malha de um né central.

Para satisfazer o critério de Limiaridade e, assim, o método iterativo convergir,
o0 esquema de diferencgas devera produzir coeficientes que respeitem o critério acima,
gerando uma matriz resultante dos coeficientes diagonalmente dominantes.

Ja a propriedade de Transportabilidade do fluxo de um fluido, segundo
Versteeg e Malalasekera (1995), pode ser ilustrada considerando o efeito em um
determinado ponto P devido a duas fontes constantes de ¢ em pontos préximos W e
E, ambos os lados como mostrado na Figura 18.

Estes autores definiram um numero adimensional como uma medida das forcas
relativas de conveccgao e difusdo no escoamento, denominado Numero de Peclet,
descrito na equacgao abaixo.

F pu

Pe = — =
°=D T I/6x

Onde,
— Pe é o numero de Peclet. Para Pe—0 o escoamento é difusivo e para
Pe—1 o0 escoamento é convectivo;

— Frepresenta as forgas convectivas;
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— Drepresenta as forgas difusivas;
— p € a massa especifica do fluido;
- u é a velocidade do fluido;

— T é o fluxo do fluido;

— Ox € o comprimento caracteristico da célula.

Figura 18 — Distribuicdo de ¢ nas proximidades de duas fontes em diferentes numeros
Peclet: (a) convecgéao pura, Pe — 0; (b) difusdo e convecgéao.

Escoamento m /\
v Convecc;éo Pura

Pe— ©

Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995).

A interpolagcdo com o objetivo de encontrar o valor das variaveis nas faces dos
volumes de controle, uma vez que o método dos volumes finitos determina os valores
discretos da variavel escalar ¢ nos centros de cada um dos volumes de controle, é
realizada com base nas técnicas de interpolagdo. Alguns destes esquemas serao
tratados a seguir (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). Para este trabalho, foi
utilizado o Esquema Upwind, pela sua robustez e facilidade de convergéncia para os
estudos elaborados (ANSYS®, 2023).

O esquema Upwind diferencia-se por levar em conta a dire¢do do fluxo ao
determinar o valor em uma face da célula; desta forma, o valor convectivo de @ de
uma das faces da célula é considerado igual ao valor no né “Upstream” (VERSTEEG,;
MALALASEKERA, 1995).

Na figura Figura 19 evidenciam-se os valores nodais usados para calcular os

valores de face da célula quando o fluxo esta na dire¢ao positiva (oeste para leste).
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Figura 19 — Esquema de discretizacdo Upwind — diregao positiva.
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Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995).

Ja na Figura 20, a orientagdo da diregéo € contraria a figura anterior, sendo,
portanto, negativa. As variaveis da Figura 19 e da Figura 20 representam:
— P é o ponto que representa o n6 da malha;
— W e E sao os nés vizinhos a oeste e leste, respectivamente;
— we e sdo as faces oeste e leste do volume de controle;
— Uw € Ue representam o escoamento unidimensional a oeste e a leste,
respectivamente;
- Oxyw, O0x,p, 0xp. € Ox,.p representam as distancias entre as faces do
ponto Wao w, wao P, P ao e e e ao E, respectivamente;
— 0, é a propriedade analisada na face.
Quando o fluxo esta na dire¢éo positiva u,, > 0,u, > 0, o esquema Upwind
define:

Quando o fluxo esta na dire¢éo negativa u,, < 0,u, < 0, o0 esquema Upwind
define:

O, =0ped, = Op (2.9)

Devido a sua simplicidade, descreve Possatti Junior (2009), esse esquema é
amplamente utilizado nas simulagcdes de dinamica de fluidos computacionais sendo

facilmente estendido a problemas multidimensionais.
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Figura 20 — Esquema de discretizacdo Upwind — direcdo negativa.
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Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995).

Importante descrever que o esquema Upwind respeita as propriedades
fundamentais de convergéncia, sendo sua acuracidade baseada na diferenciacao
retroativa cuja precisdo € de primeira ordem, com base no erro de truncamento da
série de Taylor (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

2.6.3 TURBULENCIA NOS VASOS SANGUINEOS

O fluxo sanguineo no sistema vascular humano é essencialmente laminar.
Alteracdo de diregdo no escoamento de forma aguda, superficies asperas,
estreitamento ou obstrugdes dos vasos, mudangas bruscas de velocidade e
intensidade elevada do fluxo sdo agentes potencializadores para a causa da
turbuléncia na circulagao sanguinea (OLIVEIRA, et. al., 2010).

Na regido da artéria aorta, a turbuléncia ocorre devido ao gradiente de pressao
adverso durante o ciclo cardiaco nas ramificagdes do vaso sanguineo, ou seja,
quando a pressao estatica aumenta na diregao do fluxo sanguineo (LIN, et al., 2017).

A turbuléncia € um fenbmeno natural complexo, ocasionando rotineiramente
em escoamentos dos mais diversos, nao se devendo apenas ao movimento dos
fluidos, mas também ao elevado numero de graus de liberdade do regime turbulento
e outros motivos (CARVALHO, 2022).

E o regime predominante em escoamentos gerais e, devido & sua importancia,
coloca-se entre os mais seriamente pesquisados no ultimo século, fornecendo um
testemunho das dificuldades e dos desafios cientificos declarados por este tema,

sendo ainda muito mal compreendido nas suas bases fundamentais (NETO, 2020).
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Atualmente, gragas a recursos computacionais poderosos e estudos
laboratoriais experimentais, a extragao de informagdes mais precisas e detalhadas de
escoamentos, com visualizagdes tridimensionais, se faz possivel (NETO, 2020).

Para a realizagdo da modelagem da turbuléncia, sdo utilizadas solugdes
numeéricas para obtengao de modelos que buscam predizer seus efeitos para varios
niveis de aproximacgao, adotando-se maior ou menor descrigdo no detalhamento das
caracteristicas do escoamento (PIOMELLI, 1999).

Mesmo havendo uma quantidade elevada de modelos de turbuléncia
disponiveis, ndo ha algum que possa ser aplicado adequadamente a todos os tipos
de escoamento (GONCALVES, 2020).

Na literatura, destacam-se trés modelagens de turbuléncia: LES (Large Eddy
Simulation), DNS (Direct Numerical Simulation) e a RANS (Reynolds Averaged
Navier-Stokes). Para este trabalho, foi apresentado o modelo de turbuléncia RANS k-
w SST, o mais citado e utilizado nas simulagées em CFD para os casos de estudos
hemodinamicos (GONCALVES, 2020; MAHALINGAM, et al., 2016) (Figura 21).

Figura 21 — Grau de modelagem versus custo computacional dos modelos de turbuléncia.

Grau #4
de
Modelagem

100% +HRANS

LES
0% DNS

L 1 L > Custo

L) ] T i
baixo alto muito alto Computacional

Fonte: Adaptado de Rezende (2009).

Reiteradamente, os modelos considerados para obtencdo da turbuléncia
limitam-se a uma geometria idealizada, sem curvaturas, sem estenoses. Em busca de
maior precisao, Mahalingam, et al. (2016) sugerem o modelo de turbuléncia k-w SST
(Shear-Stress Transport) como o0 mais adequado para simular escoamento
sanguineo, uma vez que combina as caracteristicas desejaveis dos modelos k-¢ e k-

w.
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Além dessas vantagens, o modelo k-w SST possui relativo baixo custo
computacional comparado aos modelos LES (Large Eddy Simulation) e DNS (Direct
Numerical Simulation), como ilustra a Figura 21 (PIOMELLI, 1999; GONCALVES,
2020).

O modelo k-w SST, a exemplo dos modelos k-€ € 0 k-w, € um modelo de
viscosidade turbulenta de duas equagdes. Utilizado para modelar turbuléncia de
escoamentos com gradientes adversos de presséo e separagdo da camada limite, foi
proposto por Menter (1994) e utiliza a formulacdo dos modelos citados (k- e k-w).

Esse novo modelo se comporta como um k-w proximo a parede e como um k-
¢ distante da parede, em corrente livre. Para tal, o modelo k-¢ € descrito em termos da
taxa especifica de dissipacdo w. Os modelos k-¢ e k-w sdo multiplicados por uma
fungéo de mistura (F1) e somados. A fungc&o de mistura é definida como um valor unico
na regiao interna da camada limite turbulenta (modelo padrao k-¢) e é zero na regiao
distante da camada limite turbulenta (modelo padrao k-w) (FIUZA e REZENDE, 2019).

O modelo de turbuléncia k-w SST é composto pela equacao de transporte da
energia cinética turbulenta (k) e pela equagéao da taxa de dissipagao especifica (w),

de acordo com as equagdes (2.10) e (2.11), respectivamente.

d(pk) = 9(pu;k) d Heurp Ok
=y.P, — — — 2.10
6t + axi VP ﬁlpkw + axi [(‘u + [247% )axi] ( )
d(pw) d(pu;w) a Uiwrp O 1 0k dw
— uApS? — 2 _[( )_] 20—-F))p——— 2.11
at + 0x; HApS™ = prpke + 0x; ut a, /0x; + 2 P oW, 0x; 0X; ( )
Onde,
a(pk) . . . )
- % é o termo transiente, assim como o %;
. . . k
—  Uqrp € a viscosidade turbulenta dada por psyp = %ﬁ;
max | ——=
at’a1w

— F, e F, sao fungdes de mistura no modelo k-w SST,
— S é o valor absoluto da taxa de deformacéo;

— u; € a velocidade local;

— u € aviscosidade cinematica;

— x; € otensor de direcdo das coordenadas;

— B, e B, sado constantes empiricas do modelo SST;

— o é adifusividade de Prandtl;
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— vy é aintermiténcia;

— P, € um termo de produgao de energia cinematica turbulenta.

2.6.4 FLUXO PULSATIL NA CIRCULAGAO FONTAN

De um ponto de vista estritamente mecénico, o desempenho do sistema
cardiovascular é determinado por uma interagdo complexa entre contratilidade, pré-
carga e pos-carga das quatro camaras cardiacas'®, interagbes mecanicas entre essas
camaras e as propriedades de impedancia distribuidas nas respectivas redes
vasculares (MYNARD; SMOLICH, 2015).

O sangue é bombeado em pressdo elevada do ventriculo esquerdo para a
aorta. Espalha-se de forma pulsatil da aorta para os demais vasos sanguineos em um
padréo de ramificagdo. Quanto mais distante do ventriculo esquerdo, menor sera a
pressao sanguinea, sendo desta forma menos pulsatil, até o retorno ao atrio direito.
As ondas rebatidas pelas bifurca¢des das ramificagdes retornam a aorta, criando um
entalhe dicrotico na forma de onda de pressédo, empurrando a valvula aodrtica (TU,
INTHAVONG e WONG, 2015).

Esse fluxo pulsatil é transiente e claramente instavel. De natureza complexa
multidirecional, é, por exemplo, alterado pela frequéncia respiratoria, atividade fisica
e postura, sendo, portanto, de dificil caracterizagao (TU, INTHAVONG e WONG, 2015;
MARKL, et al., 2011).

Atualmente, com o uso de ressonancia magnética sensivel ao fluxo (4D-flow
MRI), ja é possivel a codificacéo tridimensional das informagdes deste fluxo sanguineo
multidirecional nos vasos sanguineos, possibilitando, portanto, a caracterizagdo do
escoamento sanguineo de maneira proxima ao real (MARKL, et al., 2011).

Markl, et al. (2011) estudaram as caracteristicas do fluxo cardiaco, utilizando o
4D-flow MRI em quatro voluntarios saudaveis e compararam com quatro voluntarios
com Circulagdo Fontan, em conexdo cavopulmonar total (CCPT), na sigla em inglés.
Realizaram o mapeamento do escoamento sanguineo nas cavas inferior (VCI) e
superior (VCS) e nas artérias pulmonares direita e esquerda anastomosadas,
caracterizando, portanto, o fluxo cirurgicamente alterado, como ilustrado na Figura
22.

16 Atrio e ventriculo direito e atrio e ventriculo esquerdo.
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Figura 22 — Mapas de conectividade de fluxo 3D ilustrando o enchimento da aorta (tragos
vermelhos) e do sistema pulmonar (tragos amarelos e azuis) em dois pacientes de ventriculo
de fisiologia unica apos CCPT.

Paciente 1

Vista
Posterior
Fonte: Markl, et al. (2011).

Posterior

Identificaram nas amostras que:

1. O fluxo da veia cava inferior contribui igualmente para o preenchimento
das artérias pulmonares esquerda (APE) e direita (APD) em todos os
pacientes;

2. O fluxo da veia cava superior direcionado para os pulmdes esquerdo e
direito diferiu entre os pacientes, ocorrendo diferenga consideravel entre
o fluxo para o pulméao esquerdo e para o pulméao direito;

3. O fluxo para a artéria pulmonar direita foi consistente, maior para os

pacientes de Fontan em comparagdao com os pacientes controle

normais:
Razao de fluxo pacientes com Fontan: % =17+06 (2.12)
~ . APD
Razao de fluxo pacientes controle: E 1,1+0,1 (2.13)

4. A distribuicdo do fluxo em diregdo aos pulmdes direito e esquerdo

depende da posicao da anastomose cavopulmonar;
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5. Pulsatilidade substancialmente reduzida no retorno venoso e fluxo para

os pulmaoes;

6. Pulsatilidade semelhante das curvas fluxo-tempo da aorta entre

pacientes de Fontan em comparac¢ao aos pacientes controle, com fluxo

de pico reduzido.

Quadro 4 — Estatistica descritiva de pico de fluxo e indice de pulsatilidade (IP) em

voluntarios saudaveis e pacientes com CCPT.

Aorta VCS VCI
Controles | Pacientes | Controles @ Pacientes | Controles | Pacientes
Fluxo de pico (mL/s) 436 £53 317+74 | 76+7 22+ 14 187 +42 @ 61 +28
Indice de Pulsatilidade | 4,4+ 0,6 | 41+0,2 31+1,3 {1,3+0,5 2,5+08 1,0+0,3
APD APE
Controles | Controles | Controles | Pacientes
Fluxo de pico (mL/s) 182 +25 51+24 172+21 40419
indice de Pulsatilidade | 4,1+06 1,1+04 | 41+06 1,7+0,8
Fonte: Markl, et al. (2011).
Figura 23 — Fluxo pulsatil na VCS e VCI.""
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Fonte: Markl, et al. (2011).

Com os dados obtidos da ressonancia magnética sensivel ao fluxo (4D-flow
MRI), Mark, et al. (2011) organizaram um descritivo indicando os picos de fluxo e o
indice de pulsatilidade’ (IP) em voluntarios saudaveis e pacientes com CCPT

(Quadro 4). Assim, foi possivel tragar a curva que expressa o fluxo na artéria aorta

17 As barras de erro representam os desvios-padrao interindividuais entre os voluntarios. Observe que
o paciente 3 apresentou reducédo clara no fluxo em comparagdo com voluntarios e todos os outros
pacientes devido a idade mais jovem (12 anos) em comparagdo com os outros pacientes (16, 18 e 26
anos).

18 indice de pulsatilidade (IP) = (fluxo maximo — fluxo minimo) / fluxo médio.
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ascendente, veias cavas inferior e superior para cada paciente avaliado e a média do
grupo de controle (Figura 23).

Os autores reforcam que as alteragdes de fluxo mais pronunciadas ocorreram
no paciente em que o eixo da VCS era mais distante do eixo da VCI, ocorrendo vortice
substancial, indicando perda de energia e eficiéncia prejudicada no enchimento
pulmonar (Figura 24).

Na Figura 24, destaca-se do lado esquerdo, a ressonéncia magnética
indicando a existéncia do deslocamento entre o eixo da VCS e o eixo da VCI (a). Ja
do lado direito, é ilustrado o mapa de conectividade do fluxo 3D, demonstrando a
existéncia de um vértice do fluxo provindo da VCS para a APD.

Desta forma, concluiram que ha significativa importancia em se realizar analise
individual do fluxo 3D, pois esse tipo de investigagdo possibilita a elucidagéo de

fendmenos proprios, como o vortice citado.

Figura 24 — llustragdo da medicado do deslocamento (a) entre o eixo da VCS e o eixo da VCI
da conexao cavopulmonar total com geracao de voértice.

VORTICE

Fonte: Markl, et al. (2011).

Ha diversas formas de se modelar um sistema circulatério humano. Modelos
unidimensionais, relativamente mais simples e com menor custo computacional
comegaram a ser explorados na literatura. Permitem reproduzir a forma e a
intensidade do fluxo pulsatil nos principais circuitos sanguineos do organismo humano
(MYNARD; SMOLICH, 2015).

Mynard e Smolich (2015), com o objetivo de validar seu modelo unidimensional,
compararam-no com uma extensa revisdo da literatura de medi¢des in vivo, de

presséao e fluxo, das principais veias e artérias humanas. Na Figura 25, destacam-se
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comparativos obtidos para o fluxo na veia cava superior e inferior e pressao na artéria

pulmonar, por exemplo.

Figura 25 — Comparacéao do fluxo e da pressao humanos com os gerados pelo modelo
unidimensional de Mynard e Smolich (2015).

Fluxo na Veia Cava Superior (ml/s)
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Testes in vivo Modelo computacional
100 100
80 ' 80
60 60
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20 20
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20 - - 20
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Pressio na Artéria Pulmonar (mmHg)

Testes in vivo Modelo computacional
20 20
15 15
10 10
5 5
0 0,2 0,4 0,6 0,8 (s) 0 0,2 0,4 0,6 0,8 (s)

Fonte: Mynard e Smolich (2015).

Ja modelos multidimensionais, como o 2D e o 3D, fornecem informagbes mais

detalhadas do escoamento no espaco, permitindo sua interacio, inclusive, com as



100

paredes dos vasos sanguineos; porém, com maior complexidade e custo
computacional (GONCALVES, 2020).

A ecografia, ou ultrassonografia com doppler, € outro método utilizado para a
obtencdo da arquitetura vascular e os aspectos hemodinédmicos associados ao
escoamento em diferentes vasos sanguineos (GONCALVES, 2020). Marr, et al.,
(2018) reforcam que a ultrassonografia com doppler é a técnica de imagem mais
utilizada para avaliagdo do sistema vascular.

Marsden, et al. (2006) estudaram os efeitos do exercicio e a respiragdo na
eficiéncia hemodinamica da CCPT. Até entao, os estudos negligenciaram os supostos
efeitos da respiragcao e os estados de estresse mais elevados, como quando ocorre
exercicio. Desta forma, utilizaram a CFD para simular o fluxo sanguineo em dois
modelos de Fontan.

Uma vez que a CCPT desempenha papel fundamental nas perdas de energia
e consequentemente no resultado de Fontan, as cirurgias sao consideradas sem
sucesso se surgirem condi¢ées hemodinamicas adversas, como gradiente de presséo
significativo, o que para o fluxo venoso passivo podem ser apenas alguns milimetros
de mercurio, ou distribuicdo desigual entre os pulmdes esquerdo e direito.

Assim, a hipotese dos autores € de que as condicdes em exercicio sejam ainda
mais importantes para o efeito tardio da Circulagdo Fontan, sendo um preditor de
morbidade e mortalidade pds-operatéria. Além do mais, ndo sao so6 os efeitos diretos
do exercicio que eram desconhecidos para a Circulacdo Fontan, mas também o
impacto que a respiragao impde sobre a taxa de fluxo.

Por meio da ecocardiografia e cateterismo desses pacientes, foi constatado que
a velocidade do fluxo da VCI apresentava variagao respiratoria significativa, bem como
menor pulsatilidade. Ja na VCS nao foi evidenciada variagdo respiratéria, mas sim
pequena pulsatilidade.

Para a realizagao deste trabalho, Marsden, et al. (2006) consideraram trés
niveis de exercicio (leve, moderado e pesado) bem como as paredes dos vasos como
rigidas. Para as condigbes de contorno de resisténcia (relagdo de pressao por vazao)
usadas nas saidas dos ramos da artéria pulmonar, os valores de resisténcia em todas
as saidas do modelo foram reduzidos em 5%, 10% e 15% (exercicios leves,
moderados e pesados, respectivamente), de forma consistente com o aumento da

taxa de fluxo.
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Ja para a distribuicdo do fluxo, foi considerada 50/50 (APE e APD) para o
Paciente A e 35% e 65% (APE e APD) para o Paciente B. O fluxo das pulmonares foi
entdo dividido em lobos superior e inferior. O superior recebeu 20% do fluxo, e o
inferior, 80% do fluxo.

Hjortdal, et al. (2003) estudaram 11 pacientes com 12,4 anos de idade em
média e 5,9 anos apods a operagado de CCPT, por meio de ressonancia magnética em
tempo real, para medir o fluxo sanguineo na veia cava superior (VCS), veia cava
inferior (VCI) e aorta ascendente sob inspiracdo e expiragdo durante o exercicio
supino de membros inferiores (repouso 0,5 e 1,0 W/kg) em uma bicicleta ergométrica,
e concluiram que a circulagao da VCI e dos fluxos adrticos aumentou com o exercicio
de perna supina, diferentemente da VCS. Com a conclusdo do protocolo foi
evidenciado aumento da frequéncia cardiaca e respiratdéria com o aumento dos niveis

do exercicio (Quadro 5).

Quadro 5 — Frequéncia cardiaca, frequéncia respiratoria e duragcao da fase inspiratoéria
relativa a todo o ciclo respiratorio (fragao inspiratéria) durante medigcdes de fluxo em repouso
e durante o exercicio.

Frequéncia  Frequéncia ~

, e Fracao
Cardiaca Respiratoria T
4 - Inspiratoria

min min

Descanso 74+14 2114 0,35+0,05
0,5W/kg 90+11 30+7 0,411+0,04
1,0 W/kg 104+8 35+8 0,41+0,04

Fonte: Hjortdal, et al. (2003).

O Quadro 6 ilustra as taxas de fluxo para o grupo de estudo e o impacto da
respiracdo. Evidenciou-se que as taxas médias de fluxo da aorta e da VCI subiram
significativamente com o aumento da carga de exercicio, enquanto que no fluxo da
VCS as taxas mantiveram-se inalteradas.

As taxas do fluxo adrtico foram ligeiramente mais baixas na inspiracdo em
comparacgao a expiragao, tanto para repouso quanto para exercicio. Ja para a VCI, as
taxas do fluxo na inspiragéao foram significativamente maiores que na expiragéo, para
ambos os estados (repouso e exercicio). E finalmente, para a VCS, nédo foram
observadas mudancas de fluxo com a respiracao.

Como conclusao deste estudo, Hjortdal, et al. (2003) identificaram que na

CCPT a circulagao da VCI e os fluxos adrticos aumentam com o exercicio de perna
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supina, o que nao aconteceu com a VCS. A inspiracao facilita o fluxo da VCI em
repouso, mas menos durante o exercicio, quando a bomba periférica parece ser mais

importante.

Quadro 6 — Taxas médias de fluxo sanguineo em dois ciclos respiratorios e taxas de fluxo
médias correspondentes durante a inspiracao e expiragao na aorta, VCl e VCS em repouso

e em dois niveis diferentes de exercicio.

Aorta VCI VCS

(L/min/m?2) (L/min/m?) (L/min/m?)
Descanso
Fluxo no ciclo respiratério 2,99+4+0,83 1,6+0,52 1,26+0,34
Fluxo na inspiragdo 2,85+0,73 2,99+1,25 1,26+0,32
Fluxo na expiracao 3,2440,91 0,831+0,44 1,2940,42
Fracao de fluxo inspiratério 1,0+0,1 1,940,5 1,0+0,2
0,5W/kg
Fluxo no ciclo respiratorio 3,97+1,2 2,58+0,71 1,274+0,42
Fluxo na inspiragao 3,84+1,24 3,861+1,29 1,37+0,56
Fluxo na expiracao 4,33+1,48 1,7940,65 1,21+0,39
Fracido de fluxo inspiratério 1,0+0,1 1,5+0,2 1,1+0,3
1,0 W/kg
Fluxo no ciclo respiratério 4,62+1,49 3,254+1,23 1,27+0,46
Fluxo na inspiragao 4,314+1,57 4,3612,04 1,231+0,47
Fluxo na expiracao 4,88+1,5 2,39+1,15 1,36+0,57
Fracdo de fluxo inspiratério 0,940,1 1,440,3 1,0+0,3

Fonte: Hjortdal, et al. (2003).

Com estes dados produzidos por Hjortdal, et al. (2003), Marsden, et al. (2006)
construiram um modelo de respiracdo para simular o fluxo variado da VCI em
simulacdes de Fontan. A elevada variacao das taxas do fluxo da VCI é consistente
com a grande capacitancia venosa na parte inferior do corpo e permite o acumulo de
sangue durante a expiracéo e liberagdo do sangue armazenado durante a expiragao.
Ja a menor variacao do fluxo da VCS em relagao a respiracao € explicada pela baixa
capacitancia venosa na regiao superior do corpo (MARSDEN, et al., 2010).

Desta forma, por meio de um polindmio, foi criado um modelo respiratorio para
descrever a inspiracao e outro para descrever a expiracio. A taxa de fluxo média total

ao longo do ciclo respiratério é dada pela seguinte equagao:

Qmeaio = 1rQr + (1 — 1) Qg (2.14)
Onde,
— I é afracdo inspiratdria;

— Q, é ataxa de fluxo média durante a inspiracao;
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— Qg € ataxa de fluxo média durante a expiragao.

O tempo de inspiragao T; e expiracao T € dado pelas seguintes equagoes:

T, = IpTg (2.15)
TE = TR - TI (216)
Onde,

1, . . ..
- Tr= €0 tempo para um ciclo respiratorio;
— R é a frequéncia respiratoria.
A forma polinomial para a inspiragédo com coeficientes a, b e c, e outra para a

expiragao com os coeficientes d, f e g:
q;(t) =at’+bt+c (2.17)
ge(t) =dt* + ft+g (2.18)

As equacdes (2.19) a (2.24) foram aplicadas para resolver os coeficientes
desconhecidos do modelo. As equacgdes (2.19) e (2.20) impdem as taxas de fluxo

meédias na inspiracao e expiragao para corresponder aos valores meédios medidos.

1 (T
Q= 7] q,(t) dt (2.19)
0
1 (Tx
= t)dt 2.20
0 =g ), 9 220)

Ja as equacdes (2.21) e (2.22) garantem a continuidade de C° na taxa de fluxo
no final da inspiragao, t = T; e periodicidade entre o inicio da inspiracéo, t = 0,€e 0

final da expiragao, t = Tg.

q(t=T)=qgt=T) (2.21)
q;(t =0) = qe(t =Tg) (2.22)

O nivel do fluxo retrégrado na expiracao é determinado como uma fragcao do
fluxo médio:

qe(tmin) = F-(Qméaio) (2.23)
Onde,
tmin € encontrado definindo a derivada para zero;

— Fg é o fluxo retrégrado.
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A condicéo final fixa a vazao no inicio da inspiragao:

q;(t=0)=0Q, (2.24)
Onde,

— Qo = 0 se houver fluxo retrégrado (para os casos de repouso e exercicio
leve);

— Qo = FrQmeaio S€ nao houver fluxo retrégrado (para os casos de
exercicio moderado e pesado).

Desta forma, Marsden, et al. (2006) definiram seis equacgdes ((2.19) a (2.24)) para
resolver seis incognitas do problema, resultando em um sistema nao linear.

Com os dados contidos no Quadro 6 e no Quadro 7, foram obtidas as curvas
ilustradas na Figura 26. Na esquerda ha a indicagao do fluxo cardiaco tipico de um
paciente de Fontan, obtido por RM. Na direita, foi plotada a forma do fluxo com a
inspiracédo em vermelho e a expiragdo em azul. O pico de fluxo ocorre um pouco antes
do final da inspiragao.

Como conclusao, evidenciaram que os resultados (pressao e fluxo) obtidos pelo
modelo de respiragao, calculados, comparam-se qualitativamente muito bem com os

dados obtidos pela ecocardiografia e os tragados de pressao por cateterismo.

Quadro 7 — Parametros do modelo de respiracdo usados para entrada da VCI com
condi¢cdes de contorno em repouso € trés niveis de exercicio.

Frequéncia Frequéncia
Nivel de Exercicio Cardiaca respiratéria FR
(por minuto) (por minuto)
Descanso 63 21 -0,10
Exercicio Leve 105 35 -0,03
Exercicio Moderado 135 45 0,24
Exercicio Intenso 165 55 0,41

Fonte: Marsden, et al. (2006).

Wei, et al. (2016), estudaram a utilizagdo da condi¢do de contorno (CC) do
tempo médio do fluxo em vez do fluxo pulsatil nas simulagbes cardiovasculares com
o intuito de reduzir o tempo de processamento da simulacao.

O estudo utilizou simulagdes de CFD especificas de 101 pacientes de Fontan
para comparar as condi¢coes de contorno de tempo de fluxo médio e pulsatil, utilizando

as métricas de perda de poténcia e distribuicdo do fluxo hepatico.
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Figura 26 — Forma de onda indicando o fluxo sanguineo para condigdes de contorno de
entrada. A esquerda, dados extraidos do paciente in vivo. A direita, ilustragcdo do modelo de
respiracao realizado por Marsden, et al. (2006)
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40
40

20
30

0 02 04 06 08 i 12 0 ojs i 1',5 2 25
tempo(s) tempo(s)
Fonte: Marsden, et al. (2006).

Como métricas hemodinamicas, utilizaram a pulsatilidade do fluxo, que define
a forma da onda do fluxo, a qual é quantificada pelo indice de pulsatilidade (IP), pela

seguinte equacao:

_ Omax = Qmin 000 (2.25)

IP
2meédio

Onde,
Qmax € a taxa de fluxo maxima no vaso ao longo de um ciclo cardiaco;
Qmin € a taxa de fluxo minima no vaso ao longo de um ciclo cardiaco;
Qmedio € a taxa de fluxo média no vaso ao longo de um ciclo cardiaco.
Um nivel geral de pulsatilidade da conexao de Fontan pode ser representado

pelo indice de pulsatilidade total ponderado (wiP;,:4;), cOnforme segue:

WIPipier + WIPgy 116
2

(2.26)

WIPyorqr =
Onde,
—  WwIP;y.: € 0 indice de pulsatilidade ponderada do fluxo de entrada;
— WIPy,e: € O indice de pulsatilidade ponderada do fluxo de saida,
representado pelas equacdes:
Q.

Zk=all inlets Qk

WP = ) IP,

i=all inlets

(2.27)
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Q.

2k=all outlets Qk

WiPoee = ) 1P, (2.28)

i=all outlets

Ja a perda de poténcia (PP) na PCFC foi definida usando uma analise de

energia do volume de controle da conexao de Fontan:

PP = Z f<p+%pv2>v.dA— z f(p+%pv2>v.dz4 (2.29)

inlets outlets

Onde,

— p €é adensidade do sangue;
— p é apressao estatica;

- v é avelocidade;

- A é aareado vaso.

A média da distribuicdo do fluxo hepatico e a perda de poténcia indexada (iPP)
foram calculadas ao longo de um ciclo cardiaco apés a solucdo se tornar
periodicamente estavel, sendo a iPP definida como segue:

PP

PP =——F"—— (2.30)

pPQs
ASC?
Onde,

—  Q, € o fluxo sistémico médio no tempo;
— PP é a perda de poténcia média no tempo;
— ASC é a area de superficie corporal.

A sensibilidade do uso de condigcbdes de contorno simplificadas, como a média
de tempo no artigo de Wei, et al. (2016), foi definida como a discrepancia entre as
meétricas hemodinamicas entre as simulagdes usando estas condicdes de contorno
em relacdo as métricas das simulagdes com fluxo pulsatil. Quanto menor a
discrepancia, menos sensivel € a métrica ao usar a condi¢do de contorno média de
tempo. Assim, a sensibilidade em relagéo a distribuicao de fluxo hepatico (DFH) e a
perda de poténcia indexada (iPP) foram quantificadas pelos indices dDFH e diPP,
respectivamente.

dDFH = |DFHpcc — DFHpeec| (2.31)
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|DFH,cc — DFH e

1009 (2.32)
iPPyec x100%

diPP =

Onde,

— O indice pCC representa a condigao de contorno pulsatil;
— O indice mtCC representa a condigao de média de tempo.

Os dados demograficos dos pacientes utilizados na pesquisa foram
sintetizados no Quadro 8, e os dados do fluxo, no Quadro 9. O numero de Reynolds
descrito no Quadro 9 foi calculado com base no didmetro da VCI e na taxa de fluxo,
sendo essas taxas indexadas pela area de superficie corporal. No Quadro 10, foram
apresentados os didametros dos vasos normalizados pela raiz quadrada da area de

superficie corporal.

Quadro 8 — Informagbes demograficas dos pacientes (n = 101). Os dados sao relatados
como média * desvio-padrao.

Idade (anos) 12,3+8,1
Area de superficie corporal (m?) 1,2340,51
Sexo (masculino/feminino) 67/34
Bilateral / VCS tnica 20/81
Conexao Fontan Intra-atrial / extracardiaca 65/36
SCEH /ndo SCEH 40/61

Fonte: Wei, et al. (2016).

Quadro 9 — Dados dos fluxos dos 101 pacientes. Os dados séo relatados como média
desvio-padro.'®

Nuamero de Reynolds (RE) 554 +239
Distribui¢ao do fluxo pulmonar (%APE) 44412
Qvei (L/min/m?) 1,70+0,55
chs (L/mm/mz) 1,02i0,53
Qape (L/min/m?) 0,95+0,65
Qapd (L/min/m?2) 1,14+0,66
Qvest (L/min/m?) (n = 21) 0,68+0,35
Qaz (L/min/m2) (n = 2) 1,07£0,39
Qapds (L/min/m?) (n = 24) 0,2410,37
iQs (L/min/m?) 2,79+0,78
WIPinlet (%) 45+18
WIPoutlet (%) 49126
WIPtotal (%) 47419

Fonte: Wei, et al. (2016).

19 Os indices vcsl, az e apds sdo abreviaturas de Veia Cava Superior Lateral, Veia Azigo, Artéria
Pulmonar Direita Superior; e a abreviatura iQs significa Fluxo Sistémico Indexado.
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Quadro 10 — Caracteristicas geométricas de corte. Os dados sao relatados como média +
desvio-padrao.

Didmetro do Vaso APDS VCSL AZ
(mm/m) VCI VCS APE APD (n=24) (n=21) (n=2)
Minimo 15.943.3 12.8+3.1 8.6+29 10.7£3.0 6.9%1.6 9.0+2.0 7.1%2.2
Média 19.0+4.1 14.7+3.7 11.6+3.0 12.8+3.3 83+1.8 10.8+2.8 8.3%+2.6
Maximo 229457 17.6+45 17.1452 165447 10.6+3.1 134449 12.743.0
VCI deslocada com VCS* VCI deslocada com VCSL*

Deslocamento das
veias 0.2540.33 1.5540.93

VCI-VCS VCI-APE VCI-APD VCS-APE VCS-APD APE-APD
Angulos (graus) 1334225 109+17 87415 106t16  100+13 107+28

VCI-VCSL ~ VCSL-VCS VCSL-APE VCSL-APD
Angulos (graus) 132436 56+31 102413 122421

*Normalizado pelo didmetro médio da VCI.
Fonte: Wei, et al. (2016).

A Figura 27 ilustra um exemplo para uma geometria com duas entradas de
VCS, indicando as diferengas nos campos de fluxo ao longo de um ciclo cardiaco entre
simulagdes utilizando CCs de tempo médio e pulsateis.

Figura 27 — Exemplo das diferengas nos campos de fluxo ao longo de um ciclo cardiaco
entre simulagdes, usando condigdes de contorno de tempo médio e pulsateis, baseado em
simulacdes.

QO

b wvcst

Taxa Fluxo Entrada (1/min)
Taxa Fluxo Saida (1/min)

Fonte: Wei, et al. (2016).
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Nesta figura, as linhas de fluxo de uma CCPT obtidas por meio de CFD séao
ilustradas em (b) com condi¢gdes de contorno com média de tempo; e em (c), com
condi¢cbes de contorno pulsateis. As formas de onda de fluxo correspondentes séo
mostradas em (a).

Apos analise dos fatores demograficos, geometrias e fluxos, foram realizados
Graficos de Band-Altman iPP e DFH para as condi¢des de contorno de tempo médio
versus pulsateis demonstrando as diferengas de iPP e DFH de -24,3% e -4,4%,
respectivamente, com base em seus valores médios. A diferenca de -24,3% no iPP
indicou que a condi¢gao de contorno em média de tempo ndo é uma boa substituicao
a condigao de contorno pulsatil na avaliacdo do iPP.

Ja para DFH, mesmo que a diferenca média tenha sido de apenas -4,4%, os
limites de concordancia de 95% para DFH foram de 753,5%, implicando que a
condi¢cdo de contorno com média de tempo nao pode ser usada diretamente como
substituto da condicao pulsatil para avaliar o DFH.

Por fim, Bazilevs, et al. (2009) ilustraram as vazdes médias em fungéo do tempo
para as cavas inferior e superior (Figura 28). E evidente que o fluxo da VCS é
sincronizado com o ciclo cardiaco, enquanto o fluxo da VCI é sincronizado com o ciclo
respiratorio. Desta forma, os autores consideraram o trabalho de Marsden, et al.
(2006), no qual relacionavam os efeitos do exercicio e respiracao na eficiéncia

hemodinamica em CFD para CCPT.

Figura 28 — Taxas de fluxo de entrada VCI e VCS para condi¢cdes de repouso e exercicio.
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Fonte: Bazilevs, et al. (2009).
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2.7 INTERAGAO FLUIDO-ESTRUTURA (FLUID STRUCTURE INTERACTION — FSI)

A FSI é um fendbmeno de interacao entre um fluido e um sdlido que surge em
sistemas em que a estrutura sélida pode se deformar devido a acéo do fluxo do fluido
ao seu redor ou dentro dela, ou vice-versa (AHAMED, et al., 2017).

A interagao fluido-estrutura ocorre comumente na engenharia. Por exemplo, a
agao do vento sobre estruturas como edificios, pontes e aeronaves; o escoamento em
canais e vertedouros; a interacdo da agua em barragens; e até mesmo na
bioengenharia, como nos escoamentos cardiovasculares.

As paredes dos vasos sanguineos sdo os limites naturais do dominio fluido,
interagindo com o fluxo sanguineo para a FSI. Mesmo que em muitas aplicagbes o
movimento das paredes dos vasos sanguineos, causado pelas forgas
hemodinamicas, seja insignificante, ha vasos onde esta deformagéo € elevada, nos
quais pode haver tensdes de cisalhamento da parede 50% maiores no pico do fluxo
ou durante exercicios, sendo especialmente importante em portadores de aneurisma,
por exemplo (DUVERNOIS, et al., 2012).

Tem havido progresso na modelagem utilizando a FSI dos vasos em relagao a
dinamica do fluxo sanguineo, com esforgcos para aumentar a precisdo e a eficiéncia
da modelagem computacional, assim como para o enfrentamento de desafios fisicos,
como a atribuicdo de propriedades de paredes hiperelasticas (DUVERNOIS, et al.,
2012).

Por outro lado, a modelagem CFD do fluxo sanguineo, utilizando a suposigéao
simplificadora de que as paredes dos vasos estudados sao rigidas, continua sendo a
solugdao dominante, seja pela facilidade de obtencédo de programas especificos, seja
pela menor necessidade de recursos computacionais. Porém, para que a modelagem
seja realizada, o fluxo sanguineo e a deformacéo da parede do vaso precisam ser
tratados como acoplados (TAKIZAWA, et al., 2012).

A FSI, portanto, € o acoplamento entre leis fisicas distintas, como a
fluidodindmica e a mecanica estrutural. No caso deste trabalho, o sangue € o fluido e
a parede vascular € a estrutura. Nele, ha a consideragao do campo de pressédo ao
término de uma analise CFD e as consequéncias diretas de uma interface entre os
dominios do fluido e da estrutura, sendo necessario que as condi¢cdes na fronteira dos
dois dominios sejam satisfeitas (CARVALHO, 2022).
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Collar (1946) foi quem primeiro descreveu problemas de interagao fluido-
estrutura no campo da aeroelasticidade. Neste trabalho, foram considerados trés tipos
de forgas:

1. Forga resultante do escoamento;

2. Forcga referente a mecanica dos solidos (forga elastica);

3. Forga relacionada a dindmica das estruturas (forgas inerciais).

Com o intuito de melhor compreender como esses trés tipos de forgcas séo
consideradas na modelagem do problema fisico, Collar (1946) propds o seguinte

diagrama, apresentado na Figura 29.

Figura 29 — Diagrama de Collar.

Forcas
Aerodinamicas

Problemas dinamicos
de IFE

Vibracoes
Mecanicas

Elasticas [nerciais

Fonte: Adaptado de Collar (1946).

Fernandes (2016) analisa o diagrama, dividindo as interacdes entre as Forcas
Aerodinamicas e Forgas Elasticas; Forgas Elasticas com Forgas Inerciais; Forgas
Inerciais com Forgas Aerodinamicas; e, por fim, as trés forgas, observando:

1. Problemas envolvendo a acado de forcas aerodindmicas e elasticas —
configuram caso estatico de interagdo fluido-estrutura, que se mostra
interessante quando a movimentagéo do sdlido € lenta ou amortecida;

2. Problemas envolvendo a acao de forgas elasticas e inerciais — mostram-se
importantes em casos em que a interagédo com o meio fluido nao é significativa,
como problemas de vibracdes livres ou forcadas em estruturas robustas;

3. Problemas envolvendo a combinagao de forgas aerodindmicas e inerciais —

sao relevantes para estudos de rajadas e carregamentos aerodindmicos;
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4. Problemas envolvendo a combinacdo das trés forgas — consistem num
problema dinamico de interacdo fluido-estrutura. Nestes casos, o
deslocamento da estrutura, provocado ou nao pelas for¢as do fluido, interfere
no escoamento, acarretando, segundo o autor, um fenébmeno acoplado de
grande complexidade.

Em se tratando de acoplamentos, os problemas que envolvem fisicas distintas,
como é o caso da FSI, podem ser modelados em duas diferentes abordagens: a
monolitica ou a particionada (CARVALHO, 2022).

Na abordagem monolitica, os dominios sao integrados numa unica etapa, em
um unico sistema de equacgdes algébricas. Os nés coincidem entre as malhas. Como
vantagem, as condi¢des de fronteira da interface sao satisfeitas simultaneamente para
ambos os dominios; porém, necessitando de cdodigo adicional externo para
acoplamento das interfaces (GONCALVES, 2022; FERNANDES, 2016).

Na abordagem particionada, as equagdes governantes s&o integradas ao
tempo separadamente, sendo o acoplamento entre os dominios realizado por meio da
transferéncia de forgas e velocidades. Desta forma, os solucionadores sao individuais
e as informacdes entre os dois dominios sao trocadas em suas interfaces. Esta é a
abordagem que tem o solucionador mais competente para cada dominio, podendo
resolver problemas de FSI em que nés da malha, na interface, ndo coincidem
necessariamente (GONCALVES, 2022; FERNANDES, 2016).

A abordagem particionada pode ser dividida em dois grupos:

1. FSI-1-Way: FSI de uma via;
2. FSI-2-Way: FSI de duas vias.

No método particionado FSI/-1-Way, o acoplamento é unidirecional, se as
informagdes trocadas entre os dominios na interface seguem apenas uma diregao,
apresentando algumas desvantagens, como a nao representacdao da agao da
estrutura no fluido.

Para esta tese foi utilizada a interacdo Fluido-Estrutura FSI-2-Way, na qual o
escoamento do fluido é afetado pela deformacgao estrutural, ao mesmo tempo que a
deformagao estrutural é afetada pelo escoamento do fluido. Desta forma, as
informacdes entre os dominios na interface seguem em ambas as diregcbes. A

resolucao do problema ocorre no mesmo passo de tempo, se repetindo até que ocorra
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a convergéncia do fendbmeno estudado nos dois dominios e as informagdes trocadas
na interface (AHAMED, 2017 e BENRA, et al., 2011).

A Interacdo Fluido-Estrutura em duas vias, ou FSI-2-Way, podera ocorrer de
duas maneiras:

a) Explicita ou fraca;

b) Implicita ou forte.

O que difere as formas explicita ou fraca da implicita ou forte é a quantidade de
iteracdes de acoplamentos que é feita, sendo realizada apenas uma iteragcdo na
explicita, uma vez que no calculo do deslocamento ou das forgas, os valores séo
obtidos do passo de tempo anterior. Para mais de uma iteragao, o processo €
conhecido como implicito ou forte (AHAMED, 2017; GONCALVES, 2022).

A forma explicita € pouco recomendada, pois € menos precisa que a implicita,
que é mais realista aos problemas em que membranas ou tecidos biolégicos, como é
0 caso deste trabalho, estdo envolvidos (POSSATTI JUNIOR, 2019). Desta forma,
onde ha forte acoplamento entre os fendmenos estruturais e fluidodinadmicos, onde a
variagcao dos campos de um afetara diretamente o outro, ha necessidade de se realizar

a abordagem FSI-2-Way implicita, cujas etapas foram descritas na Figura 30.

Figura 30 — Etapas do método de acoplamento FS/-2-Way.
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@do fluido

Passo de tempo completo

Fonte: Adaptado de Ahamed, et al. (2017).

Segundo Ansys® (2023), as malhas para a simulagéo fluido-estrutural do tipo
FSI-2-Way devem respeitar uma condigdo minima de acoplamento, que varia

conforme o programa utilizado para a realizagdo da simulagdo. Para as simulacoes
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deste trabalho, foi utilizado o programa Ansys® 2022 R2, vers3o licenciada para o
LABBIO da UFMG.

Para esse programa, ha o requisito de acoplamento entre as malhas num valor
superior a 85% para ser viavel, uma vez que abaixo deste numero o acoplamento nido
ocorre. A Figura 31 apresenta a interagao entre as malhas.

Assim, na regiao da fronteira fluida e estrutural, o numero de nés e elementos
precisa ser o mais semelhante possivel, além do tamanho destes elementos. Pois,
como descreve Possatti Junior (2019), quanto maior o grau de proximidade destes
parametros, mais preciso sera 0 acoplamento necessario entre as malhas e,

consequentemente, melhores serao os resultados obtidos.

Figura 31 — Relacdo esquematica do acoplamento entre a malha fonte (Escoamento) e a
malha alvo (Estrutura) no método FS/-2-Way.

Malha Alvo

Distancia Zero

Fonte: Ansys® (2016).
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3 ESTADO DA ARTE

A dindmica dos fluidos tem sido amplamente utilizada no ambiente académico
para o estudo do desempenho hemodinamico do sistema vascular, auxiliando em
cirurgias com projetos aprimorados. Devido ao avango dos recursos computacionais
a partir dos anos 2000, a possibilidade de uso se expandiu, oportunizando malhas
mais refinadas e maior velocidade de processamento (BOVE, et al., 2003).

O estado da arte envolvendo o tema é robusto. Existem inumeros artigos sobre
a simulagdo da conexao cavopulmonar total, dos quais alguns serdo tratados neste
topico. Nestes artigos é feita uma analise CFD cuidadosa em configuragdes
complexas especificas do paciente na tentativa de responder perguntas cujas
respostas até o momento sdo obscuras. Alguns dos trabalhos que serdo descritos
compararam a perda de energia na juncdo “T” padrdo de Fontan com o modelo
“offset’, ou melhor, onde os eixos das cavas eram deslocados um do outro
(BAZILEVS, et al., 2009).

Os efeitos pds-carga pulmonar na hemodinamica no procedimento de Glenn
Bidirecional foram estudados por Guadagni, et al., em 2001, com a utilizagdo da
fluidodinamica computacional com a aplicacdo do método dos volumes finitos. Os
autores afirmaram que a construcao ideal da via cirurgica € necessaria para a
obtencao de uma circulagao eficiente, sem perdas de energia. O objetivo da pesquisa
foi investigar a quantificagdo da dissipacao de energia nas anastomoses e a razdo de
divisdo do fluxo sanguineo direcionado aos pulmdes.

Em 2003, Bove, et al. compararam o desempenho hidraulico entre os
procedimentos do tipo conexao cavopulmonar parcial (CCPP) com as conexdes
cavopulmonares totais, partindo de modelos tridimensionais gerados de dados
anatémicos derivados de RM, angiocardiogramas e ecocardiogramas.

O trabalho permeou a verificagcdo da minimizacdo de perdas por meio das
conexdes cavopulmonares, a fim de poupar a limitada energia disponivel no fluxo
sanguineo pulmonar apés o procedimento de Fontan, obtendo como resultado uma
circulacdo mais eficiente, uma vez que apenas um coracdo é funcional, sendo,
portanto, os projetos anastomoéticos cavopulmonares importantes para produzir

otimos resultados clinicos.
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De Leval, et al. demonstraram, ja em 1988, que as perdas de energia séo
elevadas onde ha angulos agudos, resultando em piores resultados clinicos. Ja
Sievers, et al. (1988) concluiram em estudos experimentais que a turbuléncia —
principalmente em torno das anastomoses realizadas no decorrer do tratamento
paliativo de cardiopatias que tendem a ventriculo unico — resulta em dissipagao de
energia, disturbios de fluxo e ma distribui¢ao do fluxo sanguineo pulmonar.

Migliavacca, et al. (2003) utilizaram a CFD para estudar a CCPT partindo de
modelos 3D, baseados em geometrias reais obtidas por meio de RM. Uma vez que
caracteristicas de fluxo abaixo do ideal, gradientes de presséo ao longo das conexdes
cirurgicas e distribuicdo desigual do fluxo pulmonar aos pulmdes podem representar
hipertensdo venosa, acumulo excessivo de liquido e perda de paliagcao efetiva, se faz
imperativo avaliar a via cirurgica para projetar o procedimento cirurgico ideal.

Jia e Esmaily (2022) reforcam que a taxa de mortalidade entre pacientes de
ventriculo de fisiologia unica continua elevada, responsabilizando a insuficiéncia do
ventriculo unico, sindrome da VCS, artérias pulmonares subdesenvolvidas ou
desigualmente desenvolvidas e outras complicagdes resultantes das operagdes de
Norwood e Glenn bidirecionais.

Os autores investigaram em diversas geometrias de CCPT poténcia dissipada
e distribuicdo do fluxo aos pulmdes, considerando os fluxos transientes, além de
considerar uma pés-carga pulmonar realistica. Esses modelos foram construidos com
base em exames de RM e angiocardiogramas, assim como as geometrias de VCS e
AP. Para as conexdes da VCI com a APD, seis geometrias foram criadas com base
em esbocgo dos cirurgides cardiacos, representando projetos alternativos tipicos de
VCI. Quatro geometrias foram feitas considerando conduto intra-atrial (IA)?°. Duas
geometrias adicionais foram criadas com um duto extracardiaco (EX), conforme ilustra
a Figura 32, onde:

— 1A, modelo geométrico considerando tunel intra-atrial em formato
eliptico;
— IA. modelo geométrico considerando tunel intra-atrial central,

— IA, modelo geométrico considerando tunel intra-atrial alargado a direita;

20 |sto significa que um canal semelhante a um tubo é feito dentro do lado direito do atrio, ligando a veia
cava inferior a artéria pulmonar.
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— 1A, modelo geomeétrico considerando tunel intra-atrial com remendo em
direcdo a APD;

— EX, modelo geométrico considerando tunel extracardiaco com insergao
da VCI de forma anteroposterior. Para esse modelo, sdo mostradas duas
vistas, uma lateral e outra frontal;

— EX; modelo geométrico considerando tunel extracardiaco com insergcéo

da VCI em dire¢ao ao pulmao esquerdo.

Figura 32 — Geometrias dos modelos TCPC utilizados por Migliavacca, et al. (2003).%"

Fonte: Migliavacca, et al. (2003).

Concluiram que a geometria da CCPT — em particular a forma como a
anastomose entre a veia cava inferior e a artéria pulmonar é realizada — tem impacto
significativo na hemodinamica local, tanto em termos de dissipagao de energia quanto

de distribuigéo de fluxo. Concluiram que a geometria do modelo /4, foi a que obteve

melhor desempenho, com dissipagcdes minimas de energia.

21 As areas tracejadas representam os cortes transversais anastométicos inferiores.
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Bove, et al. (2003) afirmam que os efeitos de um projeto anastomético
cavopulmonar, em que ha essas perdas nao minimizadas, sdo ampliados a taxas de
fluxo crescente, contribuindo para a diminuicido de tolerancia a exercicios fisicos,
observada em pacientes pos-cirurgia de Fontan.

Reforgando esse pensamento, Guadagni, et al. (2001) relatam que é imperativo
avaliar o procedimento cirurgico ideal, uma vez que a obtencao de caracteristicas de
fluxo abaixo do ideal, gradientes de pressao nas conexdes cirurgicas e distribuigdo
desigual do fluxo pulmonar para os pulmdes podem resultar problemas como
hipertensdo venosa e acumulo excessivo de liquido.

Grigioni, et al. (2003) estudaram uma CCPT com duto extracardiaco através da
CFD para avaliar a perda de energia sob diferentes condicbes de pressao em
diferentes resisténcias vasculares nas artérias pulmonares. Para isso, foi utilizado um
fluxo total de 3 L/min, com distribuicao entre a VCI e a VCS igual a 6/4. As perdas de
poténcia hidraulica em trés diferentes condicbes de carga, simulando diferentes
resisténcias dos vasos nas artérias pulmonares, foram numericamente avaliadas e
discutidas.

Portanto, o objetivo do trabalho foi contribuir para a definicdo do conjunto de
parametros que pudessem minimizar as consequéncias negativas da Cirurgia de
Fontan, tendo em vista a necessidade de assegurar fluxo sanguineo pulmonar
fisiologico ideal.

O modelo geométrico considerado para o trabalho de Grigioni, et al. (2003) foi
estabelecido conforme dados anatémicos da RM, como segue:

— Diametro da VCS =VCI =11,5 mm;

— Diametro da APE = APD = 8,6 mm;

— Deslocamento entre os eixos da VCI em relagdo a VCS = 6 mm;

- Anastomose entre a VCI e APE realizada através de duto extracardiaco
inclinado em direcao a APE em 22°.

A Figura 33 ilustra a sec¢ao longitudinal utilizada para a modelagem da CCPT
em questado. O sangue foi modelado como um liquido homogéneo e incompressivel,
considerado newtoniano de fluxo laminar e desconsiderados os efeitos gravitacionais.

Como resultado da investigacao, os autores afirmam que o deslocamento entre

as veias cavas deve evitar regides em que a dinamica dos fluidos locais possa ser
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modificada por areas de recirculagao e/ou estagnacao, que podem causar dissipagao

de poténcia e danos nas paredes dos vasos.

Figura 33 — Esbo¢o do corte longitudinal da configuracdo CCPT investigada. As dimensbes
estdo em mm.
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Fonte: Grigioni, et al. (2003).

Os autores reforcam a preocupagdao com o desequilibrio nas resisténcias
pulmonares, pois podera ocorrer ligeira aceleragcao do fluxo com recirculagdo em uma
das duas artérias pulmonares, propiciando a separacgao do fluxo. Desta forma, a CCPT
assimétrica, com as interagdes de fluxo nas cavas, resultam em perdas de energia e
dissipacéao viscosa, diminuindo, portanto, a eficiéncia.

Markl, et al. (2011) identificaram — por meio de ressonancia magnética sensivel
ao fluxo (4D-flow MRI) — que as alteracdes de fluxo mais pronunciadas ocorreram no
paciente em que o eixo da VCS era mais distante do eixo da VCI, ocorrendo vértice
substancial, indicando perda de energia e eficiéncia prejudicada no enchimento
pulmonar.

Amodeu, et al. (2001), com base em uma ampla revisdo bibliografica,
concluiram que ainda ha divergéncias quanto a melhor posigéao de se anastomosar as
cavas em relagdo as pulmonares. Em uma série de estudos in vitro, in vivo e
computacionais sobre a melhor dindmica entre os diferentes arranjos espaciais de
CCPT, os autores tém concordado que as anastomoses VCS com AP e AP e VCI nao

devem ser desviadas para lados opostos.
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Estes autores relatam melhores resultados na utilizacdo de conexao
cavopulmonar extracardiaca total, preferindo posicionar o duto da VCI a esquerda da
anastomose realizada pelo Glenn direcional. Relatam que ha perigo em posicionar o
duto da VCI a direita, porque € potencial o perigo de colisdo com a artéria lombar
inferior direita.

Para ajudar na elucidagdo do melhor arranjo espacial das cavas em relagao a
artéria pulmonar, Amodeu, et al. (2001) realizaram analises quantitativas e qualitativas
de fluxo em modelos de CCPT, simulando os dois arranjos mais frequentes em
modelos de vidro.

No primeiro, Tipo 1, utilizaram um modelo com as dimensdes idénticas as
propostas por Grigioni, et al. (2003) e ja detalhadas na Figura 33, onde o eixo da VCI
estava defasado do eixo da VCS em 6 mm. No segundo modelo, Tipo 2, o eixo entre
as cavas coincidia. Em relagao ao tamanho corporal do paciente, foram considerados
10 kg como média de massa corporal e considerado fluxo constante. Para simular a
carga arterial pulmonar, realizaram estreitamento dos tubos. Para simular a
viscosidade tipica do sangue, utilizaram uma solugdo de agua-gliceral, com
viscosidade dinamica de 3,6 cP. Realizaram as medigdes de pressao a 20 mm do
centro da cruz (intersec¢ao das anastomoses), para a VCS, VCI, APD e APE, para
razdes de fluxo de 1, 2, 3 e 4 L/min. As taxas de fluxo entre a VCS e a VCI (VCS/VCI)
foram fixadas em 40:60 e 50:50, respectivamente. As medi¢cdes quantitativas de fluxo
foram realizadas por meio de um laser (Quantel Twin Nd:YAG Q-switched).

Além do experimento, foi realizado modelo numérico de volumes finitos,
utilizando como base as medigdes in vitro, sendo os resultados comparados entre si.

A primeira simulagdo no modelo Tipo 1 foi considerada uma relagéo de fluxo
VCS/VCI de 40:60, obtendo um fluxo balanceado nas duas artérias pulmonares, com
diregcao preferencial do fluxo da VCI para a APE e da VCS para a APD. Foram
observados fluxos unidirecionais em dire¢do a APD da VCS e em diregédo a APE da
VCI. Os autores relatam a observacéo de vértice central giratorio no sentido anti-
horario como consequéncia das forgas de cisalhamento médias geradas pelos dois
principais escoamentos provindos das cavas (Figura 34).

Para obtencdo dos campos de velocidade gerados nos experimentos, foi
utilizada a velocimetria de imagem de particulas, fornecendo um mapeamento

altamente preciso do fluxo.
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Figura 34 — Visualizacao do fluxo obtido pela primeira simulagdo no modelo Tipo 1.

Fonte: Amodeu, et al. (2001).

Assim, por meio da velocimetria, foi possivel identificar que este vortice parecia
direcionar os fluxos das cavas para longe um do outro, evitando colis&o significativa,
mas ainda permitindo uma mistura adequada, com parte do fluxo da VCI desviado
para a APD.

A analise numérica do campo de escoamento para o modelo Tipo 1 confirmou
a analise da velocimetria de imagem de particulas. Na Figura 35 a, sdo destacadas
as linhas de fluxo de velocidade, e na Figura 35 b, é evidenciado o campo de
vorticidade. As simulagdes foram realizadas considerando os seguintes parametros:

— Numero médio de Reynolds (Re) nas artérias pulmonares de 700,
correspondendo a 1 L/min em cada artéria pulmonar, gerando, portanto, um
fluxo total de 2 L/min;

- 60% do retorno venoso provindo da VCI e os outros 40% da VCS;

— Fluxos pulmonares iguais.

Na Figura 35 a, as linhas provindas da VCI se mostraram com forte tendéncia
a se direcionarem a APE, mas parte delas voltou para o outro lado da cruz, ou seja,
para a APD.

Os autores confirmam que as caracteristicas do escoamento na VCS foram
reproduzidas de forma satisfatéria nos estudos numéricos, possibilitando maior
precisdo espacial ao experimento. Na zona de circulagdo central ndo ha queda de

pressdo no centro, tipica de um voértice. Desta forma, explicam os autores, esta
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estrutura de divisdo de fluxo foi benéfica, fracamente dissipativa, ajudando na

distribuicdo dos fluxos das cavas as pulmonares de uma forma mais homogénea.

Figura 35 — Simulagcdo numeérica do campo de fluxo no modelo do Tipo 1, correspondente
ao caso experimental. a) Linhas de fluxo de velocidade; e b) Campo de vorticidade.

(b)

/

A simulacdo evidenciou que a regido do vortice aparente era uma zona fraca,

Fonte: Amodeu, et al. (2001).

estagnada, sem vorticidade em seu centro, cercada pelas paredes vasculares e por
camadas de criticidade separadas.

A Figura 35 b destaca os contornos do campo de vorticidade, partindo do nivel
zero com as linhas pontilhadas com passo de 0,5. As linhas cinza representam niveis
positivos; e as pretas, niveis negativos. Nota-se que no centro da cruz ha baixa
vorticidade, sendo maior na camada limite criada ao nivel da artéria pulmonar, no lado
esquerdo da anastomose com a VCS, pelo fluxo provindo da VCI.

Quando os autores aplicaram a relacdo de fluxo VCS/VCI de 50:50, houve
como resultado um leve desequilibrio entre as distribuicbes dos fluxos para as
pulmonares, com APE transportando 57,5% do fluxo total, mantendo-se a tendéncia
dos fluxos das cavas para suas artérias preferenciais (VCS para a APD e VCI para a
APE). Verificaram que o centro do vortice se desloca conforme as diferentes
propor¢des de fluxo APD/APE.

Para a simulacdo do Tipo 2, na qual os eixos entre as cavas coincidiam, a
colisdo dos fluxos das cavas gerou padroes de vortices circulares e areas de

estagnacéao caracterizadas por baixa velocidade, sendo muito menos hidrodindmicos
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do que no modelo do Tipo 1. Constataram também que n&o havia predominancia do
fluxo que saia das cavas para as pulmonares, e a existéncia de dois vértices ao nivel
do centro da cruz, com fluxos rodopiantes desenvolvidos antes de perfundir as artérias

pulmonares (Figura 36).

Figura 36 — Visualizacado do fluxo no modelo do Tipo 2.

Fonte: Amodeu, et al. (2001).

No que se refere ao tema perda de energia, o modelo do Tipo 2 apresentou
piores resultados, uma vez que mostrou padrdo de fluxo desordenado e,
consequentemente, perdas de poténcia maiores do que na configuragéo do Tipo 1.

Marsden, et al. (2006) estudaram o comportamento da CCPT em descanso e
em exercicios. O modelo gerado do fluxo sanguineo por atuacao da respiragao foi
estudado neste trabalho no subcapitulo 2.6.4. Aqui € importante destacar a expressao
de desempenho energético obtida, cujas variaveis sao o estado de repouso e em
exercicio. A eficiéncia energética foi calculada partindo de uma abordagem de volume
de controle, na qual os fluxos de energia foram integrados sobre as faces de entrada
e saida.

Bazilevs, et al. (2009) foram os primeiros a estudar a interagéo fluido-estrutura
(FSI) totalmente acoplada entre as condigdes hemodindmicas e a movimentagao das
paredes vasculares aplicada a CCPT em pacientes de Fontan??. Propuseram
abordagem simplificada para a constru¢ao da geometria variavel das paredes dos

22 Segundo os proprios autores.
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vasos sanguineos e abordaram condi¢des de repouso e em exercicio. Compararam
também os resultados obtidos das simulagdes em vasos rigidos com os flexiveis.

Mesmo com a abundéncia de estudos sobre o assunto tratado neste item,
evidenciaram pouco impacto clinico na Cirurgia de Fontan, derivado diretamente das
simulagdes em questdo. Julgaram que as limitagcbes dos métodos de simulagao
usados até entdo sido, em parte, responsaveis para a infima aderéncia clinica. Assim,
com a utilizagdo da FSI, pretendiam elucidar parte dessas limitagdes encontradas.

Os autores citam as duas variantes mais comuns ao procedimento de Fontan.
Aquela com conduto extracardiaco (ECC) e a outra, com o tunel lateral, ou Fontan
Intracardiaco (LT), sendo que, em ambos os casos, a VCS estava conectada com a
APD. Na variante ECC, um tubo é colocado ligando a VCI a artéria pulmonar,
realizando-se uma jungdo no formato da letra “T”. Na variante LT, um remendo
semelhante a um tunel foi colocado dentro do atrio para que o sangue que retorna da
VCI seja direcionado as APs. Desta forma, uma conexao é feita entre a extremidade
do tunel, coincidindo com o topo do atrio direito, conectando-se a face inferior da AP.
Assim, obtém-se em ambas as variantes a CCPT, onde o coracdo bombeia apenas
sangue oxigenado.

No artigo em questdo, Bazilevs, et al. (2009) propdem a reconstrucao da
espessura da parede do vaso sanguineo, baseando-se na resolugdo da equagao
diferencial parcial de Laplace?®. Em trabalhos anteriores, essa espessura era
basicamente relacionada ao raio do vaso e expressa em termos de porcentagem?4.

Testaram o método em duas geometrias: em um modelo hipotético, em
bifurcagao; e em outro, considerando uma geometria caracteristica para Cirurgia de
Fontan. Assumiram, para a espessura do vaso na entrada e na saida, o valor de 10%
dos respectivos raios médios da regido. A obtengdo da espessura da parede
resultante para os modelos foi muito razoavel. O resultado em ambas as geometrias
demonstrou um afinamento realista e gradual, segundo os autores, da parede do vaso

de maior didmetro para os ramos menores.

28 A fungdo para a obtengdo da espessura volumétrica “T” é detalhada em Bazilevs, et al. (2009).

24 Qutros métodos para célculo da espessura de paredes varidveis sdo descritos pela literatura, como
o0 modelo de parede de membrana, modelo de parede continua e modelo de parede continua com
formas arteriais complexas. No entanto, a técnica utilizada naquele artigo € mais generalista e simples
(Bazilevs, et al., 2009).
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Em cada uma das saidas da geometria, as condigbes de contorno de

resisténcia sdo descritas da seguinte forma:

p=Cq (3.1)

Onde,

— p € apressao;

— C, é a constante de resisténcia;

— q € avazao volumétrica.

Os dados da resisténcia referem-se aos dados de pressao de cateterismo
cardiaco para o paciente em questdo. Para condicdes em exercicio, a resisténcia
descrita em repouso foi reduzida em 10%.

Os resultados foram extraidos, portanto, para as condicdes em repouso e
exercicio, comparando as paredes rigidas e flexiveis. Para simular a condicdo em
exercicio, foi incrementado o fluxo na VCI numa taxa de trés vezes, mantendo o fluxo
na VCS fixa. Esse método se equipara a valores encontrados em medicdes de
pacientes tipicos e, portanto, validados.

Até aquele momento, relatam Marsden, et al. (2006), as simulagcbes de
fluidodindmica computacional realizadas neste sistema intratoracico de baixa presséo
e fluxo passivo negligenciaram os supostos efeitos importantes da respiragdo na
fisiologia, e os estados de “estresse” mais altos, como com o exercicio, nunca foram
considerados. Para maior aprofundamento do tema, sugere-se a leitura de Marsden,
et al. (2006).

Como visto até aqui, a geometria da jungdo CCPT desempenha papel
fundamental nas perdas de energia. Esclarece parcialmente o porqué de alguns
pacientes com Circulacdo Fontan falharem - resultando em mortalidade ou
transplantes — ao passo que em outros a capacidade de exercicio € significativamente
menor ou maior.

Marsden, et al. (2006) reforcam este pensamento. As cirurgias sao
consideradas sem sucesso quando ha condigdes hemodindmicas adversas, como
gradientes de pressao significativos ou distribuicado desigual dos fluxos entre as
pulmonares. Marsden, et al. (2009) resumiram em um quadro as taxas médias de fluxo
em repouso e em exercicio, usadas em suas simulagdes, com base nos dados

medidos de um grupo de 11 pacientes de Fontan (Quadro 11).
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Quadro 11 — Taxas médias de fluxo na VCI e VCS, redugdes de resisténcia em repouso e
em trés niveis de exercicios simulados.

. ;. Queda de

Nivel de exercicio VCI (mL/s) VCS (mL/s) resisténcia
Descanso 17,9 14,1 0%
Exercicio Leve 35,8 14,1 5%
Exercicio Moderado 53,7 14,1 10%
Exercicio Pesado 71,6 21,2 15%

Fonte: Marsden, et al. (2009).

Retomando os estudos de Bazilevs, et al. (2009), consideraram uma divisao de
fluxo APE/APD de 45/55. A distribuicdo do fluxo para as saidas pulmonares foi
agrupada em lobos superior, médio e inferior, sendo as resisténcias adotadas de 20%
para o lobo superior, 40% para o lobo médio e 40% para o lobo inferior, supondo que
cada um dos dez segmentos pulmonares recebe fluxo semelhante. A distribuigao
dentro de cada lobo foi realizada proporcionalmente a sua area de sec¢éao transversal
na saida.

Com a modelagem finalizada, os autores plotaram varios mapas. O mapa com
as linhas de fluxo de velocidade sanguinea em baixa taxa (em repouso e em
exercicio), Figura 37, e em pico de sistole (em exercicio para paredes rigidas e
flexiveis), além de mapas que descrevem as tensdes de cisalhamento da parede em

repouso e em exercicio.

Figura 37 — Linhas de fluxo de velocidade do sangue — em repouso.

Vazédo (cm/s) Vazdo (cm/s)
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80
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40
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a) Repouso b) Em Exercicio

Fonte: Bazilevs, et al. (2009).
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O que mais chama a atencédo é o fendmeno ocorrido nas linhas de fluxo de
velocidade. Em repouso, uma geometria semelhante a hélices € gerada na VCI devido
a reversao do fluxo durante as ultimas etapas do ciclo respiratorio. Essas hélices nao
foram evidenciadas na simulagéo em condicao de exercicio (Figura 37).

Algumas diferencas no padrédo aerodindmico entre as simulagbes que
comparam as linhas de fluxo de velocidade do sangue na taxa de fluxo de pico para
condigbes de repouso e de exercicio foram observadas, especialmente nas regides
de ramificagdes complexas, havendo superestimacao dos valores de velocidade local

entre a parede rigida em relacao a parede flexivel (Figura 38).

Figura 38 — Comparacéao de linhas de fluxo de velocidade do sangue na taxa de fluxo de
pico para condi¢cdes de repouso e de exercicio.
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Fonte: Bazilevs, et al. (2009).

O mesmo ocorre ao se examinarem as ilustragdes da tensao de cisalhamento.
Para a situagdo em descanso, a simulagdo na parede rigida superestima os valores
das tensdes em até 17% em relacdo ao da simulacdo da parede flexivel (Figura 39).
Essa situagdo chega a 45% na condi¢do de exercicio (Figura 40). Além desses
graficos, foram obtidos os histéricos de pressdo calculados na VCI, VCS e
ramificagdes de saida, indicando intervalo claro entre os valores obtidos, mostrando a
suavizacao da pressao na saida para o caso da parede flexivel.

E, por fim, apresentaram os resultados numéricos para a variante ECC, para
condi¢cdes de repouso e em exercicio, simulando abordagens de modelagem rigida e
flexivel da parede do vaso. Concluiram que a modelagem para as paredes rigidas
fornece uma superestimativa da tensao de cisalhamento e pressido nas paredes dos

vasos estudados, especialmente para o caso em condi¢coes de exercicio.



128

Figura 39 — Comparagéo da tensdo de cisalhamento da parede (dyn/cm?) em condigbes de
repouso.

a) Parede Flexivel

b) Parede Rigida
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Fonte: Bazilevs, et al. (2009).

Figura 40 — Comparagéo da tensdo de cisalhamento da parede (dyn/cm?) em condigbes de
EXercicio.
a) Parede Rigida
203.83
(45.74%)
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Fonte: Bazilevs, ef al. (2009).

Analisando os resultados, os autores concluiram que a modelagem de parede
flexivel desempenha papel fundamental nas quantidades de interesse hemodinamico
na conexao de Fontan. Os padrées do fluxo sanguineo diferem para simula¢gdes com
paredes rigidas em relagao as flexiveis, nao podendo ser desprezados.

Um ponto que merece destaque foi identificado por De Zélicourt, et al. (2006)
ao compararem trabalhos experimentais e computacionais em anatomias especificas
de pacientes extraidas por meio de RM ou TC com geometrias idealizadas realizadas
anteriormente. As perdas de energia in vitro para um Fontan extracardiaco e um intra-

atrial especifico do paciente foram, respectivamente, 5 e 70 vezes maiores do que as
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relatadas anteriormente por Sharma, et al. (1996) usando um modelo de offset
idealizado.

De Zélicourt, et al. (2010) justificam como causa provavel desse aumento os
didmetros menores dos vasos, bem como a forma irregular da anatomia especifica do
paciente. Buscando identificar as principais fontes de dissipacdo de energia em
geometrias especificas de pacientes, Dasi, et al. (2009) compilaram resultados das
perdas de poténcia — experimentais e numéricas — obtidos em 22 anatomias
especificas de pacientes submetidos a Cirurgia de Fontan. Em 11 dessas anatomias
foi realizado o procedimento de tubo extracardiaco; e nas demais realizou-se o
procedimento de tunel lateral. Ao final, correlacionaram-nas com métricas
geomeétricas, incluindo diametros de vasos, curvatura, deslocamento e irregularidade.

Concluiram que as dimensbdes dos vasos, no momento da conclusdo da CCPT,
desempenham papel importante na magnitude das perdas de energia no poés-
operatorio imediato. O parametro geométrico mais significativo na influéncia da
eficiéncia hemodinamica da CCPT é a area da secéo das artérias pulmonares. Mesmo
havendo elevada variabilidade nos parametros paciente por paciente, parametros
como curvaturas, geometrias e outros nao interferem tanto na perda da eficiéncia
energética como o tamanho minimo da AP. Por ultimo, enfatizaram dois pontos de
atencéo:

1. A necessidade de evitar a estenose da artéria pulmonar esquerda no
estagio 1 (cirurgia de Norwood);

2. Dilatar qualquer vaso estenosado posteriormente ao tratamento
estagiado, por meio, principalmente, da pratica do cateterismo.

De Zélicourt, et al. (2010) identificaram que, independentemente da opgao
adotada para a conexao de Fontan, os pacientes nascidos com SCEH demonstravam
maior risco de ocorrer estreitamento da APE do que aqueles com outras cardiopatias
de ventriculo de fisiologia unica. Isto foi atribuido a reconstru¢do do arco aodrtico
realizada no primeiro estagio paliativo para pacientes com SCEH, durante a qual os
cirurgides tendem a superdimensionar o arco aortico, comprimindo a APE, impedindo
seu crescimento.

Até 2010, a maioria dos estudos relacionados a CCPT focavam quase que
exclusivamente na perda de energia ou na chamada “eficiéncia de Fontan”. Para

Marsden, et al. (2010), supor que a perda de energia era determinante para a
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eficiéncia da CCPT era uma simplificagcdo grosseira. Propuseram aumentar a
sofisticagdo das analises adicionando variaveis como respiragdo, exercicios ou
repouso, complacéncia da parede, fluxo instavel e anatomia precisa. Portanto, os
autores focaram numa abordagem de multiplos parédmetros para a modelagem de
Fontan na tentativa de resolver se aproximar da realidade, ampliando a aplicabilidade
clinica das simulagdes.

Realizaram simulacbes em seis pacientes de Fontan em repouso e em

condigbes simuladas de exercicio, com auxilio de imagens médicas (Figura 41).

Figura 41 — Anatomias utilizadas para o trabalho de Marsden, et al. (2010).

Fonte: Marsden, et al. (2010).
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Para cada paciente, avaliaram a eficiéncia energética, os niveis de pressao na
VCI e na VCS, a tensao de cisalhamento da parede (WSS — wall shear stress) e
quantificaram a distribuigdo do fluxo da veia cava inferior para as artérias pulmonares
esquerda e direita. Ao final, classificaram cada um desses parametros de melhor para
pior desempenho.

Tomando como base de dados geométricos RM ou TC, foram construidos

modelos utilizando-se o programa livre Simvascular (disponivel em: http://simtk.orq)

(Figura 42).

Figura 42 — Quatro etapas envolvidas na construgédo do modelo (Paciente D).

I

L
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I

e "’
Fonte: Marsden, et al. (2010).

Cada um dos seis pacientes apresentou modelos anatémicos distintos um do
outro, havendo, portanto, grande variagao geométrica. As condigdes de contorno das
cavas foram obtidas por meio de angiografia por ressonancia magnética. Ja para
simular o fluxo na VCI em condicbes de exercicio, foi utilizado um modelo de
respiracdo uma vez que a frequéncia respiratdria € importante basicamente para o
fluxo desta cava, ndo afetando consideravelmente o fluxo da VCS (o fluxo pulsétil da
VCS foi derivado de dados coletados por RM). Este modelo foi estudado por Marsden,
et al. (2006) e detalhado no subcapitulo 2.6.4 deste estudo.


http://simtk.org/
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Para as simulagdes, foram consideradas as paredes rigidas dos vasos e
empregado o solucionador do Simvascular, como CFD. O sangue foi considerado
como uma aproximagao newtoniana. Uma malha adaptativa anisotropica foi usada
para garantir a convergéncia, usando aproximadamente 1,5 milhdo de elementos para
cada modelo. As divisdes dos fluxos APE/APD iniciais foram assumidas como 45/55,
e em cada lado das pulmonares, o fluxo foi distribuido por agrupamento de lobos
superior, médio e inferior. As resisténcias iniciais foram escolhidas para distribuir 20%
do fluxo para o lobo superior € 40% para cada lobo médio e inferior. Por falta de outros
dados, esses valores foram baseados na suposicdo de que cada um dos dez
principais segmentos pulmonares recebe fluxo semelhante. Dentro de cada grupo de
l6bulos, o fluxo foi distribuido de acordo com as areas de saida.

Como resultado da simulagdo, evidenciou-se que as pressdes aumentam
substancialmente com o exercicio. A eficiéncia energética foi calculada, sendo
classificada por desempenho. Obviamente, foi observada queda de eficiéncia com o
aumento do nivel de exercicio em todos os pacientes. Marsden, et al. (2010), por meio
do método de rastreamento de particulas, constataram a distribuicao do fluxo da VCI
para as APEs e APDs e do fluxo da VCI e VCS para as APEs e APDs (Quadro 12).

Quadro 12 — Distribuigéo do fluxo da VCI para a APD e APE durante condi¢des de fluxo de
repouso para os seis pacientes.
Paciente % de fluxoda VCI % de fluxo total
paraa APE/APD  paraa APE/APD

A 35/65 45/55
B 70/30 43/57
C 88/12 45/55
D 53/47 45/55
E 16/84 30/70
F 22/78 38/62

Fonte: Marsden, et al. (2010).

Os dados demonstraram elevada variagdo na divisdo dos fluxos, podendo o
fluxo total ser distribuido de forma semelhante. Ja para o fluxo provindo da VCI, foi
observada elevada variagao na distribuicdo, como se verifica nos pacientes B e C.

Estenoses nas pulmonares também foram indicativos de menor fluxo, onde estas séo
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encontradas, ocorrendo, por exemplo, nas APEs dos pacientes E e F, favorecendo o
fluxo para o lado direito.

Calcularam também, para os seis modelos, a tensao de cisalhamento minima
e média no enxerto da VCI em repouso (Quadro 13). Pacientes com maior eficiéncia
energética em repouso foram os que obtiveram menor WSS (pacientes A e B). Foi
observado alto WSS em areas estendticas (pacientes E e F), onde as velocidades séo

aumentadas.

Quadro 13 — Tensao de cisalhamento minima e média da parede (WSS). Valores apenas
sobre a porcao de enxerto do modelo.

Paciente WSS minimo no WSS médio no
enxerto (dyne/cm?) enxerto (dyne/cm?)
A 0,22 7,0
B 0,30 7,7
C 0,20 15,3
D 0,15 3,6
E 0,49 6,5
F 0,39 7,8

Fonte: Marsden, et al. (2010).

Com os estudos obtidos, Marsden, et al. (2010) posicionaram stents virtuais em
regides estendticas, demonstrando as possibilidades de tal aplicagao.

Baretta, et al. (2011) testaram a capacidade preditiva de um modelo para o
planejamento virtual de reparos cirurgicos em pacientes com cardiopatias congénitas.
Simularam trés projetos cirurgicos alternativos da conexdo cavopulmonar total,
investigando a hemodindmica em termos energéticos. O primeiro considerou uma
juncdo “T” das veias cavas com as artérias pulmonares (T-CCPT), o segundo
considerou um deslocamento entre as veias cavas (O-CCPT) e, por fim, o terceiro
considerou um enxerto em Y (Y-CCPT).

Na Figura 43, os autores ilustram a geometria do modelo pré-operatério
tridimensional, com a Cirurgia de Glenn Bidirecional realizada (CCPP) e os modelos
pos-operatorios T-CCPT, O-CCPT e Y-CCPT, respectivamente.

Uma vez que a modelagem computacional, observacado clinica e estudos
experimentais sugeriram que a geometria da CCPT desempenha um papel

fundamental nas perdas de energia e na dindmica de fluidos, projetos alternativos
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foram estudados para a melhora destas variaveis, concentrando-se na dinamica local
dos liquidos, com foco principal na dissipacado de energia resultante de diferentes
geometrias de conexdo (BARETTA, et al., 2011).

Figura 43 — Modelos pré e pds-operatdrios utilizados para os estudos de Baretta, et al.
VCS
~

vcl—”

CCPP T-CCPT 0-CCPT Y-CCPT
Fonte: Baretta, et al. (2011).

Desta forma, os autores estudaram a melhora geométrica das conexdes a fim
de minimizar o gasto de energia. Enfatizaram também, na investigacéo, a distribuicdo
do fluxo de sangue para as artérias pulmonares.

Na Figura 44, Baretta, et al. (2011) ilustram, com base na vazao obtida do
paciente por meio de ecocardiograma com doppler, as linhas de fluxo obtidas através
de CFD em repouso ou sob acio de exercicios.

Identificaram que os fluxos pré-operatérios ndo devem ser utilizados como
condi¢cdes de contorno nas simulagdes pos-operatorias, uma vez que ha alteragdes
significativas na geometria pos-operatoéria, alterando o escoamento. Concluiram
também que a perda de poténcia do modelo Y-CCPT foi menor do que as demais,
tanto em repouso quanto em exercicio, distribuindo o fluxo da veia cava inferior de
forma mais uniforme para ambos os pulmdes.

As simulagdes realizadas evidenciaram, segundo aqueles autores, que embora
a hemodindmica local das trés configuracbes de CCPT investigadas fossem
evidentemente diferentes, o comportamento cardiocirculatério geral mal foi afetado,
estando a eficiéncia energética das trés cirurgias simuladas muito proxima. Esses
resultados sugerem que as resisténcias periféricas sistémicas e pulmonares
provavelmente exercam um papel mais importante nos pacientes com Circulagao
Fontan em comparagdo com as resisténcias locais criadas por diferentes
configuragdes de CCPT. Embora estudos anteriores tivessem como objetivo melhorar
a eficiéncia para reduzir a carga de trabalho no coragdo, esse beneficio nédo foi

evidenciado naquele estudo.
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Figura 44 — Linhas de fluxo VCS e VCI durante o pico do fluxo na VCI para os modelos
CCPT. A esquerda, paciente em repouso; e a direita, sob condigbes

de exercicio.
Vazdo em repouso Vazdo sob exercicio
. (mi/s) 30, (ml/s)
251 .
VCS 5 MS
= 207 :
2 :
15 '1..---'_"'--_———'*--.._‘.':(.: I
Vel :
.. - - re 10 -~ T T Z
0 0.2 0.4 0.6 0 0.1 0.2 0.3

t(s)

T-TCPC
Em repouso

O-TCPC
Em repouso

Y-TCPC
Em repouso

Fonte: Baretta, et al. (2011).
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Bachler, et al. (2013) criticam que os métodos por RM ndo sao capazes de

quantificar a distribuicdo do fluxo sanguineo da cava para as pulmonares. Como
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ambas as cavas contribuem para o fluxo sanguineo das pulmonares, torna-se dificil
isolar a contribuicdo de cada cava.

Assim como Markl, et al. (2011) estudaram as caracteristicas do fluxo cardiaco,
utilizando o 4D-flow MRI em quatro voluntarios saudaveis comparando-os a quatro
voluntarios com Circulagao Fontan, em conexao cavopulmonar total (CCPT), Bachler,
et al. (2013) utilizaram o mesmo equipamento para estudar a contribuicao do fluxo
sanguineo de cada veia cava para cada artéria pulmonar. Desta vez, dez pacientes
que passaram pela reconstrugdo de Fontan foram estudados. Na Figura 45, os
autores ilustram os tracos da velocidade extraidos do 4D-flow MRI em homem de 22
anos com CCPT extracardiaco. Em A, ilustram o fluxo sanguineo provindo das cavas
em direcdo as pulmonares; em B, ilustram o retorno venoso pulmonar e o fluxo

sanguineo aortico.

Figura 45 — Tragos da velocidade extraidos do 4D-flow MRI em homem de 22 anos com
CCPT extracardiaco.

Velocity jcm/s)

\

Fonte: Bachler, et al. (2013).

Desta forma, identificaram a capacidade do método em estimar a contribuicao
do fluxo das cavas as pulmonares em pacientes com Circulagdo Fontan, colaborando
na avaliacao in vivo da distribuicao destes fluxos. Esse método auxilia também no
acompanhamento de pacientes com Circulacdo Fontan em provaveis restauracgoes,
necessarias para uma divisdo mais equilibrada do fluxo, principalmente da VCI.

Slesnick e Yoganathan (2014) estudaram modelos a fim de melhorar a

geometria de Fontan com base na CFD. As métricas para a avaliagdo hemodinamica
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do paciente incluiram a contribuicdo do fluxo da VCI para os pulmdes esquerdo e
direito (de preferéncia 50%/ 50%), através de RM, e a eficiéncia energética da CCPT.

A eficiéncia energética foi calculada pela medigdo da perda de poténcia do
circuito. Para cada condic&o de fluxo, a poténcia de entrada e saida foi calculada com

base na CFD, usando a seguinte férmula para um balango de energia macroscépico.

. 1 1
E = f (p + Epujuj> un;dS = (p + Epvz) Q (3.2)
Superficie

Onde,
- E é ataxa de energia em uma superficie de entrada ou saida;
— p é a pressao hidrostatica na superficie de entrada ou saida;

- p é adensidade do fluido;

u; € o componente do vetor velocidade;

n; € o vetor normal unitario a superficie;

dS é a area diferencial da superficie;

v € a velocidade média do fluido através da superficie;

Q é a vazao na superficie de entrada ou saida.

Desta forma, o calculo da perda de poténcia é:

Egeita = EvestEver — Eape—Eapp (3.3)

Onde,
—  Eg.tq € a taxa liquida da perda de energia;

— Eycs € ataxa de energia na entrada ou saida na VCS;

Eyc; é a taxa de energia na entrada ou saida na VCI;
- E,pr € a taxa de energia na entrada ou saida na APE;
- E,pp é ataxa de energia na entrada ou saida na APD.

Slesnick e Yoganathan (2014) consideraram algumas simplificacées em suas
modelagens, como fluxo estacionario dentro do circuito de Fontan em vez de
pulsateis, paredes rigidas, em vez de flexiveis e o comportamento newtoniano para o
fluido. Descreveram um modelo experimental, denominado de “OptiFlo”, a fim de obter
uma configuragdo CCPT ideal (Figura 46).

Neste modelo idealizado, os didmetros sdo constantes em todos os segmentos

de entrada e saida. Apresentou menores perdas de energia em comparagdo aos
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modelos usuais, demonstrando menor variabilidade na perda de poténcia na faixa de

fluxo sanguineo pulmonar diferencial APD/APE.

Figura 46 — Esquema demonstrando o desenho idealizado do “OptiFlo”.
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Fonte: Slesnick e Yoganathan (2014).

Porém, mesmo sendo atraente, a bifurcacdo da VCS durante a Cirurgia de
Glenn apresenta desafios, uma vez que tradicionalmente todo o tecido utilizado para
esta anastomose € nativo, sendo necessaria a incorporagao de material sintético para
a sua realizagado conforme projetado. Além disso, a distancia entre a AP e a VCS é
curta, ainda mais no momento em que a cirurgia é feita (em criangas entre quatro e
12 meses de idade), dificultando a obtencao de espaco para a conexao proposta. Para
a divisdo do retorno venoso sistémico inferior, o proprio defletor de Fontan seria
anastomosado em forma de “Y”, até porque a distancia entre a VCI| e a AP é maior,
facilitando a incorporagédo desta geometria.

Trabalhos foram realizados com o intuito de avaliar se esta técnica poderia
trazer beneficios tanto em relagdo a energia, quanto em relagao a distribuicado mais
equilibrada do fluxo sanguineo hepatico para os ramos das pulmonares.

Yang, et al. (2012) testaram virtualmente implantar tubos em formato de “Y” e

juncado em formato de “T”, e deslocamentos entre os eixos das cavas em repouso e
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em condigdes de exercicio, detalhados no subcapitulo 3.1. Descobriram que os
enxertos em “Y” alcangaram uma melhor distribuigdo do fluxo hepatico com diminuigao
da perda de energia, mas notaram que pequenas diferengas nas geometrias
especificas do paciente tiveram efeitos profundos nos resultados, sugerindo que a
modelagem pré-operatéria deveria ser usada para determinar quais pacientes se
beneficiariam do implante de enxerto em “Y”, bem como orientar o desenho do
enxerto.

Com o uso de opcdes de enxertos em “Y”, a possibilidade de redugdo de
estenoses é facilitada, anastomosando um de seus ramos sobre esta estenose,
possibilitando, segundo Slesnick e Yoganathan (2014), uma faceta atraente da
modificacdo do enxerto em “Y”.

Esses autores relatam que a perda de poténcia € amplificada de forma n&o
linear, variando em relagao a geometria da CCPT e na distribui¢cao diferencial do fluxo
sanguineo pulmonar.

Em 2019, Corno, et al. publicaram artigo sobre a fisiologia do procedimento de
Fontan, criticando a pratica corrente de desviar a maior taxa de fluxo em diregao ao
pulm&o de menor volume, uma vez que o sangue da VCS — que consiste em 1/3 do
retorno venoso sistémico — é direcionado ao pulméo direito, que, por sua vez, € o de
maior volume pulmonar (60%). O restante dos 2/3 do retorno venoso sistémico provém
da VCI, sendo este direcionado frequentemente ao pulmao esquerdo, que detém o
menor volume pulmonar (40%).

Desta forma, os autores estudaram, por meio de modelos CFD, um
direcionamento que parecia mais adequado, enviando o maior fluxo para o pulméo de
maior capacidade e vice-versa. A esse procedimento denominaram “Fontan
Fisiologico”. Consideraram como dados que o fluxo era constante e incompressivel,
por meio do método de volumes finitos, assumindo fase unica: newtoniano, fluxo
laminar e isotérmico.

Como referéncia, utilizaram um paciente com 3,5 anos de idade e 16 kg de
massa corporal, medindo 98 cm, area de superficie corporal de 0,65 m?, débito
cardiaco total de 2,6 L/min, com débito cardiaco indexado de 4 L/min/m2. O
comprimento da artéria pulmonar [, medido como sendo a distancia em linha reta entre

a primeira ramificacdo das APDs e APEs foi de 7,3 cm.
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Compararam o modelo Fontan Fisiolégico com um modelo de Circulagao
Fontan tradicional, posicionando a VCS a 0,9 [ e aVCl a 0,6 [, em relacédo a primeira
ramificacdo da artéria pulmonar esquerda, com angulo de 90° entre a VCS e a AP e
75° entre a VCl e a AP (Figura 47).

Figura 47 — Dominio computacional da configuracdo de Fontan convencional.

Fonte: Corno, et al. (2019).

Para a geometria de Fontan Fisioldgico, a confluéncia da VCI foi variada na
faixa de 0,771 <x <0921 a partir da primeira ramificacdo da artéria pulmonar
esquerda. O angulo de confluéncia da VCI com a artéria pulmonar foi variado com
incrementos de 15° entre 60° e 90°. A VCS foi conectada a artéria pulmonar em um
angulo fixo de 60°. Essa conexao foi realizada a 0,50 [ da primeira ramificacao da
artéria pulmonar esquerda.

Todas as geometrias foram obtidas por meio do pacote comercial Solidworks
2018 (Dassaut Systéemes, Vélizy-Villacoublay, Franca). Renderizaram a superficie
com base em fungdes matematicas usadas para criar objetos bi e tridimensionais,
conhecidas como NURBS (Non-Uniform Rational Basis Splines), aplicando filetes de
dois mm de raio nas bordas de todas as intersec¢des vasculares para reproduzir o
comportamento natural do tecido. Como parametro de qualidade da malha, utilizaram
a ortogonalidade celular e a razdo de aspecto. Assim, para o modelo de Fontan
convencional, 1% das células apresentou ortogonalidade < 0,4 e 1% apresentou razédo
superior a 11,1. As pressoes de saida para as APDs e APEs foram ajustadas para

serem semelhantes e constantes.
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Com as dimensdes invariaveis de VCS (diametro = 7,5 mm), VCI (diametro =
18mm), artérias pulmonares direita (didametro = 7,5 mm) e esquerda (diametro = 7,5
mm), fluxos invariaveis de VCS e VCI (saida indexada/superficie corporal area = 4
L/min/m? de area de superficie corporal) e pressées de saida da artéria pulmonar
direita e esquerda invariaveis (= 12 mmHg), a comparagdo entre o Fontan
extracardiaco convencional e o Fontan Fisiolégico avaliou: (1) média pressao VCI; (2)
taxa de perda de energia; (3) valor maximo da energia cinética em todo o volume do
dominio.

Apos 21 experimentos numéricos, variando o angulo da VCI e a localizagéo da
confluéncia com a artéria pulmonar, a configuragdo mais promissora foi identificada
com base na menor taxa de perda de energia prevista. Nessa configura¢ao, o angulo
de confluéncia de VCI e APE foi de 60° e a distancia entre a confluéncia e a primeira
ramificagdo da artéria pulmonar esquerda foi de 0,81 [, (Quadro 14). Esta geometria

€ considerada a configuracao preferencial do estudo.

Quadro 14 — Taxas de perda de energia em mW de 21 configuragdes de “Fontan
Fisiologico” extraidas de CFD.

@ = 60° @ =75° @ =90°
0,771 5,66 5,94 6,02
0,781 5,70 591 6,12
0,811 5,55 5,80 5,79
0,851 5,57 5,75 5,96
0,881 571 591 6,08
0911 5,84 5,98 6,10
0,921 5,88 6,01 6,19

Fonte: Corno, et al. (2019).

Com o estudo CFD realizado, foram plotados dois graficos indicando as linhas
de fluxo para a energia cinética em escala colorimétrica (Figura 48). Para a geometria
convencional, nota-se que a maioria das linhas de fluxo provindas da VCI sao
direcionadas para a APE, enquanto as linhas provindas da VCS se direcionam para a
APD (Figura 48 a). Entre a intersecgdo da VCI e VCS, nota-se uma aceleragéo de
fluxo localizada, gerando um pico de energia cinética (350 J/m?3), indicada na referida
figura em vermelho.

Para a geometria adotada (Fontan Fisiolégico), a maioria das linhas de fluxo
provindas da VCI sao direcionadas para a APD, conduzindo, segundo os autores, a

um caminho de fluxo menos tortuoso pela artéria, comparado a geometria
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convencional. Ja as linhas provindas da VCS se direcionam para a APE (Figura 48
b). O pico de energia cinética para a geometria de Fontan Fisiolégico foi calculado,

obtendo-se o valor de 250 J/m? indicada na referida figura em verde.

Figura 48 — Linhas de fluxo previstas por CFD — cores destacando a energia cinética do
fluxo por unidade de volume. a) Fontan extracardiaco convencional; b) Fontan Fisiologico.
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Fonte: Corno, et al. (2019).

O estudo realizado por Corno, et al. (2019) demonstra que a geometria de
Fontan Fisiolégico € mais natural, havendo menor perda de energia, distribuindo o
volume de fluxo maior para o pulmao de maior volume, comprovando-se, assim, a
hipétese inicial.

Loke, et al. (2020) introduziram um método pelo qual o cirurgido realiza uma
modelagem irrestrita de argila (SUM — surgeon’s unconstrained modeling), de forma
manual, e os resultados sdo comparados com as modelagens via CAD. Para isso, a
anatomia venosa original antes do Fontan foi impressa em 3D e enviada ao cirurgido
para que ele realizasse o redesenho da cirurgia modelada em argila. Para os
engenheiros, foram enviadas as imagens originais antes de Fontan, para que fosse
realizada a cirurgia virtual. Os grupos eram cegos, ou melhor, os cirurgides nao tinham
conhecimento da cirurgia virtual nem os engenheiros da moldagem em argila realizada
pelo cirurgiao.

O objetivo era avaliar a perda de poténcia indexada por Fontan (iPP),
distribuicao de fluxo hepatico (DFH) e porcentagem da area de superficie do enxerto

com tensao de cisalhamento de parede (WSS) anormalmente baixa para fluxo venoso
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(< 1 dine/cm?). A andlise de iPP e DFH foi discutida por outros autores neste trabalho.
Porém, a WSS, anormalmente baixa, foi introduzida por Loke, et al. (2020) e objetiva
evitar o superdimensionamento do enxerto. Descrevem que em vasos
superdimensionados (em relagdo ao fluxo), a WSS sera baixa, podendo levar a
hiperplasia neointimal e trombose.

Reforgam, tomando por base observagdes anteriores em CFD, em desenhos
de enxerto em “Y” de Fontan, a existéncia de trombose em enxerto com baixo fluxo e
baixo WSS, sendo a faixa fisiologica de WSS em grandes veias os valores entre 1 e
10 dines/cm? (0,1-1 Pascal). Com base nos dados fisioldgicos, as regides em que o
WSS fosse menor que 1 dine/cm? seriam consideradas abaixo do fisioldgico. As areas
de baixo WSS foram quantificadas como uma porcentagem da area total da superficie
do modelo Fontan, criando o novo parametro %WSS:

QWSS = AT edowwss (3.4)
Areagontan

Onde,

- %WSS é o percentual da area do enxerto em que ha incidéncia de baixa
tensado de cisalhamento (WSS < 1 dine/cm?);

- Areay,,wss € a area da superficie luminal do enxerto com incidéncia de
baixa tensdo de cisalhamento (WSS < 1 dine/cm?);

— Areagpontan € @ area total da superficie do enxerto de Fontan.

Os limites impostos pelos pesquisadores para a melhoria do enxerto de Fontan
foram: iPP > 0,03; DFH (APD/APE), fora da divisdo de 40%/ 60% ou 60%/ 40% e
%WSS > 10%, onde, resultados fora destes limites seriam redesenhados objetivando
resultados satisfatorios.

Com oito modelos de Fontan redesenhados pelos métodos SUM e CAD
estudados, Loke, et al. (2020) concluiram que os projetos de SUM e CAD atenderam
aos limites de iPP. SUM apresentou menor iPP enquanto os projetos em CAD
demonstraram DFH mais equilibrada e com menor porcentagem de WSS. A
porcentagem da WSS compartilhava uma relagdo inversa com o iPP, evitando
projetos de Fontan superdimensionados.

Varios pesquisadores tém estudado o comportamento da CCPT. Atualmente,
o Planejamento Cirurgico de Fontan, bem como sua automatizagao, estdo avangando

de forma acelerada, sendo importante seu entendimento para esta tese.
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3.1 PLANEJAMENTO CIRURGICO DE FONTAN (PCF)

No inicio dos anos 2000, iniciou-se um esforco colaborativo entre diversas
areas da ciéncia, capitaneado por médicos e engenheiros, para a realizagdo de um
planejamento cirurgico prévio, denominado Planejamento Cirurgico de Fontan
(TRUSTY, et al., 2018a).

Desde sua mengao nos anos 1970, s6 agora o planejamento cirurgico virou
rotina para as areas de neurocirurgia e ortopedia. Ja para as areas que envolvem
intervencgdes cardiovasculares, devido a complexidade das interacdes fluido-solido, os
esforgos para que o planejamento ocorra ainda estao atrasados em relagéo as areas
citadas (FOGEL, et al., 2013).

Evidéncias crescentes sugerem que a hemodinamica da CCPT desempenha
um papel importante na sobrevida em longo prazo. Fogel, et al. (2013) exemplificam
que a intolerancia ao exercicio pode estar relacionada a aumentos nao lineares na
perda de poténcia da CCPT com o aumento do nivel de exercicio, o que contribui
substancialmente para as limitagbes da pré-carga ventricular.

O PCF pode fornecer pistas para essas complicagdes e potencialmente evita-
las, simulando as multiplas geometrias possiveis e hemodinamicas da CCPT de uma
forma especifica do paciente, para determinar o projeto cirurgico ideal, com foco em
minimizar a perda de energia, permitindo que o fluxo passivo de sangue do retorno
venoso sistémico entre nos pulmdes sem o uso de um ventriculo bombeador e
distribua igualitariamente o fluxo hepatico para ambos os pulmdes (FOGEL, et al.,
2013).

Com o objetivo de fornecer informagdes adicionais sobre o processo de tomada
de decisao clinica, o PCF oferece uma avaliagdo hemodinamica precisa da condicéo
pré-operatoria, fornece restricdes anatbmicas para possiveis opg¢des cirurgicas e
produz previsbes pos-operatorias decentes, se as condi¢des de contorno forem
semelhantes o suficiente entre os estados pré-operatério e pés-operatério (TRUSTY,
2018a).

Fogel, et al. (2013) resumem o PCF em quatro etapas basicas e duas etapas
de avaliacao, conforme ilustrado na Figura 49. Inicialmente, as imagens sao obtidas
por meio de RM ou TC, e em seguida, processadas detalhadamente para determinar

a hemodinamica e a fisiologia atuais.
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Figura 49 — Etapas do fluxo de trabalho na realizagdo do planejamento cirdrgico.
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Fonte: Adaptado de Fogel, et al. (2013).

Em conjunto com as imagens, sao obtidos os fluxos nos vasos de interesse
(veias cavas e artéria pulmonar); fluxo na fenestragdo, caso haja; fluxo na raiz da
aorta; na AP principal, caso haja; veias pulmonares e aorta descendente.
Engenheiros, cardiologistas e cirurgides realizam a cirurgia virtual, determinando
varias opgdes que, por meio da CFD, sao obtidas a fisiologia e a hemodindmica de
cada opcao. Por fim, a equipe determina qual € a opc¢ao ideal para s6 depois realizar
a cirurgia.

Yang, et al. (2012) utilizaram o PCF para uma série de simulagdes, as quais
buscavam a melhor geometria para o projeto cirurgico. Testaram virtualmente
implantar tubos em formato de “Y” e jungdo em formato de “T” e deslocamentos entre
0s eixos das cavas em repouso e em condicdes de exercicio. Foram realizadas
cirurgias virtuais em cinco modelos, com o programa livre Simvascular. As dimensoes
dos enxertos em “Y”, para todos os modelos, foram de 20 mm de didmetro para o
tronco e 15 mm para os ramos. Os modelos de jungcdo em “T” e offset foram
construidos com um enxerto em forma de tubo de 20 mm de didmetro seguindo a
pratica clinica comum (Figura 50).

A capacidade de modelar as opgdes cirurgicas de Fontan no pré-operatorio,
orientando a abordagem cirurgica por meio das simulagbes CFD, permitiu a
manipulagédo virtual da anatomia especifica, podendo ser adicionados defletores
(tubos e enxertos, por exemplo) e distorcer vasos (stents), simulando possiveis

configuracdes pos-operatorias.
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Figura 50 — Modelos originais de Glenn e variacbes das geometrias de Fontan para cinco
pacientes.
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Fonte: Yang, et al. (2012).

As setas desta figura indicam estenoses nos pacientes B e E. No Paciente B, a
estenose é localizada na APE, comumente observada em pacientes de Fontan devido
a sobreposicao do arco aédrtico. Para este paciente, trés simulacdes para colocagao
de enxerto “Y” foram realizadas. No enxerto em Y-1, a estenose € aliviada pela
colocagao da anastomose do ramo esquerdo na estenose. No enxerto Y-2, o ramo
esquerdo é anastomosado distalmente a estenose, sem alivio da estenose. No
enxerto em Y-3, o ramo esquerdo também é anastomosado distalmente a estenose,
mas a estenose é aliviada.

Ja no Paciente E, foi observada estenose na APD. O defletor Y-1 foi

anastomosado em cima da estenose, assim como a jungdo em T e o offset-1 (por isso
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a anastomose foi realizada no ramo direito, ramo contrario ao realizado nos outros
pacientes). Foi construida uma opgao offset-2 sem alivio da estenose com
anastomose na APE. Na opcao Y-2, foi reduzida a convexidade do enxerto, com base
na simulagao do enxerto Y-1.

Assumiram, para este estudo, o comportamento do fluido newtoniano e paredes
dos vasos como rigidos e malhas tetraédricas com adaptagdo anisotropica. Um
modelo de circuito Windkessel com trés elementos (resistor, capacitor, resistor) foi
aplicado em cada saida. Para simular a condigdo de exercicio, foram aumentados os
fluxos na VCI diminuindo as resisténcias de saida. Essa taxa foi aumentada em duas
e trés vezes para simular as condi¢gdes de exercicio, e as resisténcias totais de cada
ramo foram diminuidas em 5% e 10%, respectivamente.

A pressao média da VCS, a tensdo de cisalhamento da parede (WSS) e a perda
de poténcia foram calculadas. O rastreamento de particulas lagrangeanas foi
realizado para quantificar a distribuicao do fluxo hepatico nos diferentes modelos. Ao
fim, demonstraram a capacidade do PCF para a avaliacdo de diversas
hemodinamicas, onde a geometria influenciou consideravelmente na distribuicdo do
fluxo hepatico. Concluiram que o projeto com o enxerto em “Y” resultou em uma
distribuicdo do fluxo hepatico mais uniforme e moderada melhoria na perda de energia
e pressao na VCS, sendo, portanto, o projeto mais promissor. Projetos utilizando offset
sdo interessantes para pacientes com divisdes de fluxo pulmonar altamente desiguais,
podendo melhorar esta distribuicdo, deixando-a mais uniforme. Enfim, os resultados
indicaram que o PCF deve ser realizado individualmente, paciente a paciente, a fim
de estabelecer qual tipo de enxerto € mais adequado a anatomia do paciente.

Slesnick e Yoganathan (2014) relatam casos de pacientes com circulagao
CCPT nos quais o PCF apresentou melhores resultados pés-operatérios. Uma vez
que a modelagem de anatomias especificas de pacientes pré-operados tem sido
mostrada para prever com precisdo a anatomia poés-operatéria e estados
hemodinamicos, ela orienta a cirurgia e intervengoes.

Reforcam que o PCF depende da colaboragdo da cardiologia pediatrica,
cirurgia cardiotoracica e engenharia biomédica, oferecendo esperanca de que as
cirurgias paliativas de ventriculo de fisiologia Unica possam ser adaptadas a anatomia

detalhada do paciente, especifica para otimizar os resultados em longo prazo.
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Porém, o alto custo computacional e a falta de verificagao e validagdo do PCF
atual s&o alguns desafios que precisam ser superados, segundo Wei, et al. (2016). O
alto custo computacional pode impedir a adogéo clinica de técnicas de planejamento
cirurgico de ponta que requerem simulagées. Mesmo com alto poder computacional,
algumas simulagdes levam dias para sua conclusao, tempo muitas vezes indisponivel
ao paciente.

Para reduzir o tempo de processamento, Wei, et al. (2016) sugerem utilizar
como condi¢do de contorno o tempo médio do fluxo em vez do fluxo pulsatil nas
simulagbes cardiovasculares, podendo haver ganho de 50% no tempo de
processamento. Porém, o fluxo na CCPT ¢, indubitavelmente, pulsatil, sendo uma
meédia muitas vezes n&o aplicavel.

Devido aos desafios ja citados, Trusty, et al. (2018a) reforgam que o PCF tem
sido reservado para os casos mais complexos de Fontan, incluindo aqueles com
multiplas veias cavas superiores e outros tipos de anatomias complexas. O PCF, para
este autor, € semelhante ao ja descrito por Fogel, et al. (2013).

Os fluxos de dados, ordem dos eventos e formas de transferéncia dos dados
entre os grupos clinico e engenharia sdo mostrados na Figura 51.

O principal objetivo de todo PCF é a minimizacdo da perda de energia na
conexao cavopulmonar de Fontan e distribuicdo equilibrada do fluxo hepatico (DFH)
para os pulmdes esquerdo e direito, evitando tensdo de cisalhamento extremo na
parede dos vasos sanguineos. Acrescenta que a perda de energia tem sido
relacionada a intolerancia ao exercicio e acredita-se que afete o resultado geral do
paciente. Ja o desequilibrio na distribuicdo do fluxo hepatico esta relacionado com o
surgimento da malformagdo arteriovenosa pulmonar (PAVM — Pulmonary
Arteriovenous Malformation) e extrema tens&o de cisalhamento na parede dos vasos.

No PCF, nem sempre a solugao encontrada é a que atende de forma precisa a
todas as necessidades 6timas. Em situagées em que uma opcéao cirurgica especifica
nao é ideal para todas as métricas, alertam Trusty, et al. (2019), os médicos devem
avaliar qual complicacdo € mais preocupante para um determinado paciente. Por
exemplo, a progressdao das PAVMs €& uma motivagdo muito comum para o
planejamento cirurgico e, portanto, se concentraria na obtengdo de HFD equilibrada.
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Figura 51 — Interacao e tipos de transferéncia de dados entre corpo médico e engenharia,
por ordem cronoldégica.

Corpo Médico Engenharia
P 20 ﬁ}\\ :'_,//' ) -\\\

Fd
{

[ Reuniao clinica

\ ( Segmentacdo e
s d0s da ;lmagem processamento
M . ¥ '

Imagens Criacao de potenciais ‘

opcOes cirtargicas
4 Revisao da
segmentacao/

( Iteracdo das )
i Comunicacdo _| segmentacoes/Opgoes
Opgoes cirurgicas, (Pessoal/digital) | cirtrgicas conforme T
fornecer feedback/ -
\ Siacsios ) neceisarlo )
Geracao das malhas J
L :
[ Relniae pré virirei )“ Relagg [ Simulagdes numéricas J
¥ Plangpm=—=20 de L .
: : €nto cirgy, ™ ﬁ Processamento dos ‘
.\ [ Cirurgia J 8lico| § resultados  J
\\\R_ _/ \\.\___ __,/’/
—P[ Reunido de feedback pés-cirtirgico entre as equipes. ]ﬂ——

Fonte: Trusty, et al. (2018).

Desta forma, baseado em imagens de RM ou TC, sao gerados os modelos 3D.
As condicdes de contorno do fluxo para as simulagées sao normalmente fornecidas
por meio de ressonancia magnética de contraste de fase (PCMRI — Phase-Contrast
Magnetic Resonance Imaging), utilizada para avaliar os fluxos nas cavas, ramos das
artérias pulmonares, veias pulmonares e através da valvula aértica.

Utilizaram o programa livre Segment (http://segment.heiberg.se) para a

segmentagdo anatdémica e o programa livre Surgem II?° para a geragéo de opgdes
cirurgicas, em vez de outros programas CAD, facilitando o manuseio por ser um
programa proprio para esse fim. Descreveram que com o Surgem Ill é possivel
escolher facilmente um tipo (conduite tradicional ou enxerto em Y) e tamanho do
enxerto (em incrementos de 2 mm) e posicionar os locais de inser¢ao conforme

desejado (Figura 52).

25 Software nao encontrado para download.


http://segment.heiberg.se/
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Figura 52 — Opc¢des cirurgicas.

a) Opcéao de defletor extracardiaco Fontan; b) Opcao de enxerto em “Y”; c¢) Criagdo automatica de
insercdo de defletores com variagbes de angulo/deslocamento; d) Visualizagdo da malha unida
(anatomia pré-operatéria proposta com colocagéo de enxerto).

Fonte: Trusty, et al. (2018).

Também é possivel modificar a inser¢ao da linha central do enxerto, o angulo
de insergdo e as opgdes de compensagao conforme necessario (Figura 52 ¢). O
Surgem Ill também pode gerar automaticamente um grande niumero de combinagdes
de tamanho do enxerto e dngulos/deslocamentos de inser¢céo para avaliar a robustez
de uma determinada opcgao cirlrgica. Finalmente, com o Surgem III?® é possivel
visualizar e exportar uma malha de superficie da opgao cirurgica proposta para a
préoxima etapa do processo de planejamento cirurgico. Para a CFD, um solver resolve
as equacoes de Navier-Stokes e de continuidade (conservagdo de massa e
momentum).

Trusty, et al. (2018) evidenciaram (Figura 53) tempo total de esforgo humano
e tempo computacional necessario para cada etapa do PCF, sendo esta uma
representacdo de um caso padrdo, com imagens de alta qualidade, com base na
experiéncia dos autores.

Sabe-se que a CFD ainda é limitada devido a métodos complexos que
envolvem o uso de programas avangados, computadores poderosos e interagao entre
clinicos, fisicos, médicos e engenheiros, além das incertezas que acumulam durante
o processo de modelagem (FRIEBERG, et al., 2021).

Liu, et al. (2020) estudaram uma possibilidade de otimizacdo automatica da

forma do enxerto vascular para coarctagéo da aorta. Uma vez que o aprimoramento

26 Todo o método de trabalho do SURGEM pode ser aprofundado no artigo de PEKKAN, K.; WHITED,
B.; KANTER, K.; SHARMA, S.; DE ZELICOURT, D.; SUNDARESWARAN, K.; et al. Patient-specific
surgical planning and hemodynamic computational fluid dynamics optimization through free-
form haptic anatomy editing tool (SURGEM). Medical & Biological Engineering & Computing, 46(11),
1139-1152. 2008.
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manual envolve tempo e especialidades diversas, consumindo processo de tentativa
e erro para alcangar o desempenho dinamico, algoritmos de otimizagdo seriam

capazes de popularizar a técnica, possibilitando que mais centros a utilizassem.

Figura 53 — Tempo total e tempo total de esforgo humano necessarios para o planejamento
cirurgico.

Tempo total Tempo total - esfor¢o humano

M Segmentagio M Configuragio do CFD
Geragdo de malha I Criagao das opgdes cirtirgicas
M processamento do resultado M Simulagao CFD

I Processamento da segmentagio

Fonte: Trusty, et al. (2018).

O algoritmo visa minimizar a perda de energia do fluxo sanguineo da regido de
interesse, deformando o volume na regidao da coarctagdao. Como resultados, houve
uma reducgao de 30% na perda de energia do fluxo sanguineo no modelo otimizado.
Para um maior aprofundamento sobre o algoritmo obtido, assim como os calculos e
variaveis utilizadas, acessar Liu, et al. (2020).

Por fim, Liu, et al. (2021) propuseram um método semiautomatico de
Planejamento Cirurgico de Fontan, com o intuito de projetar e fabricar enxertos
especificos por paciente, otimizados hemodinamicamente, com a utilizagdo de
enxertos vasculares de engenharia de tecidos (TEVG).

Como ja descrito no presente trabalho e reforgado aqui por Liu, et al. (2021),
evidéncias clinicas demonstram a correlagcado entre a hemodinamica na via de Fontan
€ a causa ou exacerbacao das complicagdes. Os pacientes podem ter beneficios de

longo prazo para a saude e qualidade de vida ao receber uma via de Fontan
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idealmente reconstruida com uma distribuigdo de fluxo hepatico equilibrada e minima
perda de energia.

Projetar enxertos especificos personalizados com desempenho hemodinamico
otimizado é uma tarefa complexa. A variedade de anatomias especificas do paciente,
espagco de planejamento cirdrgico confinado e a necessidade de considerar
simultaneamente varios critérios de projeto para otimizagdo do enxerto vascular
dificultam a obtenc&o do objetivo.

Enxertos disponiveis comercialmente s&o fabricados de material sintético, ndo
acompanhando o crescimento do paciente, podendo exigir revisao ou substituicdo em
longo prazo. Uma possibilidade a esta lacuna ¢é a utilizagdo de enxertos vasculares de
engenharia de tecidos (TEVG), que serdo abordados no proximo capitulo.

Apesar dos avangos, a comunicagao entre a equipe de engenharia e cirurgides
ainda € necessaria, podendo custar semanas para um projeto mais adequado de
Fontan, prazo este que em muitos casos impossibilita 0 projeto. A necessidade de
acelerar o PCF, reduzindo o esforco humano para identificar o caminho ideal para o
enxerto de Fontan, pode ser alcangada automatizando o processo (LIU, et al., 2021).

Para a otimizagdo desse processo, os autores utilizaram a resolugao de um
problema de otimizacdo nao linear com restricdes, estudado extensivamente na
otimizacao de aeronaves desde o fim de 1950. Para atingir os objetivos, buscaram a
resolucdo de dois problemas fundamentais:

a) O primeiro problema &€ como parametrizar as vias de Fontan e explorar
0 espaco de projeto especifico do paciente, considerando a possivel
interferéncia com outras anatomias calculadas por um algoritmo de
deteccao de interferéncia desenvolvido;

b) O segundo problema é como encontrar solugdes viaveis no espago de
projeto que possam otimizar o desempenho hemodinamico dos modelos
de Fontan (minimizagdo da perda de poténcia indexada [iPP]),
distribuicdo adequada do fluxo hepatico (HFD) e porcentagem de tensao
de cisalhamento ideal da parede (%WSS).

Para automatizar o fluxo de trabalho de planejamento e otimizacdo da via de
Fontan, os autores consideraram o trabalho de Liu, et al. (2020), no qual foi
desenvolvida uma estrutura computacional que integra a manipulagdo de malha,

simulacédo hemodinamica, coleta de dados de treinamento e otimizagdo substituta.
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Compararam os resultados com modelos em argila projetados por cirurgides e
realizados por engenheiros em método manual, e em cirurgias ja realizadas.

As cinco etapas, que consistem no fluxo de trabalho, foram ilustradas na Figura
54 e descritas a seguir:

a) obtencdo de dados de angiografia por ressonancia magnética para o
coracgao do paciente e geometria vascular; e dados de MRI de contraste
de fase (PC-MRI) para determinagc&o de dados de fluxo sanguineo para
simulacao de CFD;

b) segmentacido de imagens para reconstrugdo dos modelos 3D de VCS,
VCI, PA, aorta e coracgao;

c) planejamento e otimizagdo do percurso de Fontan;

d) confeccdo de enxertos especificos por paciente;

e) implantacdo do enxerto no paciente.

Para fabricacdo dos enxertos de Fontan, os mandris foram impressos em aco
inoxidavel, em impressora 3D, de acordo com a geometria dos caminhos otimizados
do paciente. Nanofibras eletrofiadas com polimeros de poli-L-lactideo (PLLA) e poli-¢-

caprolactona sao moldados nos mandris formando o TEVG especifico do paciente.

Figura 54 — Diagrama de fluxo de trabalho esquematico do Planejamento Cirurgico de
Fontan semiautomatico.
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Fonte: Liu, et al. (2021).



154

Para enfrentar esses desafios, os autores utilizaram vias de Fontan
parametrizadas para explorar espagos possiveis para a localizagdo dos enxertos
buscando solugdes ideais. Focaram na minimizacdo da perda de poténcia indexada
(iPP), distribuicdo adequada do fluxo hepatico (HFD), porcentagem de tenséo de
cisalhamento anormal da parede (%WSS) e interferéncia geométrica entre as vias de
Fontan e os modelos cardiacos (InDep) dentro de limites clinicamente aceitaveis.

Para a reconstrugdo do modelo, os autores consideraram como ponto de
partida as imagens médicas obtidas por meio de RM (Figura 55 A). A imagem foi
tratada: cortes limpos e extensdes nas entradas e saidas da VCI, VCS e APs foram
realizados, além da suavizagdo da imagem da superficie dos vasos sanguineos
(Figura 55 B e Figura 55 C).

Para realizar o estudo dos modelos para o planejamento da via de Fontan com
otimizacao do enxerto, os enxertos foram eliminados uma vez que se trata de
pacientes que ja haviam passado pelo tratamento paliativo completo. Desta forma, os
enxertos existentes e nao otimizados foram removidos dos modelos de Fontan,
simulando a estrutura dos vasos que o cirurgido encontraria na abordagem para a

cirurgia pos-Glenn Bidirecional (Figura 55 D).

Figura 55 — llustragédo da preparagdo do modelo para o planejamento automatico da via
Fontan.

ARRA

Fonte: Liu, et al. (2021).

Com base nos dados da RM 4D, as vazdes médias no tempo na VCI e VCS
(Qvci e Qucs, respectivamente), bem como a razdo do fluxo APE/APD puderam ser
obtidas. As condigcbes de vazdo de saida em APE e APD (Qare e Qarp,
respectivamente) foram prescritas pela razdo de divisdo de vazao APE/APD, medida

da vaz&o total de entrada, para manter a conservagao da massa.
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Para a geragao do caminho de Fontan, o enxerto se inicia na curva de superficie
de corte da VCI, permanecendo esta inalterada durante o planejamento da via. Os
parametros do didmetro do enxerto ficam em funcédo dos raios da elipse a e b. O
angulo de incidéncia do enxerto na AP foi representado pelos parametros a € f e 0
deslocamento do enxerto sob a linha central da AP, representado por AL.

Assim, o enxerto se inicia na superficie de corte da VCI e termina na elipse da
conexéo cavopulmonar superior (CCPS), que se move ao longo da linha central entre
a APE e APD. Os parametros de projeto nas caixas vermelhas exploram a geometria

de um caminho de Fontan (Figura 56).

Figura 56 — Parametrizagao do enxerto Fontan.
VCS

VCS

Elipse da conexdo
" cavopulmonar .
superior (CCPS)

Linha tangpnte

APE

APD N \

oy — e
o
>

t

P,

e I B Linha

Superficiede__/ tangente
APD

corte da VCI

VCI

Fonte: Liu, et al. (2021).

Os resultados mostraram que os modelos Fontan otimizados automaticamente
tiveram desempenho hemodinamicamente superior, ou pelo menos sao comparaveis
aos modelos Fontan otimizados manualmente, com tempo de planejamento cirdrgico

significativamente reduzido (15 horas versus mais de duas semanas). Também
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demonstramos a viabilidade de fabricacao dos enxertos de nanofibras eletrofiadas.
Os algoritmos e 0 método para atingir a automatizagéo foram detalhados em Liu, et
al. (2021).

Os autores argumentam que os esforgcos futuros estdo focados na
automatizacdo do PCF, reduzindo a necessidade do consumo de horas humanas
altamente capacitadas, a fim de incentivar o uso na clinica médica. Concluem que, a
medida que as previsdes fisiologicas pds-operatdérias melhoram, o Planejamento
Cirargico de Fontan se tornara uma ferramenta ainda mais eficaz para modelar com
precisao a hemodinamica especifica do paciente.

Além do mais, a viabilidade de se customizar as formas de TEGV possibilita a
concepgao de enxertos especificos para o paciente, atingindo melhores resultados

durante as cirurgias paliativas, o que sera abordado a seguir.

3.2 ENXERTOS VASCULARES DE ENGENHARIA DE TECIDOS (TISSUE ENGINEERED VASCULAR
GRAFTS —TEVG)

Atualmente, a realizagcao da anastomose cavopulmonar total — onde ha o desvio
do fluxo da VCI para a AP — se faz por meio de um enxerto sintético de PTFE
(FONSECA, et al., 2005; SILVA, et al., 2012).

Esse material, assim como o polyester, ndo se desenvolve concomitantemente
ao crescimento do paciente, nem tampouco é disponibilizado comercialmente em
dimensbes personalizadas, dificultando a implantagédo do PCF (LIU, et al., 2020).

Os enxertos vasculares de engenharia de tecidos (TEVG) oferecem uma
estratégia promissora para superar tais complicagées. O TEVG foi criado utilizando-
se scaffolds biodegradaveis (esqueletos em portugués), sendo estes elementos
indispensaveis para a engenharia de tecidos vivos.

Segundo Guarino, et al. (2014), os scaffolds sao utilizados com frequéncia
como moldes temporarios com propriedades mecanicas e biolégicas especificas,
semelhantes a matriz extracelular nativa (MEC - Native Extracellular Matrix),
modulando a adesao, invasdo, proliferacdo e diferenciagcdo celular antes da
regeneracgao do tecido biologicamente funcional ou da MEC natural.

A medida que o scaffold se degrada, o neo tecido vascular se forma, gerando

um conduto vivo e biocompativel. Uma grande vantagem no uso de TEVG é o
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potencial para criar tecido autdlogo, eliminando a necessidade de terapia
antiplaquetaria, anticoagulante ou imunossupressora (HIBINO, et al., 2010).

Um TEVG deve satisfazer uma série de critérios de projeto para se adequar ao
propésito, como (PASHNEH-TALA, et al., 2015):

1. Suportar as tensdes impostas pelo sangue sem se romper ou sofrer
deformagdes plasticas, causando aneurismas;

2. Superficie luminal condizente ao uso, impedindo a formacédo de trombos em
locais de baixas pressoes;

3. Possuir complacéncia adequada, evitando formagdo de altas tensodes,
principalmente ao redor das anastomoses;

4. Possuir geometria que n&o induza a caracteristicas de fluxo indesejaveis;

Nao deve ser citotdoxico e ndo deve desencadear uma resposta imunogénica

negativa como inflamacéao crénica ou ativagcado do sistema imune adaptativo;

6. Deve possuir resisténcia a torgdo e capacidade para ser manuseado,
manipulado e suturado;

7. Possuir capacidade em ser produzido em massa em uma variedade de
geometrias, com qualidade controlada, armazenado e enviado a um custo
economicamente viavel.

Resumidamente, o enxerto deve ser capaz de crescer, remodelar e
autorreparar in vivo. Hibino, et al. (2010) iniciaram testes com seres humanos — 25
pacientes no total — com fisiologia ventricular unica no ano de 2001. Através da medula
Ossea autologa (espinha iliaca anterossuperior), foi colhido o componente de células
mononucleadas. Estas células foram semeadas através de pipetagem manual no
scaffold tubular hibrido, composto por um tecido de acido poliglicdlico e poli-L-lactideo
(PLLA) ou poli-e-caprolactona (PCL), e implantadas como enxerto na obtencéo da
circulacdo de Fontan. Esse scaffold semeado (scaffold hibrido) foi incubado em
plasma autoélogo diluido por duas horas antes da implantacao.

Como resultado, no decorrer de 5,8 anos de acompanhamento pés-operatorio,
nao houve nenhum obito decorrente do enxerto; sem evidéncias de aneurisma,
rupturas, infeccao ou calcificagdo. Foi constatada existéncia de estenose em quatro
pacientes, sendo estes submetidos a angioplastia percutdnea com sucesso. Um

paciente apresentou trombose, que foi tratada com sucesso com varfarina.
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Exames demonstraram que houve degradagao completa do material de suporte
com formacgao de tecido vascular semelhante a uma parede de células musculares
lisas vasculares e uma camada de células endoteliais.

Embora os resultados parecam promissores, Pashneh-Tala, et al. (2015)
discutem que os TEVGs foram construidos com grande didmetro interno, com cerca
de 12 a 24 mm, implantados em sistema de alto fluxo e baixa pressdo. Assim, a
preocupacao esta em extrapolar esses resultados para vasos diminutos sob fluxo
arterial e presséo elevados.

O uso de scaffolds poliméricos sintéticos completamente acelulares também
esta sendo explorado, eliminando assim a necessidade de cultura de células in vitro
ou extragdo de células autdlogas, concentrando-se em incentivar uma proliferagéo
acelerada de células hospedeiras e remodelacado do scaffold apds sua implantagao,
através de sua arquitetura e quimica da superficie. Scaffolds produzidos com uma
malha de poli-L-lactideo (PLLA) e poli-e-caprolactona (PCL) reforcada com
poliglicolida (PGA) exibiram perviedade por até 12 meses como substituicdo da artéria
pulmonar, apresentando degradag¢ao do material do arcabougo, formagao de camadas
de células musculares lisas vasculares e células endoteliais com conteudo de matriz
extracelular semelhante ao tecido nativo (PASHNEH-TALA, et al., 2015).

Outros estudos sobre o0 uso de scaffolds poliméricos sintéticos completamente
acelulares para a producéo de TEVG foram realizados com sucesso significativo. Com
custo baixo de produgcido e a capacidade de incorporar propriedades diversas, tém
sido fundamental para uso extensivo, provendo grande potencial futuro.

Existem varias outras maneiras mencionadas na literatura para realizar a
criagao de enxertos vasculares teciduais (TEVG). Alguns dos termos mais frequentes
na literatura atual incluem o uso de matrizes naturais celulares decelularizadas,
geracao de scaffolds por meio de polimeros naturais e engenharia de tecidos por
automontagem (como em laminas, moldagem celular e bioimpressao).

Por meio de bioimpressao 3D, células e material de suporte sdo depositados
camada por camada, produzindo vasos sanguineos de forma precisa. Apos 14 dias
sob fluxo pulsatil, esses agregados se fundiram em estruturas confluentes. Porém,
como ha utilizagdo de material autélogo, a necessidade de periodos de cultura in vitro
seria um claro limitante a tecnologia (PASHNEH-TALA, et al., 2015).
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Com o intuito de atender anatomias diversificadas, Fukunishi, et al., (2016)
estudaram o uso de nanofibras eletrofiadas combinadas com a impresséao
tridimensional. Desenvolveram em seu trabalho uma nova tecnologia para criar um
TEVG especifico para o paciente, usando materiais de nanofibra biodegradavel
aprovados pela Food and Drug Administration (FAD), revestidos em torno de um
mandril impresso em 3D. Buscaram validar a tecnologia para formagao de neotecido,
biocompatibilidade e propriedades mecanicas de TEVG personalizados impressos em
3D, apds a implantacdo em um modelo ovino de circulagdo de alto fluxo e baixa
pressao.

O fluxograma para a fabricagao dos enxertos foi ilustrado conforme Figura 57,
com os seguintes passos:

a. Segmentacdo de imagem 3D do vaso;

b. Criacdo do desenho do enxerto especifico do paciente com base na
imagem de TC pré-operatoria usando o sistema CAD;

c. Projeto do mandril finalizado;

d. Impressédo do mandril em 3D em acgo inoxidavel;

e. Enxerto de nanofibra especifico do paciente.

Figura 57 — Processo de fabricagédo para enxertos vasculares de engenharia de tecidos
especificos do paciente.

A B
Fonte: Fukunishi, et al. (2016).

Portanto, com as dimensbées da VCI das ovelhas, obtidas por TC, foram
projetados os enxertos via CAD (SolidWorks®). Ao ser exportados em extensdo
prépria para a estereolitografia, foram realizadas as fabricagbes em 3D dos mandris
em aco inoxidavel 420. Para criar o scaffold, foram utilizados acido poliglicélico co-
eletrospun (PGA) e poli-L-lactideo-co-¢e-caprolactona (PLCL), na proporgéo de 10%
em peso de PGA e 5% em peso de PLCL, dissolvidos em hexafluoroisopropanol.
Durante trés horas, cada solugdo foi agitada por barra magnética, a temperatura

ambiente. Em seringas separadas, a solugdo de PGA foi dispensada a uma taxa de
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fluxo de 2,5 mL/hora e a solugao de PLCL a 5,0 mL/hora para criar o enxerto com uma
relacdo PGA:PLCL de 1:1. As solugdes foram eletrofiadas no mandril personalizado
simultaneamente. A distancia da ponta da seringa e o mandril foi de 20 cm. O mandril
girava numa velocidade de 30 rotagdes por minuto.

Na ponta de cada seringa foi aplicada uma carga de 25 kV, e as nanofibras
eletrofiadas foram depositadas no mandril aterrado até que a espessura de parede
desejada fosse alcangada. Ao final, o scaffold eletrofiado foi removido do mandril,
sendo a espessura da parede medida com um medidor de pressdo, colocando o

scaffold entre duas laminas de vidro.

Figura 58 — Projeto de estudo de enxerto vascular de engenharia de tecido de nanofibra
especifico para paciente livre de células.

D
Fonte: Fukunishi, et al. (2016).

Os tubos PGA/PLCL foram cortados em comprimentos de 1,5 cm com didmetro
interno de 12 mm, sendo embalados em bolsas Tyvek® e esterilizados terminalmente
com irradiagdo gama. A Figura 58 ilustra o processo ja descrito, sendo:

A. e B. A geometria da VCI considerada foi obtida com base na angiografia

de uma ovelha;
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C. Um mandril de eletrofiagdo foi modelado por CAD e posteriormente

impresso em 3D;

D. O scaffold de nanofibra foi eletrofiado no mandril impresso em 3D;

E. e F. Um enxerto vascular de engenharia de tecido de nanofibra (TEVG)
isento de células autélogas foi implantado como um conduto de
interposigcao da VCI no modelo de ovelha;

G. e H. Imagens de microscopio eletronico de varredura do scaffold (G,

5003; H, 40003).

. Imagem intraoperatéria do TEVG implantado.

TEVGs de nanofibra livres de células feitos sob medida foram implantados
como enxertos de interposicdo de VCI em seis ovelhas. O tamanho do animal
aumentou cerca de duas vezes ao longo do intervalo de estudo de seis meses. O
TEVG foi implantado como um enxerto de interposi¢cao de VCI supradiafragmatica. Os
pacientes foram monitorados por meio de angiografia. A eletrofiagao criou um scaffold
tubular com espessura de parede uniforme de 657+36 mm, significativamente menor
que a espessura da parede nativa da VCI de 1365+476 mm.

Foram realizados testes de complacéncia?’ e pressdo de ruptura na veia cava
inferior nativa da ovelha, no enxerto vascular de engenharia de tecido de nanofibras
especifico do paciente antes (Pré-Op TEVG) e seis meses apds a implantagédo (6 m
TEVG) (Figura 59).

Nao houve diferenga significativa na presséo de ruptura do Pré-Op TEVG em
comparagao com a VCI nativa e entre a pressao de ruptura da VCI nativa e a 6 m
TEVG. A complacéncia do enxerto pré-operatério foi significativamente maior em
comparagao com a VCI nativa. No entanto, ndo houve diferenga significativa na
complacéncia entre a VCI nativa e TEVG apds 6 meses.

Em relacdo a biocompatibilidade na circulagdo venosa de alto fluxo e baixa
pressao, incluindo a permeabilidade e remodelacado do tecido, o TEVG se mostrou
excelente durante os seis meses de duracdo do estudo. Todas as ovelhas
sobreviveram sem complicagdes (livres de estenoses, aneurismas nem rupturas).

Houve formagao de neotecido vascular organizado no TEVG ao longo dos seis meses,

27 Na fisiologia, complacéncia é uma medida da resisténcia de um érgdo oco ao recuo as suas
dimensoes originais com a remoc¢ao de uma forgca compressiva ou distensiva. E um termo reciproco a
elastancia.
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indicando que o tamanho dos poros e o didmetro das fibras permitiram a infiltragao

das células hospedeiras.

Figura 59 — Processo de fabricagdo para enxertos vasculares de engenharia de tecidos
especificos do paciente.
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Fonte: Fukunishi, et al. (2016).

ApOs seis meses, somente 2,09 + 0,69% do material de suporte
permaneceram, indicando que o neotecido vascular foi o principal contribuinte para as
propriedades bioquimicas e mecanicas avaliadas. Evidenciaram monocamada celular
na superficie luminal do enxerto, confirmando o sucesso da endotelizagdo com o
tecido nativo, além de identificagao positiva de células musculares lisas e vasculares
contrateis maduras. A deposi¢do, organizagdo e maturacdo do colageno foram
confirmadas pela avaliagao das quantidades relativas e orientacao das fibras finas e
grossas.

Além de outros compostos encontrados no neotecido, indicam a eficacia do uso
de TEVG de nanofibras sem células, especifico para pacientes, criado por modelagem
de CAD, impressao 3D e eletrofiacdo, sendo este comparavel as propriedades
mecanicas, angiografia, histologia e imuno-histoquimica da VCI nativa.

Relatam a vantagem da eletrofiagdo, sendo um processo altamente ajustavel
pelo qual uma ampla variedade de tipos de polimeros e tamanhos de fibra podem ser
fiados em varias formas de mandris. Isso permite o projeto racional de scaffolds
personalizados para engenharia de tecidos. O atual paradigma do “tamanho Unico”
aborda inadequadamente as anatomias varidveis e complexas presentes na

populagao de cardiopatias congénitas.
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4 MATERIAIS E METODOS

Este capitulo apresenta os materiais e métodos de pesquisa utilizados para a
realizagao deste trabalho.

Primeiramente, sdo apresentadas ferramentas e programas utilizados para a
obtencgao dos objetivos do trabalho, além do exame em DICOM e modelos em STL.

Em seguida, realiza-se o preparo da geometria, iniciada na obtengao das
imagens médicas; a geracao de malha; o teste de independéncia e as caracteristicas
fisicas do problema. As equagbes que regem as simulagbes serdo detalhadas
metodicamente.

Finalmente, sera descrito o método para obtencéo dos resultados por meio das
simulagdes, a fim de possibilitar compara-los, identificando as boas praticas adotadas

para, por fim, serem obtidos os resultados que serdo discutidos no préximo capitulo.

4.1 MATERIAIS

Os materiais empregados para o desenvolvimento da presente pesquisa foram:

a) InVesalius® VERSAO 3.1, software gratuito, multiplataforma de visualizagdo
de imagens médicas e reconstrugcado 3D (CTI RENATO ARCHER, 2020);

b) Autodesk® Meshmixer™ 2017, software gratuito, versdo 3.5.474
(AUTODESK® MESHMIXER™, 2017);

c) Ansys SpaceClaim® 2022 R2, versao licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

d) Ansys® Workbench 2022 R2, versao licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

e) Ansys® Meshing 2022 R2, versdo licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

f) Ansys® Fluent Meshing 2022 R2, verséo licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

g) Ansys® Fluent 2022 R2, versdo licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

h) Ansys® Mechanical 2022 R2, versao licenciada para o LABBIO da UFMG
(ANSYS®, 2023);

i) WebPloterDigitalizer V4.6, versao gratuita (WebPloterDigitalizer, 2013);
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i) Notebook Alienware® m15 R6 — 2022, com processador Intel® CORE™ i7-
11800H (8-core, cache de 24MB, até 4,6GHz), GPU NVIDIA® GeForce® RTX™ 3070,
8GB GDDR6, Memoria de 64GB DDR4 de 3200MHz, e dois SSDs de 1TB PCle NVME
M.2;

k) Exame de um paciente portador de SCEH?® em arquivo DICOM, obtido por
angiotomografia computadorizada do coragado e vasos da base, com 128 fileiras de
deteccao, sendo aplicado contraste iodado em paciente anestesiado. Este paciente
foi denominado Paciente X (Figura 60). Para esse paciente, ndo houve acesso as
condi¢cdes de contorno, como pressao na VCI, VCS, APE e APD, sendo este exame
utilizado para o detalhamento do método de obtengdo da geometria e execugao da

malha.

Figura 60 — Imagens em DICOM do Paciente X visualizadas no InVesalius®.

O Fatis sagtal

Fonte: o autor (2022).

28 Pontos importantes descritos no exame do referido paciente: “Derivagdo cavopulmonar total (Cirurgia
de Fontan). Anastomose da veia cava superior ao ramo direito da artéria pulmonar, sem sinais de
trombos e/ou estenoses, medindo a veia cava superior 12 x 11,2 mm. A veia cava inferior encontra-se
conectada ao ramo pulmonar direito através de tubo de PTFE e pericardio autélogo, sem sinais de
trombos e/ou estenoses. O tubo mede no terco médio 21,7 x 17,3 mm. Observagido: pequena
fenestragao no tubo (no segmento de PTFE) que mede 3,9 mm. Ramos pulmonares confluentes, sem
estenoses focais; o ramo direito apresenta-se encurtado no local da anastomose com o Fontan. O ramo
pulmonar direito mede 8,2 x 8,0 mm e o ramo esquerdo mede 9,0 x 6,8 mm”.
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I) Exame de dois pacientes?® (Quadro 15), dos quais, no repositério localizado

no enderecgo digital www.vascularmodel.com, foram obtidas as geometrias em STL

por ressonancia magnética em arquivos DICOM, fonte TLAB, sendo a GE MEDICAL
SYSTEMS a fabricante do equipamento, juntamente com suas condigdes de contorno
(Figura 61). Desta forma, com base na geometria foram realizadas as simula¢des que,
em conjunto com o0 método realizado para as imagens do Paciente X, completam o

ciclo da simulacéo.

Quadro 15 — Caracterizagdo dos pacientes quanto a cardiopatia e ao estagio de tratamento.

Paciente | Idade Sexo Defeito Procedimento

Cardiopatia congénita

X 43 meses Feminino | Ventriculo de fisiologia inica | Fontan
SCEH
Cardiopatia congénita
A-0063 | 3 anos Masculino | Ventriculo de fisiologia inica | Fontan

Atresia tricuspide

Cardiopatia congénita
B-0064 | 6anos Feminino | Ventriculo de fisiologia inica | Fontan
SCEH

Fonte: Wilson, Ortiz e Johnson (2013).

Figura 61 — Geometria em STL dos Pacientes A e B.

Fonte: Wilson, Ortiz e Johnson (2013).

29 Os dados aqui utilizados foram fornecidos no todo ou em parte com fundos federais da National
Library of Medicine sob concessao de ne R01LM013120; e do National Heart, Lung, and Blood Institute,
National Institutes of Health, Department of Health and Human Services, sob o Contrato n¢
HHSN268201100035C, adquiridos no enderego digital www.vascularmodel.com. Copyright® Stanford
University, the Regents of the University of California, Open Source Medical Software Corporation e
outras partes, liberados para uso conforme citacdo: N.M. Wilson, A.K. Ortiz, and A.B. Johnson, “The
Vascular Model Repository: A Public Resource of Medical Imaging Data and Blood Flow Simulation
Results”, J. Med. Devices 7(4), 040923 (Dec 05, 2013) doi:10.1115/1.4025983.



http://www.vascularmodel.com/
http://www.vascularmodel.com/
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4.2 METODO

Para o atingimento do objetivo proposto, foram utilizadas as anatomias de dois
pacientes. O primeiro paciente, X, € o unico em que foi obtida imagem por ressonancia
magnética; porém, sem as condi¢gdes de contorno para simulagao.

Ja para os demais pacientes, ha as geometrias em STL previamente extraidas,
juntamente com as condi¢des de contorno necessarias para as simulagoes.

O método de extragao do arquivo STL e seu polimento foram realizados na
geometria do Paciente X. Sabendo-se como a extragdo e o polimento foram feitos,
foram realizadas as simulagdes das outras seis anatomias cujas condicbes de
contorno sao conhecidas.

Foram realizadas oito simulagbes para a geometria do Paciente A, iniciando-se
com parametros simplificados até os mais complexos para cada geometria.
Primeiramente, foram considerados os modelos com vasos rigidos, regime
permanente, escoamento laminar e fluido newtoniano para dados de paciente em
descanso. Apds, foi alterado o tipo de fluido para ndo newtoniano a fim de nutrir com
dados o peso desta modificagdo. Em seguida, foi alterado de escoamento laminar
para turbulento®. Na sequéncia, foi alterado o regime permanente de convertido para
transiente, considerando o fluxo pulsatil de cada cava. Esse fluxo foi adaptado
considerando, inclusive, os efeitos da respiracao presentes no fluxo da VCI.

Por fim, com os resultados obtidos até entdo, o uso ou ndo de fluido
newtoniano, assim como escoamento turbulento, foi definido para que as simulagdes
em FSI sejam realizadas, mas com a condicao de vasos flexiveis. Nestas simulagoes,
os comportamentos linear e nao linear também foram abordados (Quadro 16).

Como ha uma elevada quantidade de dados de saida deste trabalho, foi
adotada uma nomenclatura das simulagdes e destes resultados. Cada um foi
denominado como “cédigo”. O cédigo 1A refere-se a primeira simulagao, do Paciente
A. O conjunto de condi¢gdes de contorno da primeira simulagédo e das demais foi
descrito no inicio de cada capitulo.

E, por fim, um planejamento cirurgico completo foi aplicado a geometria do

Paciente B, com as condi¢gdes de contorno estabelecidas, baseadas nos resultados

30 O Ansys® Fluent 2022 R2 nao possibilita a realizagdo de simulagdes de fluidos ndo newtonianos
turbulentos com as configuragdes pré-programadas. Com a obtencéo dos resultados das simulagdes
propostas sera possivel verificar a necessidade desse tipo de arranjo. Sendo necesséaria uma UDF
(User-Defined Functions), esta devera ser programada pelo usuario.
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obtidos nas simulag¢des do Paciente A, com o intuito de se obter condigbes ideais para

a execugao cirurgica.

Quadro 16 — Planejamento de simulacdes.

Cédigo Paciente  Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade
1A A Rigidos Newtoniano Laminar Permanente -
2A A Rigidos = Nao newtoniano Laminar Permanente -
3A A Rigidos Newtoniano Turbulento Permanente -
4A A Rigidos Newtoniano Laminar Transiente -
5A A Rigidos =~ Nao newtoniano Laminar Transiente -
6A A Rigidos Newtoniano Turbulento  Transiente -
7A A Flexiveis A definir A definir Transiente Linear
8A A Flexiveis A definir A definir Transiente Hiperelastico

Fonte: O autor (2023).

Devido ao interesse em replicar o meétodo extralimite académico, nos
Apéndices deste estudo foram apresentados os passos adotados para o preparo da
geometria para a discretizagdo do dominio, determinacéo da localizagdo da particula
do fluido no espago, além das simulagdes propostas.

Trés parametros foram comparados entre as simulagcbes realistas e
simplificadas:

a) Diferenga entre as pressdes de entrada nas cavas e saida nas pulmonares;

b) Relagao da distribui¢cao do fluxo sanguineo através das artérias pulmonares

direita e esquerda;

c) Tensao de cisalhamento na parede dos vasos estudados.

A analise dos efeitos derivados dos resultados foi obtida, discutida e comparada
com a literatura. Caso a variacao dos resultados seja infima, ha possibilidade de que
as simulacdes simplificadas sejam adotadas para o Planejamento Cirargico de
Fontan. Caso contrario, a simulagao realista, bem mais complexa, devera ser o padrao
obrigatério.

Todos os modelos geométricos foram desenvolvidos com base nas imagens de
exames de TC. O procedimento foi aprovado pelo Comité de Etica (CAAE
31703220.3.0000.5231) (Apéndice A — Parecer comité de ética e pesquisa da
Universidade Estadual de Londrina; Apéndice B — Termo de consentimento livre e
esclarecido para pais ou responsaveis legais (TECLE); e Apéndice C — Autorizagao

ONG Coragao Curumim).
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Para a realizagcao das simulacodes, foi adotado o fluxo de trabalho descrito na

Figura 62, discutido neste capitulo.

Figura 62 — Fluxo de trabalho — Simulagdo Computacional.

Identificacdo do problema

1. Definicdo dos objetivos;
2. Identificacio do dominio.

Pré-processamento

— 3. (Geometria;

4. Malha;

5. Fisicado problema;

6. Configuracio do solver.

Processamento

_ 7. Calculo da Solugao.

Pds-processamento

» 8. Avaliacdo dos resultados. —

9, Refino do Modelo

Fonte: ESSS (2023).

Com o problema identificado e os objetivos tracados, ha necessidade da
preparagao dos 3D gerados para simulagdo numérica, baseada nas imagens de TC

ou RM, para que, ao final, seja identificado o dominio de trabalho.

4.2.1 PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZAGCAO DO DOMIiNIO3"

Da obtencédo das imagens médicas a obtencdo de uma geometria preparada
para ser simulada, ha necessidade de seguir alguns passos fundamentais. Na Figura
63, segue o fluxo utilizado para obtengao desta geometria.

Até a etapa “Polimento do biomodelo 3D em STL” foi utilizada a anatomia do
Paciente X, uma vez que séo as unicas imagens obtidas pos-Fontan.

Desta etapa em diante, foi utilizada a geometria do Paciente A em STL,
comparando as condigbes de contorno simplificadas e realistas, para que ao final seja
possivel elaborar um Planejamento Cirurgico de Fontan validado e completo.

31 Apéndice D — Preparo da geometria para a discretizagdo do dominio.
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Figura 63 — Fluxo de trabalho — Obtencao do dominio.

- Obtencao Polimento Preparo da
Segmentacao .
do do geometria para
biomodelo biomodelo a discretizacao

Obtencao Importagao
das dos
imagens arquivos

da regiao de

médicas DICOM Interesse 3D em STL 3D em STL do dominio

Fonte: Adaptado de Silva (2011) e Carvalho (2017).

4.21.1 OBTENGAO DAS IMAGENS MEDICAS
Ha diferentes protocolos para obtengdo de imagens meédicas por meio de
exames radiologicos, gravados em arquivos DICOM, sendo a variavel principal a
espessura dos cortes tomograficos. Quanto menor a espessura entre as imagens,
maior a definighio do biomodelo e, consequentemente, maior a carga de

processamento computacional (SILVA, 2011).
Para a obtencdo das imagens do Paciente X, foi realizada uma angiotomografia
computadorizada do coragao e vasos da base com um aparelho de 128 fileiras de
detectores (alta resolugao), durante e apds a injecado endovenosa periférica de

contraste iodado hidrossoluvel ndo ibnico sob procedimento anestésico.

4.2.1.2 IMPORTACAO DOS ARQUIVOS DICOM

Figura 64 — Vista frontal da montagem da angiotomografia computadorizada do Paciente A,
realizada pelo programa InVesalius®.

Fonte: O autor (2022).
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Os arquivos DICOM, gerados como se fossem uma série de imagens isoladas
em 2D, foram sobrepostos para obten¢do do modelo 3D com a utilizagdo do programa

de computador de uso livre InVesalius® (Figura 64).

4.2.1.3 SEGMENTACAO DA REGIAO DE INTERESSE
A segmentacgao consiste na separacédo da imagem de interesse para o estudo
das estruturas desejadas. Na area de trabalho do software InVesalius® é possivel
visualizar quatro telas: a fatia axial, fatia sagital, fatia coronal e o volume, sendo,
portanto, multiplanar, possibilitando acesso a todas as se¢des do exame. Com base

nessas faixas de interesse, a regido € segmentada para posterior exportagdo em STL.

4.2.1.4 OBTENCAO DO BIOMODELO 3D EM STL
Com a escolha das superficies que melhor representam a anatomia a ser
estudada, ha a geragao do biomodelo 3D. Porém, com varios volumes desnecessarios
e alguns com pouca nitidez, devendo estes ser polidos de forma apropriada,

facilitando a obtencéao futura da malha a ser processada (Figura 65).

Figura 65 — Obtengéo do biomodelo 3D do Paciente X.

Fonte: O autor (2022).
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4215 POLIMENTO DO BIOMODELO 3D EM STL
Com o biomodelo concebido, foram feitos os polimentos das superficies da
estrutura e eliminadas falhas e estruturas ndo retocadas na obten¢ao das superficies
no InVesalius®. Para isso, foi utilizado o programa de uso livre Autodesk®

Meshmixer™ 2017, obtendo-se o resultado ilustrado na Figura 66.

Figura 66 — Geometria em STL do Paciente X, extraida das imagens DICOM e encerado.

Fonte: O autor (2022).

4.21.6 PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZACAO DO DOMINIO

Com a geometria lapidada, é necessario transformar o arquivo STL em um
soélido, preparando-o para ser discretizado. Esta etapa pode ser feita em diversos
programas CAD. Para este trabalho foi utilizado o software Ansys SpaceClaim® 2022
R2, verséo licenciada para o LABBIO da UFMG. Desta etapa em diante foi utilizada a
anatomia do Paciente A, cujas condi¢des de contorno sdo conhecidas.

A alteracdo da geometria em STL para sélido ndo é algo elementar. E partindo
dessa geometria que as malhas foram realizadas. Sendo a capacidade de
convergéncia dos programas de volumes finitos dependente da qualidade dessas
geometrias, € obtido, por fim, um sdlido lapidado, conforme ilustra a Figura 67.

Apds a execugao da geometria do dominio fluido, € necessaria a criagao da
geometria dos vasos sanguineos. Para isso, € necessario conhecer a anatomia dos

vasos compostos nas simulacdes deste trabalho.
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Figura 67 — Sdlido apods lapidacado das pequenas facetas do arquivo STL.

Fonte: O autor (2023).

Bazilevs, et al. (2009) distribuiram a espessura da artéria baseados nos dados
de entrada e saida para uma configuracdo de Cirurgia de Fontan, com base na
resolucdo da equacao diferencial parcial de Laplace. A relagcdo média entre a
espessura média do vaso e seu diametro médio foi de 10%.

Utilizando equipamentos de Tomografia de Coeréncia Optica, alguns autores
estudaram a morfologia dos vasos. Homma, et. al. (2018) estudaram 39 criangas
portadoras de cardiopatia congénita3? com aproximadamente dois anos (variando de
dois meses a seis anos). ldentificaram a espessura da artéria pulmonar (0,19 + 0,06
mm) e seu didametro (1,31-5,00 mm). Desta forma, verificaram que a raz&o entre a
espessura do vaso pelo diametro da artéria pulmonar foi de 6,54%.

Hayabuchi, et al. (2019) conduziram um estudo observacional em 2019. Eles
mediram a espessura da parede da artéria pulmonar de oito pacientes apds conexao
cavopulmonar bidirecional (BCPC) e de 20 criangas da mesma idade com morfologia
e pressao pulmonar normais. Nenhuma diferenga significativa na espessura da parede
das artérias pulmonares foi encontrada entre os grupos Fontan e o grupo controle
(0,12 £ 0,03 mm contra 0,12 + 0,02 mm, respectivamente).

32 Os diagnésticos anatémicos foram comunicagao interventricular (CIV, n = 27), comunicagao interatrial
(CIA, n = 4), persisténcia do canal arterial (PCA, n = 3), CIV com PCA (n = 1), CIV com CIA e PCA (n
= 1), CIV com coarctagao da aorta (n = 2) ou interrupgéo do arco aértico (n = 1) seguida de reconstrugao
do arco e bandagem AP.
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McGovern et. al. (2019) realizaram estudo in vivo para avaliar as dimensoes
das artérias pulmonares de 12 criangas com Circulagdo Fontan e 11 criangas normais.
Nenhuma diferenga significativa na espessura da parede das artérias pulmonares foi
encontrada entre os grupos Fontan e o grupo controle (0,12 £ 0,02 mm contra 0,11
0,01 mm, respectivamente).

Para este trabalho, foi adotada como espessura uniforme nas paredes do vaso
6,54% do didametro médio das APs, conforme o trabalho de Homma, et. al. (2018)
(Quadro 17). O didmetro médio foi medido logo apds a anastomose entre a VCS e as

APs. Desta forma, sédo obtidas as espessuras destacadas no Quadro 18.

Quadro 17 — Didmetros médios das artérias pulmonares.
Paciente X Paciente A-0063 Paciente B-0064
D1 D2 D1 D2 D1 D2
APD 948 mm | 11,83 mm | 9,44 mm | 10,25mm | 10,34 mm | 12,49 mm
APE 798mm | 823 mm | 9,74 mm | 9,85 mm 8,14 mm 9,23 mm
Média | 9,38 mm | 9,82 mm | 10,05 mm
Fonte: O autor (2023).

Regido

Quadro 18 — Espessuras meédias dos vasos sanguineos.

Paciente Didmetro Médio X 6,54%

X 9,38 mm 0,61 mm
A-0063 9,82 mm 0,64 mm
B-0064 10,05 mm 0,66 mm
Média | 9,75 mm | 0,64 mm

Fonte: O autor (2023).

Figura 68 — Execucgao da geometria da parede das artérias no Ansys® Mechanical 2022 R2
— exemplo do Paciente C-0063.

5,000 15,000

Regido ampliada indicando a geometria da
parede do vaso criado.

0,00 45,00 90,00(mm)

22,50 67,50

Fonte: O autor (2023).
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Por fim, uma malha foi gerada, conforme ilustra a Figura 68, que foi
transformada em sélido com a utilizagdo do mesmo processo utilizado no dominio
fluido.

Na obtengdo da geometria solida, todas as saidas e entradas se transformam
em superficies abauladas (Figura 69). Para a imposi¢cao de condicbes de contorno

nessas superficies, € necessario que elas sejam totalmente planas.

Figura 69 — Abaulamento das entradas e saidas das geometrias.

\ .
f A |
A

Fonte: O autor (2023).

Com os solidos criados, ha necessidade de se nomear cada entrada, saida e
paredes. Para o dominio fluido os nomes dados foram:

1. VCI_Inlet e VCS_Inlet, para as entradas das veias cavas;

2. APD_Outlet 1, APD Outlet 2, APD_Outlet 3, ..., para as saidas da
artéria pulmonar direita;

3. APE_Outlet 1, APE_Outlet 2, APE_Outlet 3, ..., para as saidas da
artéria pulmonar esquerda;

4. Wall_Artery Fluid, para a parede do dominio fluido, que faz fronteira com
a parede interna da artéria (Figura 70);

5. Wall_VCI_Fluid, para a superficie da VCI, a fim de obter a tenséo de
cisalhamento da parede desta regido segmentada (Figura 70);

Para a artéria foram criados os seguintes nomes:

1. VCl_Inlet_Solid e VCS_Inlet_Solid, para as entradas das veias cavas;

2. APD_Outlet_Solid_1, APD_Outlet_Solid_2, APD_Outlet_Solid_3, ...,

para as saidas da artéria pulmonar direita;
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3. APE_Outlet_Solid_1, APE_Outlet Solid 2, APE_Outlet Solid_3,

para as saidas da artéria pulmonar esquerda;

4. Wall_Artery_Solid_Internal, para a parede interna da artéria;
5. Wall_Artery_Solid_External, para a parede externa da artéria.

Figura 70 — Segmentacao da VCI no Named Selection — Paciente A.

\Wall_VC I_Fluid

Fonte: O autor (2023).

Devido a elevada dificuldade de convergéncia verificada em simulagdes FSI,
neste instante a geometria do solido ndo foi segmentada. Ao final, se a interagao
fluido-estrutura for necessaria para o PCF simplificado, ai sim sera realizada esta

segmentacao.

Figura 71 — Numeragao das superficies — Paciente A.

VCI

Fonte: O autor (2023).
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Para este trabalho, foi adotada uma sequéncia para a nomenclatura de cada
vaso. Iniciando-se no nascimento do primeiro vaso a partir da APE, tem-se a
APE_Outlet_1, em ordem crescente até o ultimo vaso. Para a APD, a légica € idéntica
(Figura 71).

Com as geometrias polidas, as superficies de saida e entrada preparadas para
receber as condi¢cdes de contorno e todas as faces e superficies de dominio fluido
nomeadas, é obtida a geometria final do dominio fluido e parede dos vasos

sanguineos (Figura 72).

Figura 72 — Geometria do dominio fluido e vasos sanguineps preparada — Paciente A.

%

Fonte: O autor (2023).

4.2.2 GERACAO DA MALHA

Com os modelos preparados, foram realizadas diversas malhas para o dominio
fluido. Esta € uma etapa importante da simulacdo, uma vez que malhas de ma
qualidade influenciam diretamente nos resultados. Esta etapa, juntamente com o
Teste de independéncia de malha, localizado no subcapitulo 4.2.3, compde o item 4
do fluxo de trabalho da Figura 62.

Como ponto de partida, foi realizada a configuragéo padrao do Ansys® Meshing
2022 R2 para CFD (Modelo A). Com a apresentagdo de algumas distorgdes na
superficie da malha, foi acrescentado ao Modelo A um elemento de malha de tamanho
0,5 mm, além da criacdo de uma superficie da geometria de 0,5 mm (Modelo B). Por

se tratar de um escoamento interno, por boas praticas, € importante inserir uma malha
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de camada limite, regido essa que captara os efeitos viscosos locais (Modelo C). Esta

pratica é importante, principalmente para escoamentos turbulentos (Figura 73).

Figura 73 — Malha Modelo C — Paciente A.

Fonte: O autor (2023).

Estas trés malhas geradas sdo compostas, principalmente, por elementos
tetraédricos, uma vez que as geometrias nao sao simplistas. Por fim, foi realizada uma
malha poliédrica no Ansys® Fluent Meshing 2022 R2. A malha poliédrica é
sabidamente mais robusta; porém, para a interagao fluido-estrutura essa malha nao é
suportada. Portanto, sua execucgao teve como finalidade a comparagao com a malha
Modelo C, comprovando ou negando sua qualidade. A Figura 74 ilustra as malhas
modelos A ao D.

A qualidade da malha em CFD é comumente estabelecida por dois parametros:
o0 Skewness e o Orthogonal Quality. O parametro Skewness informa o quanto o
elemento da face esta distorcido em relagdo a um elemento padrao ou normalizado;
entdo, quanto maior o valor de assimetria, mais a malha estara distorcida, podendo
variar de 0 a 1, sendo o zero representado como ideal e 1 o elemento distorcido.
Quanto mais proximo de zero, melhor a qualidade da malha (ESSS, 2023).

E recomendado que o tamanho maximo do elemento na métrica Skewness seja
de 0,97. A métrica Orthogonal Quality avalia o quanto o angulo do elemento gerado
na malha esta proximo do angulo tido como ideal. Neste caso 60° para elementos de

face triangular e 90° para elementos de face quadrilateral. A métrica varia de 0 a 1,
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sendo 1 o melhor valor para a ortogonalidade média dos elementos. A métrica
Orthogonal Quality ndo pode ter valor menor que 0,01, pois n&o havera convergéncia

dos residuos

Fonte: O autor (2023).

Os resultados geométricos obtidos na execugéo das malhas foram formatados
no Quadro 19. A qualidade de cada malha e a média dos valores encontrados para
os modelos de A a D foram detalhadas no Quadro 20 e Quadro 21.

Todas as malhas apresentaram qualidades geométricas satisfatorias, sendo
que os parametros revelam baixos indices de distorgdo dos elementos e angulos

ideais. As malhas poliédricas foram aquelas que mostraram menor grau de distorgao.

Quadro 19 — Caracteristicas geométricas das malhas testadas.

Paciente Rlose ol Dimensdole imallid Tipo de malha prioritaria
malha Nés | Elementos| Células

A-0063 A 215.560| 1.108.378 - Tetraédrica

A-0063 B 151.474| 768.177 - Tetraédrica

A-0063 C 320.406| 938.701 - Tetraédrica

A-0063 D 223.764 - 413.935 Poliédrica

Fonte: O autor (2023).
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Skewness
Paciente ot Desvio-
de malha Minimo Maximo Média ~ Qualidade
padrao
A-0063 A 0,000059065 mm | 0,79635 mm | 0,23262 mm 0,1211 Muito boa
A-0063 B 0,000325290 mm | 0,79824 mm | 0,22870 mm 0,1187 Muito boa
A-0063 C 0,000305270 mm | 0,84986 mm | 0,22463 mm 0,1193 Muito boa
A-0063 D 0,000280000 mm | 0,79963 mm | 0,03413 mm - Excelente
Fonte: O autor (2023).
Quadro 21 — Qualidade das malhas testadas — Orthogonal Quality.
Paciente Modelo Orthogonal Quality
de malha Minimo Maximo Média Desvio-padrao | Qualidade
A-0063 A 0,20365 mm | 0,99625 mm | 0,76610 mm 0,11942 Muito boa
A-0063 B 0,20810 mm | 0,99403 mm | 0,76927 mm 0,11706 Muito boa
A-0063 C 0,16088 mm | 0,99137 mm | 0,77433 mm 0,11807 Muito boa
A-0063 D 0,20037 mm | 0,99972 mm | 0,96587 mm - Excelente

Fonte: O autor (2023).

Para realizar o teste de independéncia de malha, é necessario obter a fisica do
problema, caracteristicas dos materiais, modelos matematicos e condi¢cbes gerais,

conforme sera descrito a seguir.

4.2.3 TESTE DE INDEPENDENCIA DE MALHA
Para o teste de malha, foram realizadas algumas simulagdes nas malhas
modelos A a D, verificando entre elas a variagao de parametros como diferenca da
pressao de entrada nas veias cavas e saida, tensdo média de cisalhamento nas

paredes e a distribuicdo do fluxo entre a APE e APD (Quadro 22).

Quadro 22 — Caracteristicas geométricas das malhas testadas — Paciente C.

Malha Eleme.nto Vasos Regime  Escoamento Fluido Dados de Dad?s de
predominante entrada saida
Modelo A Tetraédrico  Rigidos Permanente  Laminar  Newtoniano Velocidade Pressdo
Modelo B Tetraédrico  Rigidos Permanente Laminar  Newtoniano Velocidade Pressdo
Modelo C Tetraédrico Rigidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressio
Modelo D Poliédrico Rigidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressdo

Fonte: O autor (2023).

Como as quatro malhas convergiram, obtendo pouca variagédo entre os
resultados, foi criada uma malha Modelo E, com a configuragdo automatica do Ansys®
Mesh 2022 R2; porém, com a fisica do Ansys® Mechanical 2022 R2, por ser um
algoritmo menos refinado, obtendo-se 11.285 nés e 5.737 elementos. A malha se

apresentou grosseira e ndao convergiu (Figura 75).
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Figura 75 — Malha Modelo E — Paciente A-0063.

Fonte: O autor (2023).

Era previsivel que a malha Modelo C se comportaria bem nas simulagdes. O
resultado da variagcado da pressao (AP) no dominio fluido entre os modelos B e C foi
de 2,38%. Ja a variacao deste parametro entre as malhas C e D foi de apenas 0,03%,
lembrando que a malha D é em formato predominantemente poliédrico e, portanto,
mais robusto. Para a distribuicdo das vazdes para a APD (Qarp) € a APE (QarEe), as
quatro malhas conseguiram captar bem a fisica, quase nao havendo variacao. Para o
balango de massa foram obtidos valores muito baixos, validando as malhas nesse
quesito.

Ja no quesito tensao de cisalhamento da parede da geometria, todas as malhas
alcangaram valores muito semelhantes. A diferenca dos valores obtidos entre os
modelos B e C foi de 1,292% e entre os modelos C e D de 1,076%. A malha poliédrica
se mostrou robusta; porém, ndo é preparada para ser utilizada para o FSI (Quadro
23).

Quadro 23 — Resultado das simulagdes para o teste de independéncia de malha — Paciente

A.
Tensiao média de
Modelo AP cisalhamento na
de malha (Pa) Quro Qure Balango de massa parede da artéria
(Pa)

A 206,4734 55,659%  44,341% 3,849E-08 2,78016

B 206,0663 55572%  44,428% 6,494E-08 2,76687

C 201,1627 55,417%  44,583% 1,863E-08 2,73111

D 201,2235 55,560%  44,440% 5,294E-08 2,76051

Fonte: O autor (2023).
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Todas as malhas se mostraram muito competentes. Porém, a malha C se
aproximou dos resultados da malha D, ndo havendo praticamente variagdo de
resultados, indicando independéncia. Com a utilizacao do Inflation, o Modelo C tendeu
a se comportar melhor, captando os efeitos viscosos da camada limite. Desta forma,
valida-se a malha Modelo C, contendo cinco camadas de elementos prismaticos ao
redor da parede do dominio fluido e elementos tetraédricos no restante do dominio.

A seguir, sera tratada a fisica do problema, indicada no fluxo de trabalho da
Figura 62, como item 5; assim como as caracteristicas dos materiais envolvidos, para

embasar, ao final, as simulagdes necessarias para o atingimento do objetivo proposto.

4.2.4 FiSICADO PROBLEMA
Para as simulag¢des deste trabalho, foram utilizados os seguintes valores para
as condig¢des de contorno (BAZILEVS, et al., 2009; WAITE e FINE, 2007; MARSDEN,
et al., 2006; CORNO, et al., 2019):
— Densidade do sangue = 1060 kg/m3;
— Viscosidade dindmica u = 4x1073 Pa s.

Os dados dos pacientes foram ilustrados no Quadro 24.

Quadro 24 — Dados especificos dos pacientes quanto as condigdes de contorno.

Paciente ASC VCIp VCSp APEp APDp IC POP
m?2* mmHg mmHg mmHg mmHg L/min/m? mmHg

A-0063 0,68 11 11 10 10 3,8 5

B-0064 0,71 9 9 6 6 2,7 4

A idade e a area de superficie corporal (ASC) foram extraidas na data da execuc¢ao da imagem
computacional. As pressdes das veias cava inferior (VCI) e superior (VCS), pressdes das artérias
pulmonares esquerda e direita (LPA, RPA), indice cardiaco (IC) e pressao de oclusdo pulmonar
(POP) foram obtidos por meio de cateterismo cardiaco.

*No artigo, a ASC esta em mm2, porém o correto é m2.

Fonte: Wilson, Ortiz e Johnson, (2013) e Marsden, et al. (2010).

O uso do ASC no IC é realizado para normalizar os tamanhos ou parametros
das estruturas cardiovasculares, permitindo comparacgao entre medidas de pacientes
de diversas idades e diferentes tamanhos corporais. Como no caso desta tese a
comparagao entre os diversos parametros foi para a mesma geometria, para o mesmo
paciente, foram eliminadas as normalizagbes (MAHGEREFTEH, et al., 2021).

Um dos pontos que merecem destaque para a obtengcao de um Planejamento
Cirargico de Fontan Simplificado, porém coerente com a fisica imposta, é a definigao
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do tipo de escoamento. Amodeu, et al. (2001) identificaram que o escoamento nas
artérias pulmonares contabiliza um numero médio de Reynolds (Re) de 700,
correspondendo a 1 L/min em cada artéria pulmonar, gerando, portanto, um fluxo total
de 2 L/min. Wei, et al. (2016), estudando 101 pacientes de Fontan, identificaram a
meédia no numero de Reynolds de 554 + 239.

Para os pacientes estudados nesta tese, considerando o diametro médio das

APs destacadas no Quadro 18, é possivel calcular o numero de Reynolds, sendo:

Re = — (4.1)

Onde,
- p é adensidade do sangue (1060 kg/m?3);
- v é a velocidade do escoamento;
- @ é o diametro do tubo (Quadro 18);
— u é aviscosidade do fluido (4 x1073 Pa s).
Com base nos dados do Quadro 24, foi possivel calcular a vazao por paciente.
A literatura é robusta sobre o percentual de distribuicdo do fluxo pela veia cava inferior
(Qvai) e superior (Qvcs) (Quadro 25). Esse valor, para pacientes em descanso, é de
aproximadamente 60% do débito cardiaco pela veia cava inferior e 40% pela veia cava
superior (MARSDEN, et al., 2010; FRIEBERG, et al., 2021).

Quadro 25 — Calculo da vazao estimada para a VCS e VCI.

Idade ASC IC Q Q Qvci Qvcs
(anos)/sexo m2? L/min/m2 1/min m3/s m3/s m3/s
A-0063 3/M 0,68 3,8 2,584 4,3067E-05 2,5840E-05 1,7227E-05
B - 0064 6/F 0,71 2,7 1,917 3,1950E-05 1,9170E-05 1,2780E-05

Fonte: O autor (2023).

Paciente

Através das areas obtidas das geometrias no SpaceClaim®, foram calculados
os didmetros médios das veias cavas. Dividindo-se a vazao pela area, foram
identificadas as velocidades estimadas na VCI (Vvci) e VCS (Vves). Uma vez obtidas
as velocidades dos escoamentos, o numero de Reynolds foi calculado (Quadro 26).

Nenhuma das geometrias alcangou numeros, nem sequer préximos a 700 para

o numero de Reynolds, verificando-se assim, por estes dados, um escoamento



183

laminar. Independentemente desta avaliagdo, a verificagdo via modelagem

computacional foi realizada para validagao ou nao deste resultado.

Quadro 26 — Velocidade estimada para a VCS e VCI e numero de Reynolds.

) Area VCI AreaVCS @ médioVClI @ médioVCS Vva Vves
Paciente 2 2

Reva Revcs
m m m m m/s m/s

A-0063 1,4398E-04 9,3409E-05 1,3540E-02 1,0906E-02 0,1795 0,1844 643,934 532,978
B-0064 1,6317E-04 1,6323E-04 1,4414E-02 1,4416E-02 0,1175 0,0783 448,746 299,111

Fonte: O autor (2023).

Para a entrada das condigdes de contorno no sistema Ansys® Fluent 2022 R2,
as boas praticas sugerem as velocidades para as entradas do modelo e as pressdes
para as saidas dos modelos. A utilizagao das pressdes nas entradas nao é comum e
normalmente ha dificil convergéncia dos resultados numéricos (ANSYS®, 2023).
Nesta tese, os dois setups foram testados e seus resultados, comparados.

Para isso, os valores das pressdes das cavas e das pulmonares (Quadro 24)
deverao ser convertidos de milimetros de mercurio para Pascal, facilitando sua
inclusdo nas simulagdes desta tese. Resumidamente, organizou-se o Quadro 27 com
as velocidades e pressdes necessarias para todas as simulagdes desta tese. O valor
de AP foi calculado como a diferenga das médias das pressdes nas entradas e saidas,
para ser comparado com o calculo futuro.

Como a pressao na circulagao venosa € muito baixa em comparagao com a
circulagao arterial, foi considerado o valor da pressdo de saida igual a zero,

calculando-se ao final a variagcao da pressao de entrada e a da saida (AP).

Quadro 27 — Condicdes de contorno dos modelos — Velocidades e Pressoes.

. Vva Vves VCIp VCSp APEp APDp AP
Paciente m/s m/s Pa Pa Pa Pa Pa
A-0063 0,179 0,184 1466,54 1466,54 1333,22 1333,22 133,322
B-0064 0,117 0,078 1199,90 1199,90 799,93 799,93 399,966

Fonte: O autor (2023).

Para as simulagdes considerando o fluido ndo newtoniano, foi utilizado o modelo
de Carreau-Yasuda, mais robusto e mais amplamente citado para modelagem de
vasos sanguineos (subcapitulo 2.4.2), cujas constantes sao apresentadas no Figura
76 (ANSYS®, 2023).
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Figura 76 — Distribuicdo das constantes do modelo Carreau.
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Fonte: O autor (2023).

Ja para as simulagdes que consideram turbuléncia, o modelo mais robusto para
modelagens de bioengenharia € o modelo k-w SST, cujas constantes de trabalho sao
apresentadas na Figura 77 (ANSYS®, 2023).

Para a configuragcédo do fluxo pulsatil, foi adotada a abordagem descrita por
Bazilevs, et al. (2009). A partir de graficos de vazao obtidos em condi¢des de repouso
para a VCI e VCS, foram extraidas suas médias. Uma vez que a condicdo média
dessa vazao em regime permanente é conhecida, bastou realizar o deslocamento
padrao, fazendo com que as médias originais e do paciente coincidissem. O método
desta analise foi descrito no Apéndice E — Determinacao dos perfis de velocidade das
VCls e VCSs.

Por fim, a partir do momento em que os Named Selections sdo adotados como
Inlet para as entradas, Outlet para as saidas e Wall para as paredes, o proprio solver
do Ansys® Fluent 2022 R2 identifica as condigdes de contorno e plota a figura em sua
tela. Essa imagem é importante, pois é possivel verificar se as condicbes de contorno
estdo corretas e completas. Caso contrario, devera ser alterada no proprio Ansys®
Fluent 2022 R2 (Figura 78).
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Figura 77 — Modelos de turbuléncia.
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Fonte: O autor (2023).

Figura 78 — Indicacéo das entradas e saidas do fluido na geometria — Paciente A-0063.

Fonte: O autor (2023).
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4.2.5 DETERMINAGAO DA LOCALIZAGAO DA PARTICULA DO FLUIDO NO ESPACO3?

Para este trabalho, é particularmente importante a definicado da trajetéria que o
fluido assume dentro dos vasos sanguineos. Com o intuito de realizar uma distribuigédo
igualitaria do fluido provindo das cavas entre os pulmdes, o rastreamento das
particulas se faz necessario. Para isso, foi utilizada uma injecdo de particulas inertes
no dominio fluido, possibilitando o mapeamento no espaco de tempo.

Para a determinagdo do trajeto das particulas, foi inserido no Ansys® Fluent
2022 R2 uma quantidade de particulas inertes suficiente para que a fisica do problema

fosse captada.

4.2.6 DETERMINAGAO DO ESPAGO DE TEMPO DA SIMULAGAO

Em simulagdes transientes, a escolha do espago de tempo é fundamental. Um
espaco de tempo muito pequeno consome um poder computacional desnecessario.
Por outro lado, um espaco de tempo sem refino ndo capta a fisica do problema,
podendo, inclusive, impedir a convergéncia devido a elevadas deformacdes que
ocorrem entre os passos distantes.

Reynolds observou que é essencial ter uma resolugdo temporal precisa de
todas as escalas de movimento turbulento. Segundo Versteeg e Malalasekera (1995),
0s passos de tempo devem ser ajustados para que as particulas do fluido ndo se
movam mais do que um espacgo de malha.

A otimizagcdo da escolha do espago de tempo, ou passo de tempo, é
comumente feita baseando-se no critério de passo de tempo adaptativo, denominada
Condigcdo de Courant-Friedrichs-Lewis (CFL). Portanto, para uma solucao estavel da

equacao de onda, o intervalo de tempo deve ser:
_ 8t|U|

Co=—==<1 (4.2)

Onde,
— (Co é o numero de Courant,
— &t é 0 passo de tempo (s);
— 6x é o tamanho do elemento de malha (m);

- |U|] é a normal da magnitude da velocidade local (m/s).

33 Apéndice F — Determinagéo da localizag&o da particula do fluido no espago.
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Portanto, para o Paciente A, tem-se: §x = 0,0005 m, |U| = (0,1795 +0,1844) /2
=0,18195m/s e Co = 1, onde o valor do passo de tempo calculado foi de 6t = 0,003 s,

o qual foi utilizado para as simula¢des de FSI deste trabalho.

4.2.7 MODELAGEM MATEMATICA

A capacidade computacional necessaria é diretamente proporcional a
complexidade do modelo numérico o qual necessita resolugdo. A resolugcao das
equacgdes de transporte, como a equagao da continuidade (conservagao de massa),
equacgao da quantidade de movimento (22 Lei de Newton) e a equacao de energia
(conservacao de energia), representa os fendbmenos fisicos os quais devem ser
solucionados (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

Para este estudo, uma vez que n&o ha transferéncia de calor significativa, a

equacao de conservagao de energia foi desprezada.

4.2.7.1 EQUACAO DE TRANSPORTE: FORMA INTEGRAL E DIFERENCIAL
A equacgéo geral de transporte de uma variavel que descreve uma propriedade
qualquer do fluido @ pode ser descrita como (POSSATTI JUNIOR, 2019):

d(p¢)
ot

+ div(pug) = div(T grad ¢) + S¢ (4.3)

Onde,

d .
- % representa o termo transiente;

— div(pug¢) representa o termo convectivo;

— div(T grad ¢) representa o termo difusivo;

— T é o coeficiente de difusdo associado a variavel @;

- S¢ representa o termo fonte, relacionado a geragao de @ por unidade de
volume.

Realiza-se a integracéo da equagao geral de transporte em cada volume de
controle, dando origem a uma equacao discreta que satisfaz a lei de conservacgao
neste volume. Assim, com a utilizacao do método dos volumes finitos, transforma-se
a equacao geral de transporte dada pela equacgao (4.3) em uma equacao algébrica,

possibilitando a solugdo numérica.
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LC$dV + fcdiv(puqb)dV =f

ve

div(T grad ¢p)dV + f S¢pdV (4.4)
vc
Utiliza-se o Teorema de Gauss para reescrever integrais de superficie, de
contorno, de um volume de controle. Com base nos termos difusivos — segundo termo

do lado esquerdo e primeiro do lado direito — tem-se a seguinte equacgao.

div(a)dV = fn. adA (4.5)
ve A
Onde,

— aéum vetor;

— n é o vetor normal a um elemento de superficie de area dA.

Aplicando a equacéo (4.5) na equagao (4.4), tem-se:

9
dv . dA = | n.(T grad ¢)dA SehdV 4.6
6t<f pP > jn(pudﬂ Ln( grad ¢) +jvc ¢ (4.6)

Para o escoamento em vasos sanguineos e, portanto, dependentes do tempo,

a equacao (4.6) sofre integragao no tempo, obtendo-se a seguinte equacao:

fm % <f & dV) d”f f n-(pug)dade = fA t fA n. (I grad ¢)dAdt + L t fv Sspavae @)

Conforme descreve Possatti Junior (2019), a equacéao (4.7) sera utilizada para
os calculos do comportamento fluidodindmico arterial. Porém, sua aplicacao
computacional dependera da escolha de um Método de Discretizacdo de Variaveis
(MDV) e do modelo de algoritmo para a solugcao destas equagdes presente no

programa Ansys® Fluent 2022 R2, utilizado para as simulagdes deste trabalho.

4.2.7.2 EQUAGAO DA CONTINUIDADE (CONSERVACAO DE MASSA)
A conservagao de massa, na dindmica de fluidos, afirma que a taxa de aumento
de fluxo de massa de um fluido dentro de um determinado elemento infinitesimal34 é
igual a taxa liquida de fluxo de massa no elemento através de suas faces, ou melhor,

que adentra ao elemento em questdo. Organizando todos os termos do lado esquerdo

34 VVolume de controle.
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da equacgao e dividindo-se pelo volume do elemento, tem-se a equagao da

continuidade.

dp  d(pu)  d(pv) Jd(pw) _
E-I_ e 3y + e =0 (4.8)
Onde,

— p é a densidade do fluido analisado;

- u,v e w sao as velocidades nas diregbes x, y e z;
a . .
- a—’: representa os fatores de compressibilidade do fluido.

Para o sangue, cujo escoamento € incompressivel por ter massa especifica
constante, simplifica-se a equagéo para:

au+av+aw—v17—0 4.9
ax oyt T (4-9)

- 1,j e K sao vetores direcionais nas dire¢des X, y e z, respectivamente.

4.2.7.3 EQUACAO DA QUANTIDADE DE MOVIMENTO (22 LEI DE NEWTON)
A partir da segunda Lei de Newton, que afirma que a soma das forgas atuantes
sobre um determinado volume de controle é igual a taxa de aumento da quantidade

de movimento deste elemento, tem-se, segundo White (2003), a seguinte equacéo:

> r=o([updr) 4 Y e = Y Wtden (@.10)

As forcas atuantes no elemento infinitesimal do fluido podem ser separadas em
dois tipos:

1. forgas de superficie;

2. forcas de campo.

Considerando um elemento fluidico infinitesimal, a equag¢ao da quantidade de
movimento pode ser escrita em termos de cada uma de suas componentes

direcionais, conforme segue:
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Du  9(—p+71x)  0Tyy 0Ty

- = 4.11
th 0x + dy + 0z * Su, @)

Du 0ty 9d(-p+7y) 01y

— = 412
Poc=ax ¥ oy ez tow 412

Du 0Ty, 0Ty, 0(—p+1,,) (4.13)
Poc=VYox T oy T oz P

Onde,
— p € apressao;
- 1;; € atensao cisalhante das diregGes /e j, atuantes no fluido;
- u,v ew sao as componentes de velocidade nas diregbes x, ye z (i,j e
k);
~ S Smy, © Su,sdo as forgas de campos atuantes nas diregbes x, y € z,
respectivamente, agrupadas nos termos por unidade de volume por

unidade de tempo.
Para fluidos newtonianos em que a viscosidade é constante, as equagdes (4.14),

(4.15) e (4.16) resultam nas Equacdes Governantes de um Fluido, denominadas Navier-

Stokes, tal como representadas abaixo.

Du dp .

Por = —a+dw(,ugrad u) + Sy, (4.14)
Du dp ]

Por = —$+dw(ugrad v) + S, (4.15)
Du dp .

Po= "3, + div(u grad w) + Sy, (4.16)

Com as equacgbes estabelecidas, geometria identificada, malhas executadas e
validadas e fisica do problema discutida, € possivel iniciar, de fato, a discussao das
simulag¢des necessarias para o atingimento do objetivo proposto.

A préxima etapa do fluxo de trabalho descrito na Figura 62 para simulagao
computacional € composta pelas configuragdes do solver indicadas no fluxo de
trabalho como item 6 e 7.

As simulacdes foram segmentadas em trés grupos:

1. Simulacao do fluxo sanguineo em regime permanente — vasos rigidos;

2. Simulagéao do fluxo sanguineo em regime transiente — vasos rigidos;

3. Simulagao do fluxo sanguineo em regime transiente — vasos flexiveis.
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Por fim, em Resultados e discusséao, foram apresentados os resultados de pés-

processamento, indicados como item 8 do fluxo de trabalho descrito na Figura 62.

4.2.8 SIMULAGAO DO FLUXO SANGUINEO EM REGIME PERMANENTE — VASOS RIGIDOS3®

As etapas de definigdo dos objetivos, identificagdo do dominio computacional,
geometria, malha e a fisica do problema ja foram estabelecidas. Deste momento em
diante, sera configurado o solver em suas diversas variaveis para, somente apds ser
processado e pds-processado.

Inicialmente, foi realizado um conjunto de simulagdées assumindo a condigao de
vasos sanguineos rigidos e escoamento permanente. Apds, foram realizadas
simulagdes assumindo a condi¢do de vasos sanguineos rigidos e escoamento
transiente para, por fim, realizar as simulagdes mais complexas e realistas, assumindo
0s vasos sanguineos como flexiveis e escoamento transiente. Portanto, como a boa
pratica prescreve, esse trabalho iniciara com simulagdes simplificadas até o
atingimento das simulagbes mais complexas.

Desta forma, neste subcapitulo, foram realizadas as simulagdes mais

simplificadas, conforme descritas no Quadro 28.

Quadro 28 — Plano de simulagdes — Vasos Rigidos e Regime Permanente.

Codigo Modelo Vasos Fluido Escoamento  Regime Elasticidade
1A A Rigidos = Newtoniano Laminar = Permanente -
2A A Rigidos Ndo newtoniano Laminar Permanente -
3A A Rigidos  Newtoniano  Turbulento Permanente -

Fonte: O autor (2023).

Os modelos Carreau e turbuléncia k-w SST foram os escolhidos para a
simulacao de fluidos nao newtonianos e da turbuléncia, respectivamente, uma vez que
sdo robustos o suficiente, sendo, inclusive, indicados pela propria Ansys® (2023).

Todas as simulagdes foram montadas em um mesmo arquivo e amarradas na
geometria de origem, que por sua vez foi atrelada a malha. Portanto, todas as

simulagdes tiveram como entrada exatamente a mesma malha.

35 Apéndice G — Simulagdo em Volumes Finitos — regime permanente — vasos rigidos.
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4.2.9 SIMULAGAO DO FLUXO SANGUINEO EM REGIME TRANSIENTE — VASOS RiGIDOS36

Estas simulagdes diferem das anteriores somente no tipo de regime, que neste
caso é transiente, conforme o plano descrito no Quadro 29.

Para essas simulacgdes, a alteracdo fundamental reside na entrada dos dados
de velocidade variavel ao tempo, cuja obtencdo foi detalhada no Apéndice E —
Determinacao dos perfis de velocidade das VCls e VCSs.

Assim como realizado nas simulagdes em regime permanente, todas as
simulagbes em regime transiente foram montadas em um mesmo arquivo e amarradas
na geometria de origem, que, por sua vez, foi atrelada a malha. Portanto, todas as

simulagdes tiveram como entrada exatamente a mesma malha.

Quadro 29 — Plano de simulagdes — Regime Vasos Rigidos e Regime Transiente.

Codigo Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade
4A A Rigidos  Newtoniano Laminar  Transiente -
5A A Rigidos Nao newtoniano Laminar Transiente -
6A A Rigidos = Newtoniano Turbulento Transiente -

Fonte: O autor (2023).

4.2.10 SIMULACAO DO FLUXO SANGUINEO EM REGIME TRANSIENTE — VASOS FLEXIVEIS3’
De forma mais complexa, apds as simulag¢des, considerando os vasos rigidos,
foram abordados os casos dos acoplamentos do fluido com a deformagao dos vasos,

conforme descrito no Quadro 30.

Quadro 30 — Plano de simulagdes — Vasos Flexiveis e Regime Transiente.
Codigo Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade
7A A Flexiveis A definir A definir Transiente Linear

8A A Flexiveis A definir A definir Transiente Hiperelastico
Fonte: O autor (2023).

Para a correta definicdo das condicbes de contorno, foi necessaria a analise
dos casos 1A a 6A, para que, ao final, fosse realizado o arranjo correto.

Inicialmente, foi criado um mapa com os componentes necessarios para a
realizacdo do estudo fluido-estrutura. Nao faz sentido trabalhar com FSI com
acoplamento em uma via uma vez que as tensdes do fluido realizardo deformacgdes
nos vasos sanguineos. Em acoplamentos em uma via, essas deformagdes ndo sao

repassadas em Jooping ao Ansys® Fluent 2022 R2 e, portanto, ndo importam para este

36 Apéndice H — Simulagdo em Volumes Finitos — regime transiente — vasos rigidos.
87 Apéndice | — Simulagdo em Volumes Finitos — regime transiente — vasos flexiveis.
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trabalho. Desta forma, o acoplamento em duas vias foi o escolhido para as simulagdes
em FSI.

As simulagdes considerando os vasos sanguineos como elastico-lineares sao
de convergéncia facilitadora, mas, a principio, ndo captam a fisica real da geometria.
A mais realista, robusta e amplamente citada pela literatura € o modelo hiperelastico
de Mooney-Rivlin de dois parametros (SIMSEK e KWON, 2015).

Inicialmente, as parametrizagdes foram feitas no Ansys® Fluent 2022 R2,
exatamente como em uma simulacdo transiente. A diferenca é a necessidade do
acoplamento com as deformagdes que ocorrem no Ansys® Mechanical 2022 R2. Para
isso, é ativado o Dynamic Mesh, acoplando a regiao da parede do dominio fluido ao
System Coupling.

Ja no Ansys® Mechanical 2022 R2, com a malha realizada, é acoplada a parede
interna da geometria das artérias ao System Coupling, indicando que ali havera troca
de tensdes e deformagdes com o ambiente fluido.

Um ponto que merece destaque € a compatibilidade das malhas na interface
do dominio fluido em relagcdo a geometria dos vasos estudados. Essa compatibilidade
nao € obrigatdria; no entanto, os procedimentos de simulagao sao significativamente
simplificados quando a condicdo de compatibilidade cinematica €& satisfeita
pontualmente, por ter um conjunto Unico de graus de liberdade nesta interface.

A programagdo da simulacdo completa pode ser vista no Apéndice | —

Simulagdo em Volumes Finitos — regime transiente — vasos flexiveis.



194

5 RESULTADOS E DISCUSSAO

Neste capitulo, serdo apresentados os resultados dos estudos realizados neste
trabalho, comecando pelas simula¢des dos diversos modelos propostos no método, a
saber: resultados das diversas simulagdes em regime permanente e em regime
transiente, ambos com vasos rigidos e, por ultimo, os resultados das simulagbes em
regime transiente com vasos flexiveis.

Na sequéncia, serao comparados os valores encontrados entre si para que,
finalmente, seja possivel propor um conjunto de condi¢bes de contorno que

simplifiquem o planejamento cirurgico, tema deste trabalho.

5.1 RESULTADOS PARCIAIS
5.1.1 SIMULACAO EM REGIME PERMANENTE — VASOS RIGIDOS

As simulagbes foram geradas e convergidas. Os valores obtidos foram
descritos no Quadro 31. Juntamente com o critério de estabilizacao das variaveis e
reducdo dos residuos, é possivel notar que o balangco de massa ficou baixo, sendo o

maior valor obtido na casa dos 1E-08, corroborando na validacado das simulacoes.

Quadro 31 — Resultados das simulagdes — Vasos Rigidos e Regime Permanente.

Tensdo média de cisalhamento
. AP Balanco de
Cédigo (Pa) Qarp Qare massa na parede (Pa)
VCI Geometria Total
1A 201,11 55,42% 44,58% 2,5E-08 1,36 3,00 2,73
2A 198,18 55,44% 44,56% 1,4E-08 1,38 2,94 2,68
3A 201,10 55,41% 44,59% 3,8E-09 1,36 3,00 2,73

Fonte: O autor (2023).

O célculo da tensao média de cisalhamento na parede foi segmentado em duas
regioes: a parede da VCI e o restante da geometria sem a VCI.

Anexo aos resultados numéricos foram plotadas imagens destas simulagoes.
A Figura 79 ilustra a pressao relativa distribuida através da parede dos vasos
sanguineos. Verifica-se que nao ha alteracdo significativa entre os resultados
qualitativos, assim como demonstrado nos quantitativos. Todas as solugbes das

demais variaveis retornaram valores semelhantes entre si.
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Figura 79 — Presséao estatica relativa (Pa).

2A 3A

-20.00 10.00 40.00 70.00 100.00 130.00 160.00 190.00 220.00 250.00 280.00
Fonte: O autor (2023).

Nota-se que as maiores pressdes sao localizadas nas entradas das cavas,
distribuidas homogeneamente pelos seus comprimentos. Na saida dos lobos,
verificam-se os pontos de menor pressao.

Para saber exatamente qual é a pressdo em cada ponto, basta somar a presséao
de saida de cada modelo — que para o caso A é de 1.333,22 Pa, ou 10 mmHg — com
o resultado grafico, uma vez que o valor apresentado é exatamente o AP.

Na Figura 80, observam-se as tensdes de cisalhamento na parede dos vasos
sanguineos estudados. Alguns pontos de concentracdo de tenséo estdo localizados

principalmente nas regides de bifurcagao.

Figura 80 — Tensao de cisalhamento (Pa).

1A i ’ ! E 2A 3A i’ j
e
0 60 640 720 800

Evidencia-se que os pontos de menor pressao estdo localizados na VCI,

000 080 180 24
Fonte: O autor (2023).

320 400 480 b

valores estes muito proximos a 0 Pa. Este local, por apresentar tensdo de
cisalhamento abaixo do fisioldgico, necessita que o paciente faca uso frequente de
anticoagulantes, devido a suscetibilidade de tromboses sanguineas localizadas. Nao

ha variagao significativa nos resultados qualitativos apresentados.
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A Figura 81 ilustra as diferencas de velocidade na geometria das simulagdes.
Na entrada das veias cavas notam-se pontos mais lentos. Ao reduzir os diametros, a
velocidade tende a aumentar. Aqui, a exemplo dos demais resultados graficos, a
diferenga entre simulacdes para as diversas condi¢cdes de contorno estabelecidas é

imperceptivel.

Figura 81 — Perfil de Velocidade (m/s).

000 005 010 015 020
Fonte: O autor (2023).

Um dos pontos relevantes do estudo de simulagcédo da Circulagdo Fontan é a
distribuicdo dos fluxos provindos das veias cavas. Observa-se, na Figura 82, que
muito pouco fluxo provindo da VCS se desloca para o pulmao esquerdo,
diferentemente do que acontece com o fluxo da VCI, que é distribuido de uma forma

mais equilibrada.

Figura 82 — Influéncia do fluxo das veias cavas nas artérias pulmonares — Simulagao 1A.

Hepkd

Fonte: O autor (2023).
O rastreamento de particulas foi utilizado para identificagcao do destino final de

cada particula®®. Foram injetadas 1.488 particulas na veia cava inferior e 992 na veia

cava superior para a simulagao 1C. Como os resultados para as simulagdes 1A, 2A,

38 Apéndice F — Determinacgéo da localizag&o da particula do fluido no espago.
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e 3A foram idénticos, somente um grafico (Figura 82) foi apresentado para a
distribuicao dos fluxos.

Todas as particulas que entraram pelas cavas sairam por algum dos lobos, n&o
ficando presas em provaveis vortices. A cada regido nomeada, o programa atribui uma
zona que foi traduzida para obtencao do destino correto de cada particula. No Quadro
32 foi tabulado o numero da zona em relagao ao local aplicado a condi¢gao de contorno.

Assim, possibilitou-se a distribuigdo das particulas por regido de saida.

Quadro 32 — Distribuigdo das particulas na geometria — Simulagéo 1A.

Type ID - Zone Vaso de origem
VCI'I.HIEt 6 Vel veS
ves_inlet 5
apd_outlet_1 7 70 |
apd_outlet_2 8 17 i
apd_outlet_3 9 9
apd_outlet_4 10 31 1 @ o
apd_outlet_5 11 7 00~ >
apd_outlet_6 12 11 o <
apd_outlet_7 13 37 i
apd_outlet_8 14 74
apd_outlet 9 15 64 |
ape_outlet_1 16 85
ape_outlet_2 17 207
ape_outlet_3 18 68
ape outlet 4 19 98
ape outlet 5 20 42 © °
ape_outlet_6 21 175 : & ‘é_.“
ape outlet 7 22 98 : O
ape outlet 8 23 68
ape_outlet_9 24 100 :
ape_outlet_10 25 30
ape_outlet 11 26 197
| 1488 | 992

Fonte: O autor (2023).

Com as imagens obtidas para o Paciente A (Figura 82) e os resultados de
rastreamento das particulas no espago-tempo (Quadro 32), evidencia-se que a
distribuicdo das particulas da VCI é projetada majoritariamente para a APE (78%). Ja

a VCS contribui quase que exclusivamente para o fluxo da APD (99%).
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5.1.2 SIMULAGAO EM REGIME TRANSIENTE — VASOS RIGIDOS

Considerando que, para a entrada dos dados nestas simulagdes, foram
utilizados perfis transientes convertidos em coordenadas, a plotagem do grafico dentro
do Ansys® Fluent 2022 R2 é uma pratica importante para garantir que os dados
convertidos sejam exatamente os corretos. Uma vez que as plotagens dos graficos
obtidos através do programa (Figura 83) sdo idénticas as da condi¢gdo de contorno
(Figura 138 e Figura 139) para o Paciente A, o método de obtencdo dos perfis foi

validado.

Figura 83 — Plotagem da velocidade do perfil transiente de entrada na VCl e VCS —
Simulacbes 4A, 5A e 6A.
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- VCS

velocity

0.05
0.000 0.566 1132 1.698 2.264 2.830
time

Fonte: O autor (2023).

Concluido o calculo matematico, foram avaliados os graficos de convergéncia.
E possivel verificar o padrdo onde o residuo da velocidade é sempre muito menor que
o residuo das equacgdes de continuidade, 10 e 10-3, respectivamente. Devido a boa
qualidade da malha e a correta entrada dos dados, houve a convergéncia de todos os
modelos. Houve 8.189 iteracbes para a convergéncia final para a simulagao 4A, 5.986
para a 5A e 6.487 para a 6A, indicando que a simulagao que representa contornos

mais simplificados obteve uma necessidade maior de iteragdes para convergéncia.
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Para a obtencao do balanco de massas e a tensdo média de cisalhamento na
parede da artéria, todo o preparo prévio da simulagao possibilitou a extragao direta
desses numeros por meio dos relatorios do programa. Porém, para a obtencéo do AP,
foi necessario exportar o grafico de vazdo volumétrica em m?3/s durante os 2,8
segundos de simulacéo e converté-la em vazado massica para que, ao final, fossem
calculadas as medias.

Por fim, foram obtidos os seguintes graficos de resultados das vazées na APE
e APD? (Figura 84). Estes graficos, a primeira vista, parecem estar invertidos, sendo
0 cume o vale e vice-versa. Esta € uma observacgao correta, sinalizando que a vazao
massica negativa indica saida. Portanto, somente converséao.

Os valores idénticos das vazdées massicas em kg/s, quando arredondados na
terceira casa apoés a virgula, para a APE = 0,021 e APD = 0,025, nas simulagdes 4A,
5A e 6A, geraram graficos cujas diferengcas sdo imperceptiveis. Desta forma, sera

apresentado somente um conjunto destes graficos (Figura 84).

Figura 84 — Vazdes massicas transientes e suas medias.

0,0 0,5 1,0 15 2,0 2,5 3,0 0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0
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S

0,020
0,035
0,040 0,040

0,045

Vazdo Massica (kg/s)
Vazdo Massica (kg/s

Tempo (s)

0,050 0,050

Fonte: O autor (2023).

Tempo (s)

ApOs a validagéo e convergéncia dos resultados, sdo apresentados os valores

obtidos, conforme Quadro 33.

Quadro 33 — Resultados das simula¢des — Vasos Rigidos e Regime Transiente.

Tensdo média de cisalhamento na
1 AP Balanco de
Cédigo (Pa) Qapp Qape massa parede (Pa)
VCI Geometria Total
4A 259,26 54,61% 45,39% 4,2E-06 1,78 3,42 3,15
5A 255,21 54,72% 45,28% 1,2E-05 1,74 3,32 3,06
6A 258,53 54,58% 45,42% 6,3E-06 1,78 3,41 3,15

Fonte: O autor (2023).

39 Importante frisar que o AP é a variagdo média de tudo que entrou pelas VCs em relagdo a tudo o que
saiu pelas APs.



200

Ja o balanco de massas dessas simulagdes foi em média superior aos obtidos
pelas simulagdes com escoamento permanente, algo esperado pela complexidade do
calculo; porém, ainda com valores adequados. O grafico da variagdo da tensao média
de cisalhamento da parede dos vasos pelo tempo foi plotado e ilustrado na Figura 85
e representa as trés simulagdes do Paciente A, uma vez que a diferenga na tenséo
média de cisalhamento na parede dos modelos foi muito proxima e imperceptivel

graficamente nessa escala.

Figura 85 — Grafico da variagdo da tensao média de cisalhamento na parede durante um
ciclo respiratdrio.
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Fonte: O autor (2023).

Junto aos resultados, foram plotadas algumas imagens que ilustram os
resultados obtidos das simulagdes. Na Figura 86, € possivel visualizar a média da
pressao estatica distribuida pela parede dos vasos sanguineos. A diferenga entre as
imagens € imperceptivel.

Os pontos com maior tensao de cisalhamento foram observados nas bases dos
lobos, junto as artérias, de forma difusa. A menor tenséo foi observada no enxerto da
VCI, com aproximadamente 1Pa em todas as simulagdes (Figura 87). As simulagdes
4A, 5A e 6A apresentaram valores semelhantes uns aos outros em relagéo a tensao
de cisalhamento na parede dos vasos estudados.

Na Figura 88, as simulagdes 4A, 5A e 6A geraram graficos semelhantes.

Percebe-se que as maiores velocidades estao localizadas em regides de menor se¢ao
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transversal, estando coerentes com os principios da mecanica dos fluidos. Estas

regides coincidem com as de maior tensdo para os modelos testados.

Figura 86 — Pressao estatica relativa média (Pa).

5A 6A

-20.00 10.00 40.00 70.00 100.00 130.00 160.00 190.00 220.00 250.00 280.00
Fonte: O autor (2023).

Figura 87 — Tensdao média de cisalhamento (Pa).
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000 080 160 240 320 400 480 560 640 720 8.00
Fonte: O autor (2023).

Figura 88 — Perfil de velocidade média (m/s).
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Fonte: O autor (2023).
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Na Figura 89, observa-se a distribuicido do fluxo das veias cavas as
pulmonares no tempo médio*®. A semelhanga com o grafico obtido para o fluxo
permanente € evidente, onde o fluxo da VCI é distribuido para ambas as pulmonares.

Ja o fluxo proveniente da VCS é quase exclusivamente distribuido para a APD.

Figura 89 — Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas as artérias pulmonares —
Simulacao 4A.

Fonte: O autor (2023).

As ilustragdes da Figura 90 elucidam os eventos que ocorrem no fluxo da
geometria estudada em um ciclo respiratério. Em t = 0,1 segundo, verifica-se a
influéncia abundante da VCI ao fluxo da geometria da APD e APE. Emt = 1,0 segundo,
a distribuicao do fluxo da VCI é realizada de forma homogénea para APD e APE, uma
vez que o fluxo da VCS se mantém exclusivamente para a APD. Emt = 2,0 segundos,
ha uma diminuig¢ao da influéncia do fluxo da VCI a APD. Ja o fluxo da VCS é distribuido
de forma homogénea para ambas as pulmonares, apresentando refluxo na VCI. Por
fim, em t = 2,8 segundos é observado refluxo abundante da VCS no enxerto da VCI,
motivado pela redugéao significativa do fluxo da VCI, sendo esta distribuida quase que
exclusivamente a APE.

Assim como Bazilevs, et al. (2009) identificaram, préximo ao final do ciclo
respiratorio, uma geometria semelhante a hélices foi verificada na VCI, devido
provavelmente a reversao do fluxo ocorrido naquele momento (Figura 90 —t=2s e t
= 2,8s).

Devido a homogeneidade na distribuigdo do fluido das cavas para as artérias
pulmonares, conforme apresentado nas simulagdes 4A, 5A e 6A, a individualizagao
dos resultados de distribuicdo foi ilustrada somente para a simulagdo 4A; porém,

representa as demais simulagoes.

40 Apéndice J — Método de obtencgdo da distribuigdo qualitativa média dos fluxos provenientes das veias
cavas superior e inferior as pulmonares em escoamentos transientes.
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Figura 90 — Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias pulmonares ao tempo —
Simulacao 4A.

t=1,0s :’ ﬁ E
t2,0$§’ 5

t=2,8s

Fonte: O autor (2023).

O comportamento do fluido de entrada de cada veia cava foi calculado para o
tempo 0,1, 1,0, 2,0 e 2,8 segundos, indicando a sua trajetoria lagrangeana através da
injecao de particulas inertes (Quadro 34).

Em t = 0,1 segundo de simulagdo nao foram evidenciadas particulas em
escape. Em t = 1,0 segundo, semelhantemente ao que ocorre em t = 2,0 segundos, o
fluxo originario da VCI foi distribuido as duas pulmonares, sendo 68% do fluxo
destinados a APE. Ja o fluxo provindo da VCS foi integralmente destinado a APD.

Para t = 2,8 segundos, observou-se refluxo das particulas na VCI, provindas
tanto da propria VCI quanto da VCS. Para o fluxo provindo da VCI, foram 117.863
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particulas, sendo 33,39% do total injetado. Para a VCS foram 2.126 particulas que

escaparam para a VCI, equivalendo a 1,04% do total.

Quadro 34 — Rastreamento de particulas ao tempo — Simulagéo 4A.

Type ID - Zone Vaso de origem
vci_inlet 6 VCI VCI VCI VCS VCS VCS
ves_inlet 5 t=10seg | t=20seg |t=28seg|[t=10seg|t=2,0seg | t=2,8seg
apd_outlet_1 7 3588 7089 8768 16974 28721 31254
apd_outlet_2 8 4222 6096 6876 3063 8700 11519
apd_outlet_3 9 1522 2847 2994 3094 6776 9215
apd_outlet_4 10 1209 | | 2464 | _ | 2687 | _|2322 | <4103 | _ [ 5820 | _

x = X 2 X X
apd_outlet_5 11 1127 N 2061 = 2236 < 1998 | S [ 4012 oy 5298 9
apd_outlet_6 12 2105 3972 4334 5581 | — 10021 13510
apd_outlet_7 13 4276 7477 8275 11342 21408 26469
apd_outlet_8 14 8164 13471 14286 14273 30095 44419
apd_outlet 9 15 10680 16552 16999 14781 34798 47118
ape_outlet_1 16 5414 10226 13434 0 0 967
ape_outlet_2 17 14412 26970 32481 0 491 2312
ape_outlet_3 18 3978 7366 8225 0 361 889
ape_outlet 4 19 7903 13806 15577 0 522 1059
ape_outlet 5 20 3395 © 5773 © 7328 © 0 o267 | _| 488 .
ape_outlet_6 21 11178 | & 15842 | & (18114 = | 0 || 141 | 5| 417 |
ape_outlet_7 22 5943 9578 11957 0 120 286
ape_outlet_8 23 3865 7316 9180 0 72 171
ape_outlet 9 24 7326 14137 18111 0 159 367
ape_outlet_10 25 3589 5932 6914 0 26 75
ape_outlet 11 26 10315 19946 26301 0 88 598

| 114211 | 198921 | 237844 | 73428 | 150881 | 208720

Fonte: O autor (2023).

Figura 91 — Variacido do escape das particulas ao tempo — Simulacao 4A.
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Fluxo de origem - VCS
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Fonte: O autor (2023).

Ao analisar o perfil de velocidade em t = 2,8 segundos (Figura 138 e Figura
139), nota-se que ha um fluxo superior na VCS em comparag¢ao com a VCI, forgcando
este refluxo a ocorrer.

Neste instante, a distribuicdo para a artéria pulmonar, cuja origem é a VCS,
atinge seu pico, mesmo que baixo (4%), uma vez que para o restante do periodo
estudado quase nao houve fluxo na regiao desta origem.

A Figura 91 ilustra a variagdo da distribuicdo das particulas em escape por

cada zona, indicando a evolucao ao tempo desta variagao.

5.1.3 SIMULACAO EM REGIME TRANSIENTE — VASOS FLEXIVEIS
Com os resultados obtidos nas simulagbes anteriores, a configuracdo das
simulagcées em regime transiente, discutida a frente no subcapitulo 5.2 (Discussao)

considera o fluido como newtoniano e o escoamento turbulento, conforme descrito no
Quadro 35.

Quadro 35 — Plano de simula¢des final — Vasos Flexiveis e Regime Transiente.

Codigo Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade
7A A Flexiveis Newtoniano Turbulento Transiente Linear
8A A Flexiveis Newtoniano Turbulento Transiente Hiperelastico

Fonte: O autor (2023).

Ao final do célculo matematico, foram avaliados os graficos de convergéncia. E
possivel verificar o padrao onde o residuo da velocidade é sempre muito menor que
o residuo das equagbes de continuidade: 10 e 1072, respectivamente. Houve
esperada dificuldade de convergéncia dos modelos em FSI, necessitando de 163.856

iteracbes no Ansys® Fluent 2022 R2 e 1.379 iteragdes no System Coupling para a
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simulagéo 7A. Ja para a 8A, foram 233.334 iteragbes no Ansys® Fluent 2022 R2 e
4.667 iteragdes no System Coupling, indicando que a simulagdo que representa
contornos mais complexos obteve uma necessidade maior de iteragcdes para
convergéncia.

Para a obtencgao do balanco de massas e a tensao de cisalhamento média nas
paredes dos vasos, todo o preparo prévio da simulagao possibilitou a extragcao direta
desses numeros através dos relatérios do programa. Porém, para a obtencao do AP,
foi necessario exportar o grafico de vazdo volumétrica em m?3s durante os 2,8
segundos de simulacdo, converté-la em vazao massica e, ao final, calcular as médias
(Figura 92).

Figura 92 — Vazbes massicas transientes e suas medias.
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Fonte: O autor (2023).

Estes graficos, a primeira vista, parecem invertidos, sendo o cume no local do
vale e vice-versa. Esta é uma observagao correta. O programa considera a vazao
massica negativa como saida do fluxo. Portanto, essa inversao é realizada somente
por convencgao.

Os valores semelhantes das vazdes massicas em kg/s, quando arredondados
na terceira casa apos a virgula, para a APE = 0,021 e APD = 0,025 e 0,024 (simulagao
7A e 8A, respectivamente), nas simulagbes 7A e 8A, geraram graficos cujas
diferencas sdo imperceptiveis. Desta forma, foi apresentado somente um conjunto
destes graficos (Figura 92).

Apos a validagdo e convergéncia dos resultados, os valores obtidos foram
tabulados, conforme Quadro 36.

Os resultados das simulagbes mostraram que o balango de massas foi, em
meédia, 0 mais alto ja obtido até entdo. Isso era esperado devido a complexidade dos

calculos realizados, e esses valores estdo préximos do limite para validagéo.
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Quadro 36 — Resultados das simulagdes — FSI.

Tensao de cisalhamento média
T AP Balanco de
Codigo Qarp QapE na parede (Pa)
(Pa) massa ,
Geometria Geral
7A 257,86 54,30% 45,70% 4,2E-04 3,13
8A 258,92 53,95% 46,05% 1,6E-03 3,14

Fonte: do autor (2023).

O gréfico da variacdo da tensao de cisalhamento da parede dos vasos pelo
tempo foi plotado e ilustrado na Figura 93. Ele representa as duas simulagdes do
paciente A, uma vez que a diferenca na tenséo de cisalhamento média na parede dos

modelos foi muito proxima e imperceptivel graficamente nessa escala.

Figura 93 — Grafico da variagdo da tensao de cisalhamento média na parede durante um
ciclo respiratorio.
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Fonte: O autor (2023).

Junto aos resultados quantitativos, foram plotadas imagens ilustrando os
resultados obtidos das simulagcdes. Na Figura 94, € possivel visualizar a média da
pressao estatica distribuida pela parede dos vasos sanguineos. A diferenga entre as
imagens das simulagdes 7A e 8A €& imperceptivel. As maiores pressdes sao

visualizadas nas entradas das cavas, diminuindo gradativamente até os lobos.
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Figura 94 — Pressao estatica relativa média (Pa).
7A 8A i l
00 T
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Fonte: O autor (2023).

Em se tratando de tensao de cisalhamento, os pontos com as maiores tensdes
foram observados nas bases dos lobos, junto as artérias, de forma difusa. A menor
tensao foi observada no enxerto da VCI, com valores inferiores a 0,8 Pa em todas as
simulagdes (Figura 95). As simulacdes 7A e 8A apresentaram valores semelhantes

uma a outra em relagao a tensao de cisalhamento na parede dos vasos estudados.

Figura 95 — Tensao de cisalhamento média (Pa).

Ok &)

000 080 160 240 320 400 480 56
Fonte: O autor (2023).

Na Figura 96, as simulagbes geraram graficos com pouca diferencga
observavel. Percebe-se que as maiores velocidades estdo localizadas em regides
difusas, préximo as bifurcagdes dos lobos. Estas regides coincidem com as regides

de maior tens&o para os modelos testados.
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Figura 96 — Perfil de velocidade média (m/s).
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Fonte: O autor (2023).

Na Figura 97, observa-se a distribuicdo do fluxo das veias cavas as
pulmonares no tempo médio*'. Ha evidente semelhanga entre os graficos obtidos nas
duas simulagdes (7A e 8A), onde o fluxo da VCI é distribuido para ambas as
pulmonares, porém com tendéncia a APE. Ja o fluxo proveniente da VCS é quase que

exclusivamente distribuido para a APD.

Figura 97 — Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas as artérias pulmonares.

\ (@]
A\ h :

Fonte: O autor (2023).

As ilustragdes da Figura 98 elucidam os eventos que ocorrem no fluxo da

geometria estudada em um ciclo respiratério. Em t = 0,1 segundo, verifica-se a

41 Apéndice J — Método de obtencgio da distribuigdo qualitativa média dos fluxos provenientes das veias
cavas superior e inferior as pulmonares em escoamentos transientes.
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influéncia abundante da VCI ao fluxo da geometria em ambas as pulmonares. Ja o
fluxo da VCS é direcionado exclusivamente para a APD. Em t = 1,0 segundo, a
distribuicdo do fluxo da VCI é realizada de forma homogénea para a APD e APE, uma
vez que o fluxo da VCS se mantém exclusivamente para a APD.

Em t = 2,0 segundos, ha uma diminuigdo da influéncia do fluxo da VCI a APD.
Ja o fluxo da VCS é distribuido de forma homogénea para ambas as pulmonares,
observando-se refluxo no enxerto da VCI. Por fim, em t = 2,8 segundos, o fluxo
provindo da VCS provoca refluxo ainda mais robusto no enxerto da VCI, sendo o fluxo

da VCI distribuido quase que exclusivamente a APE.

Figura 98 — Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias pulmonares ao tempo —
Simulacao 7A e 8A.

e

t=20,1s
7A




211

Fonte: O autor (2023).

Nestas simulagbes (7A e 8A), o comportamento do fluxo foi semelhante,
indicando coeréncia entre os resultados qualitativos e quantitativos. Foi impressa a
deformacdo com as tensdées maximas e minimas para as simulacdes 7A e 8A, que
ocorreram em t = 0,759 segundo (Figura 99).

A maxima deformacgao ocorreu proximo a anastomose da VCI com a APE, com
o valor de 0,30037 mm para simulagéo 7A e 0,11149 mm para a 8A. Anexo a figura,
foi plotado o grafico de deformagbes maximas, minimas e médias ao tempo. Nele, é
possivel verificar que no tempo proximo a 1,97 segundo, obteve-se a menor
deformacgado da simulagdao, com valor aproximado de zero milimetro para ambas as
simulagbes. Ja a deformagdo maxima ocorreu em 0,759 segundo em ambas as

simulagdes. Uma vez que na entrada da VCI o diametro é de 9,82 mm, a deformagao



212

maxima encontrada relativa a esta medida foi de 3,05% e 1,14% do didmetro para as

simulagdes 7A e 8A, respectivamente.
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Fonte: O autor (2023).

5.2 DiscussAo

Com os resultados parciais obtidos, varios cruzamentos de dados e analises
sdo proporcionados. Qual € o arranjo mais robusto em condi¢gdes de contorno? Qual
€ a variagao obtida nos resultados quando se utilizam condi¢gdes de fluido newtoniano
versus nao newtoniano; escoamento laminar versus turbulento; paredes rigidas ou
flexiveis e, ainda, vasos elasticos lineares versus hiperelasticos?

No que diz respeito as condigdes de entrada, colhidas por meio de artigos e
repositorios amplamente citados neste trabalho, foram realizados seis testes
mesclando estas condigdes (1A a 6A) com o intuito de entender as diferengas entre a
utilizagao destes dados e o conjunto mais robusto para ser adotado, sendo importante
a discussao sobre os achados numéricos (Quadro 37).

A duvida comum para engenheiros de simulagdo estd em inserir dados
confiaveis, fornecendo aos solucionadores condicbes de se obter resultados que
expressem a fisica do problema. No caso deste trabalho, ha pressdo na VCI, VCS,
APD e APE, além da vazao na VCI e VCS que, com as areas de entrada, é possivel
extrair as velocidades. A boa pratica de simulagdo em volumes finitos tem por regra
que o conjunto de condi¢cdes de contorno mais competente esta na definicdo da
entrada por meio da velocidade ou vazao, e saida por meio de pressao.

Para confirmar esta pratica, foram realizadas simulagdes em regime
permanente em vasos rigidos, mesclando essas condigcbes — inicialmente,
considerando a velocidade como entrada e a pressao como saida. Essa pressao foi
variada como pressao de operagao, que se trata de uma pressao de trabalho geral, e

a pressao diretamente nas saidas da geometria. Por fim, foi imposta a pressdo na
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entrada e saida com a mesma variagao de pressao de operagao e pressao de saida

da geometria (Quadro 37).

Quadro 37 — Dados para teste comparativo entre condi¢des de contorno — Vasos Rigidos e
Regime Permanente — Paciente A.

Con(;i:,‘ao Condigdo de Velocidade | Velocidade | Pressdo | Pressdao | Condigdo de
Teste Contorno contorno entrada entrada | entrada saida operagio
entrada saida VCI (m/s) | VCS (m/s) (Pa) (Pa) (Pa)
1 | Velocidade | Fressaonacondicao | .9, 0,1840 0 0 1333,22
de operacao
Pressdao em cada
2 | Velocidade | 2142 com condicao |5, 0,1840 0 1333,22 0
de operacgao igual a
Z€ero
3 | Velocidade | Pressdo na condigdo | 4, 0,1840 | 1466,54 0 1333,22
e pressao de operacio
Pressdao em cada
4 | Velocidade | saida com condigao |, 0,1840 | 1466,54 | 1333,22 0
e pressdo | de operagdo igual a
Z€ero
5 Pressio | | ressdo nacondigio 0 0 1466,54 0 1333,22
de operacao
Pressdo em cada
6 Pressio | Saidacom condi¢do 0 0 1466,54 | 1333,22 0
de operacao igual a
Zero

Fonte: O autor (2023).

No Quadro 38, em azul, foram impressos os valores obtidos do solucionador

exatamente como deveria acontecer, pois se trata de uma condigao de entrada. Nos

casos 3 e 4, além do valor da velocidade de entrada, foi imposta a pressao na entrada

(1.466,54 Pa); porém, o resultado foi idéntico aos anteriores. A conclusdo imediata é

que o uso da pressao juntamente com a condigdo de velocidade ndo altera o resultado

e, portanto, pode ser descartada.

Quadro 38 — Resultados do teste comparativo entre condigdes de contorno — Vasos Rigidos
e Regime Permanente — Paciente A.

T Velocidade | Velocidade VCIp VCSp Pressio | Pressao AP Qarp Qare

este | entrada entrada (Pa) (Pa) APD APE (Pa) % %
VCI (m/s) | VCS (m/s) (Pa) (Pa)

1 0,1790 0,1840 201,33 | 200,83 0 0 201,08 | 55,42% | 44,57%
2 0,1790 0,1840 1534,35 | 1534,05 | 1333,22 | 1333,22 | 200,98 | 55,42% | 44,57%
3 0,1790 0,1840 201,33 | 200,83 0 0 201,08 | 55,42% | 44,57%
4 0,1790 0,1840 1534,55 | 1534,05 | 1333,22 | 1333,22 | 201,08 | 55,42% | 44,57%
5 0,5520 0,5661 1287,88 | 1291,13 0 0 1289,50 | 54,47% | 45,52%
6 0,1331 0,1387 1456,55 | 1456,55 | 1333,22 | 1333,22 | 123,33 | 55,79% | 44,20%

Fonte: O autor (2023).
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Sempre que for inserida a pressao na saida, o valor obtido na entrada sera o
valor absoluto da pressao, visto nas simulacdes 2, 4 e 6. Ja quando a pressao for
colocada na condigao de operacgao, o valor obtido na entrada sera o valor relativo entre
a entrada e a saida e, portanto, o AP.

O ponto dissonante ocorreu com o uso das pressdes nas entradas e saidas,
nao considerando a velocidade na entrada. No teste 5, a velocidade foi maior do que
o esperado, além do AP elevado, chegando-se a atingir quase 10 mmHg, devendo
este arranjo ser descartado. Ja no teste 6, o AP foi o esperado, aproximadamente 1
mmHg; porém, a velocidade na entrada ficou 25% em média menor do que deveria,
assim como o fluxo na saida das pulmonares.

Ha grande possibilidade de se cometer erros nas simulagdes ao considerar
uma vazao em local onde ela nao foi coletada (posigao do vaso sanguineo). O método
de extracdo da pressao e até da velocidade € um ponto que gera incertezas. Mas,
com o uso da velocidade na entrada e pressdo na saida, uma maior quantidade de
resultados satisfatérios foi estabelecida, sendo esse o0 modelo adotado para todas as
simulagdes deste trabalho. Assim, esses resultados podem ser extrapolados para
simulagdes mais complexas uma vez que o fato de ser newtoniano ou nao, turbulento
ou ndo, e até mesmo haver interacdo entre o fluido e a estrutura, ndo alteraria a
variagao atingida nessas simulagoes.

Com as consideragdes de entrada estabelecidas, foram realizadas as
simulagdes propostas, presumindo a diversidade de condi¢bes de contorno no
objetivo desta tese. Foram organizados os resultados das oito simulagdes no Quadro

39 para, por fim, haver capacidade de analise da variacdo dos resultados.

Quadro 39 — Resultados finais das simulagbdes — Paciente A.

Tensao média de cisalhamento na
. AP Balanco de
Codigo (Pa) Qarp Qare massa parede (Pa)
VCI Geometria Total
1A 201,11 55,42% 44,58% 2,5E-08 1,36 3,00 2,73
2A 198,18 55,44% 44,56% 1,4E-08 1,38 2,94 2,68
3A 201,10 55,41% 44,59% 3,8E-09 1,36 3,00 2,73
4A 259,26 54,61% 45,39% 4,2E-06 1,78 3,42 3,15
5A 255,21 54,72% 45,28% 1,2E-05 1,74 3,32 3,06
6A 258,53 54,58% 45,42% 6,3E-06 1,78 3,41 3,15
7A 257,86 54,30% 45,70% 4,2E-04 Hokkkokk 3,13
8A 258,92 53,95% 46,05% 1,6E-03 e 3,14

Fonte: O autor (2023).
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A tensdo média de cisalhamento na parede da VCI foi, em média, 45% da
obtida na geometria restante para as simulagdes em regime permanente; e 52% para
as simulagdes em regime transiente, indicando uma sec¢do transversal superior a
necessaria, ocorrendo devido ao implante de enxerto superdimensionado.

Amplamente discutido na revisao bibliografica desta tese, o tamanho dos
enxertos comerciais sintéticos ndo acompanha o crescimento do paciente,
necessitando do uso de medicamentos anticoagulantes para evitar possiveis trombos.
Essas regides de baixa pressao, vistas em todos os graficos plotados de velocidade
desta tese, indicam ponto de atencao.

Uma solugado para isso seria 0 uso de enxertos vasculares de engenharia de
tecidos (TEVG — Tissue Engineered Vascular Grafts). Pashneh-Tala, et al. (2015)
estudaram o uso de TEVG em vez dos tecidos convencionais, como os sintéticos ou
autdlogos.

Liu, et al. (2021) foram além. Com a ideia de semiautomatizar o Planejamento
Cirargico de Fontan, produziram como subproduto da pesquisa a eletrofiacédo de
TEVG imprimivel em 3D, oferecendo uma estratégia promissora para criar um conduto
cuja geometria fosse obtida por meio de CFD paciente a paciente, de forma
individualizada.

Apesar dos esforgos, a comunicagao entre a equipe de engenharia e a equipe
de cirurgides ainda se faz necessaria, podendo levar semanas para que o projeto da
hemodinadmica ideal individualizada seja obtido. Ha, portanto, a necessidade de
reduzir o tempo humano no processo de obtencdo da geometria especifica do enxerto,
a fim de acelerar o planejamento cirurgico, automatizando assim, a otimizagéo dos
resultados (LIU, et al., 2021).

Ademais, projetar o TEVG especifico do paciente com desempenho
hemodinamico otimizado ainda é uma tarefa complexa, devido a variedade de
anatomias especificas do paciente, espago de planejamento cirurgico confinado e a
necessidade de considerar simultaneamente varios critérios para otimizacdo do
desenho do enxerto (LIU, et al., 2021).

O estudo dos TEVGs vem ao encontro do Planejamento Cirurgico de Fontan
de forma ainda mais robusta, colaborando ndo somente com a localizagao correta do

enxerto, mas sim com a geometria correta e o desenvolvimento destes. Desta forma,
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para que sejam obtidos resultados ainda melhores, € importante que esse assunto
seja destacado nesta discussao, para que, no futuro préximo, seja aplicado uma vez
que a forma de se projetar, simplista ou ndo, ja foi abordada, restando apenas a
validag&o da seguranga no uso deste enxerto.

Sobre as simulagdes que utilizaram fluidos newtonianos versus nao
newtonianos, as variagdes entre os resultados sédo baixas, evidenciando a seguranga
em desprezar, nesta fase do estudo, a consideracdo de fluido ndo newtoniano
(Quadro 40). Quando comparados as variagbes dos resultados obtidos nas
simulagdes em regime permanente para a transiente, os percentuais seguem a

mesma tendéncia.

Quadro 40 — Resultados: Fluidos ndo newtonianos x newtonianos.

Tensdo média de
L1 ) AP cisalhamento na parede
Codigo Fluido (Pa) Qarp Qare (Pa)
VCI Geometria
1A Newtoniano 201,11 55,42% 44,58% 1,36 3,00
2A Nao newtoniano 198,18 55,44% 44,56% 1,38 2,94
% 0,73% 0,02% 0,02% 0,74% 0,98%
4A Newtoniano 259,26 54,61% 45,39% 1,78 3,42
5A Nao newtoniano 255,21 54,72% 45,28% 1,74 3,32
% 0,78% 0,10% 0,12% 1,24% 1,36%
Média Geral 0,76% 0,04% 0,05% 099% 1,17%

Fonte: O autor (2023).

As maiores variagcoes foram percebidas ao se comparar a tensdo média de
cisalhamento entre fluidos newtonianos e ndo newtonianos em regime transiente,
obtendo-se a variagdo de 1,36% (simulagcdes 5A versus 6A). Ja a variacdo de
distribuicdo de fluxo foi praticamente idéntica. Porém, para a variagdo da pressao
entre as entradas e saidas, esta ndo superou o valor de 1% de diferenca entre os
resultados.

O modelo de viscosidade para fluido n&do newtoniano utilizado foi 0 amplamente
discutido até aqui, o modelo de Carreau-Yasuda. Analisando o grafico de viscosidade
deste modelo (Figura 100), verifica-se que ela varia muito pouco, de aproximadamente

0,00395 a 0,0412 kg/(m.s). Uma vez que a viscosidade considerada nas simulagbes
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para o modelo newtoniano é 0,004 kg/(m.s), poderia se esperar que o resultado final,

comparando estes fatores, fosse semelhante.

Figura 100 — Grafico da viscosidade para o modelo de Carreau-Yasuda.
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Fonte: O autor (2023).

Portanto, comparando as condi¢cées com fluido newtoniano e ndo newtoniano,
demonstram que a caracteristica ndo newtoniana nas simulacdes realizadas pode ser
desprezada.

Entretanto, para simulagcbes em regime laminar ou turbulento, alguns pontos
devem ser tratados. Inicialmente, o Ansys® Fluent 2022 R2 considera como padrao
simulagcées em regime turbulento. As diversas simulagdes realizadas demonstraram
que o numero de iteragdes para convergéncia, assim como o tempo computacional,
foi suavemente reduzido ao se escolher o regime turbulento como modelo a ser
utilizado para o escoamento. Desta forma, a simplificacdo intuitiva de utilizar o
escoamento como laminar para o programa em questao nao € valida.

Todos os calculos para o numero de Reynolds demonstraram que, para as
areas consideradas, este valor foi sempre menor que 700. Porém, dependendo da
geometria, pode haver pequenos focos turbulentos aos quais nao permitirdo
convergéncia numérica caso o escoamento definido no solver seja laminar.

Os resultados entre simulagdes com caracteristicas laminares e turbulentas

estdo dispostos no Quadro 41. Para o calculo da diferenca entre os resultados, foi
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utilizada a subtracdo do resultado turbulento em relacdo a média dos resultados

laminares para comparagao com o resultado turbulento.

Quadro 41 — Resultados: Escoamento Laminar x Turbulento.

Tensdo média de
Codigo Escoamento AP (Pa) Qarp Qare c1salhameélpt;))na parede
VCI Geometria
1A Laminar 201,11 55,42% 44,58% 1,36 3,00
2A Laminar 198,18 55,44% 44,56% 1,38 2,94
3A Turbulento 201,10 55,41% 44,59% 1,36 3,00
% 0,72% 0,02% 0,02% 0,81% 1,07%
4A Laminar 259,26 54,61% 45,39% 1,78 3,42
5A Laminar 255,21 54,72% 45,28% 1,74 3,32
6A Turbulento 258,53 54,58% 45,42% 1,78 3,41
% 0,50% 0,16% 0,19% 1,11% 1,28%
Média Geral 061% 0,07% 0,11% 0,96% 1,17%

Fonte: O autor (2023).

Tanto as diferencgas entre as médias das pressdes de entrada e saida de cada
modelo (distribuicao de fluxo entre a APE e APD), quanto a tenséo de cisalhamento
na parede dos vasos, indica tendéncia de que considerar o escoamento como laminar
€ seguro. Os resultados dos ensaios em escoamento permanente para transiente
demonstram a mesma tendéncia de variagao, sendo ambos semelhantes.

As maiores variagdes foram observadas no calculo da tensdo média de
cisalhamento da parede da geometria, como valor igual a 1,28%. As menores
diferengas foram obtidas no calculo da distribuicdo dos fluxos para as pulmonares,
com diferencgas praticamente despreziveis.

Portanto, para estas regides, considerar ou ndo a turbuléncia nao trara
alteracdo nos resultados; porém, a indicagdo do uso, tanto por possiveis regides
turbulentas, quanto por baixa necessidade computacional, leva a boa pratica da
utilizacao da turbuléncia como premissa para estas simulagoes.

Sobre a ndo execucgao de simulagdes considerando fluido ndo newtoniano com
turbuléncia, ha de se discutir que o programa Ansys® Fluent 2022 R2 ndo permite esse
tipo de arranjo, devendo-se, para isso, criar equagdes complementares (UDF). Porém,
como visto em todas as simulagdes, a consideragédo da viscosidade nao newtoniana

pode, com seguranca, ser simplificada para newtoniana.
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Outra analise que deve ser estabelecida é a comparagédo dos resultados em
regime permanente e transiente. Como dito, uma simulagdo em regime permanente é
realizada em questdo de minutos e condigdes de contorno simplificadas. Pode ser
realizada com o fluxo em sistole médio ou diastole e fornece, como resultado,
caracteristicas confiaveis para uma rapida tomada de deciséo.

Simulag¢des em regime transiente sdo mais complexas, principalmente quando
se trata da obtencao do perfil de velocidade de entrada e perfil de presséo de saida.
Sao simulagdes que requerem um maior poder computacional, e suas condi¢des de
contorno sao mais complexas. A forma como o fluxo se comportara no decorrer do
tempo pode facilmente ser analisada, mas para o Planejamento Cirurgico de Fontan
fara diferenga? O arranjo cirurgico devera ser feito pela média do comportamento ou
pelos picos de baixa e alta pressdo? Dependendo da resposta, o arranjo da simulagao
adequada podera ser em regime transiente ou permanente.

Outro ponto que merece discussao acerca dos resultados entre as simulagcdes
permanente e transiente é de que foi utilizada a velocidade permanente como se fosse
a média, deslocando os graficos de perfis de velocidade transiente, até que suas
médias fossem idénticas aos valores permanentes. Esta analise devera ser realizada
em casos de novas simulacgdes, garantindo, quando nao houver perfis de velocidade
especificos do paciente, que o deslocamento das curvas seja preciso.

As vazdes, tanto descritas por Marsden, et al. (2010), quanto as calculadas nas

simulacdes deste estudo, foram comparadas (Quadro 42).

Quadro 42 — Resultados: Vazodes obtidas.

Codigo Qapp QarE QroTAL

mL/s mL/s mL/s
1A 23,78 19,13 42,91
2A 23,79 19,12 42,91
3A 23,78 19,13 42,91

4A 23,57 19,59 43,17
5A 23,72 19,63 43,35
6A 23,70 19,72 43,42

Fonte: O autor (2023).

Marsden et al. (2010) consideraram que, para a geometria A-0063, o indice
cardiaco de 3,8 L/min/m? em uma superficie corporea de 0,68 m? era adequado. Desta

forma, a vazao nas cavas € de 2,584 litros por minuto, ou 43,07 mL/s. O valor médio
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obtido para a vazao nas cavas foi de 42,91 mL/s para os casos do regime permanente
e 43,11 mL/s em média para os casos em regime transiente. Comparando-os ao
resultado indicado pelos autores, evidencia diferenga insignificante, reforgando ainda
mais a validade destas simulacdes.

No Quadro 43, foram comparados os resultados obtidos nas simulagdes entre
0s regimes permanentes e transientes, agrupados por semelhanga de condi¢des de

contorno.

Quadro 43 — Resultados: Regime Permanente x Transiente.

A - Fluido Newtoniano e Escoamento Laminar

AP Tensao de cisalhamento
Codigo Regime (Pa) Qarp Qare média na parede (Pa)
VCI Geometria
1A Permanente 201,11 55,42% 44,58% 1,36 3,00
4A Transiente 259,26 54,61% 45,39% 1,78 3,42
% 2891% 1,46% 1,82% 31,04% 13,88%
B - Fluido Nao Newtoniano e Escoamento Laminar
AP Tensao de cisalhamento
Codigo Regime (Pa) Qarp Qare média na parede (Pa)
VCI Geometria
2A Permanente 198,18 55,44% 44,56% 1,38 2,94
5A Transiente 255,21 54,72% 45,28% 1,74 3,32
% 28,77% 1,29% 1,60% 26,13% 13,01%

C - Fluido Newtoniano e Escoamento Turbulento

AP Tensao de cisalhamento
Codigo Regime (Pa) Qarp Qare média na parede (Pa)
VCI Geometria
3A Permanente 201,10 55,41% 44,59% 1,36 3,00
6A Transiente 258,53 54,58% 45,42% 1,78 3,41
% 28,56% 1,51% 1,87% 31,07% 13,68%
Média Geral 28,75% 1,42% 1,76% 29,41% 13,52%

Fonte: O autor (2023).

A variacado das pressbes médias e a tensdo de cisalhamento média na VCI
foram de 28,75% e 29,41%, respectivamente. A variacado da distribuicdo das vazdes
foi de 1,42% para a APD e 1,76% para a APE. Essa variacdo média foi muito parecida

com as variagdes obtidas nos resultados das condigdes de contorno semelhantes,
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variando apenas o regime. Ja a variagdo média da tensao de cisalhamento no restante
da geometria foi de 13,52%.

Desta forma, ha uma variagao significativa, principalmente nos valores de AP e
tensdo média de cisalhamento, indicando tendéncia de que a simplificacdo do PCF
em regime permanente possa ser grosseira.

Até o momento, somente a condigdo de vasos rigidos foi discutida. A
comparagao mais fiel com a condigédo de vaso rigido em regime transiente se dara ao
compara-lo com a FSI, também em regime transiente.

As simulagdes considerando a interagdo fluido-estrutura sdo as mais
complexas do tema, de dificil convergéncia e tempo computacional elevado.

Nas simulagbes realizadas, considerando 0s vasos sanguineos com
comportamento elastico linear, o passo de tempo inicial (ou espago de tempo) adotado
foi de 0,01 segundo, e o numero de iteragdes maximas entre as fisicas de 5. Houve
satisfatoria convergéncia dos modelos simulados com um tempo de processamento
de aproximadamente 40 horas.

A convergéncia para as equagdes de velocidade atingiu residuos em torno de
1E-06; ja para a continuidade, os residuos ficaram na casa de 1E-03.

Para a simulagao considerando o comportamento dos vasos hiperelasticos com
o modelo de Mooney-Rivlin de dois parametros, foi necessario utilizar o niumero de
Courant como parametro de passo de tempo, ou seja, 0,003 segundo, uma vez que
ha grandes deslocamentos. Ao se tentar como passo de tempo numeros como 0,01 e
até mesmo 0,005, ndo houve a obtencao da convergéncia.

Nestes casos, passos de tempo elevados geram elevadas deformacgdes e,
consequentemente, divergéncia numérica. Portanto, segmentar essas deformacdes
em mais passos possibilita a resolucdo da simulacdo em questdo. O tempo de
processamento para a simulagao 7A foi de 120 horas, e para a 8A, 412 horas.

Considerando as simulagdes cujas condigdes de contorno foram: fluido
newtoniano e escoamento turbulento, obtém-se os resultados, conforme o Quadro
44.

A variacao entre o AP da simulagao 6A em relagdo a média das simulagdes 7A
e 8A foi de 0,05%. Ja para a distribuicdo da vazao entre as pulmonares, o valor foi de
0,83% para Qarp e 1,00% para Qare. O balanco de massa € maior com o aumento da
dificuldade imposta na simulagdo, algo esperado. A tensdo de cisalhamento se
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comportou de forma muito similar, obtendo a diferengca de 0,25% nos resultados,

considerando a tensao de cisalhamento médio na parede total.

Quadro 44 — Resultados finais das simula¢gdes — Paciente A.
AP Balanco Tensdo de cisalhamento
Cédigo  Regime Vasos (Pa) Qapp Qark 9" média na parede (Pa)
de masse -
VCI Geometria Total
3A Permanente Rigidos 201,10 5541% 44,59% 3,8E-09 1,36 3,00 2,73
6A Transiente Rigidos 258,53 54,58% 45,42% 6,3E-06 1,78 3,41 3,15

7A Transiente Flexiveis 257,86 54,30% 45,70% 4,2E-04 Hokkkk 3,13
8A Transiente Flexiveis 258,92 53,95% 46,05% 1,6E-03 Rk 3,14
Fonte: O autor (2023).

As simulagbes em regime permanente se mostraram robustas e capazes de
indicar tendéncia satisfatéria em todos parametros estudados. Desta forma, a variacédo
entre os resultados obtidos entre as simula¢des transientes, considerando os vasos
rigidos e flexiveis, foi desprezivel quantitativa e qualitativamente. Indica que a
simulacao transiente, considerando os vasos rigidos, fluido newtoniano e escoamento
turbulento, fornece uma precisdo adequada, com custo computacional satisfatorio.

Isso era esperado, uma vez que a pressao na regiao é muito baixa, favorecendo
baixas deformacdes nos vasos da regido de estudo. Mesmo havendo baixa
deformagao, o resultado comparativo entre as consideragdes de vasos elasticos
lineares e hiperelasticos resultou em uma significativa variagdo no parametro
deformagdo maxima, com valores de 7A = 0,30037 mm e 8A = 0,11149 mm. Essa
variagao ocorre, uma vez que a simulagao considerando os vasos hiperelastico sao
mais flexiveis, dissipando a deformag¢dao ao longo da geometria e, por sua vez,
diminuindo a deformagédo maxima localizada. Porém, essa grandeza é imperceptivel
para as condi¢des de uso, ndo sendo, portanto, relevante.

Uma vez que as simulagcdes em FSI deste trabalho podem ser desconsideradas
— pois a simulagdo transiente com vasos rigidos gerou resultados praticamente
idénticos, com reduzido esfor¢o computacional — ndo foram realizadas simulacdes
segmentando a VCI e o restante da geometria para a obtencdo da tensdo de
cisalhamento local, devido a elevada dificuldade de convergéncia.

Por fim, se for necessario obter AP e tensédo de cisalhamento na parede mais

precisos, além do comportamento qualitativo do fluxo sanguineo ao tempo, a
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simulacao considerando vasos rigidos, fluido newtoniano, escoamento turbulento e
fluxo transiente sera totalmente satisfatéria, mais rapida e menos complexa que a FSI.

Porém, a simulagdo considerando os vasos rigidos, fluido newtoniano,
escoamento turbulento e fluxo permanente € uma opcéo viavel quando se tratar de
simulagdes onde o AP é o parametro principal. Nos demais parametros, ha precisao
duvidosa, obtendo-se variagdes de até 28% em relagao aos resultados gerados em
regime transiente.

Com a discussao estabelecida até aqui, foi aplicado adiante o estudo de um
PCF completo para a geometria do paciente B, considerando inicialmente o modelo
permanente, vasos rigidos, fluido newtoniano e escoamento turbulento, para indicar a
melhor posi¢do de anastomose entre a VCI e as pulmonares. Apds, foi realizada a

simulacao transiente, indicando os numeros finais a serem considerados.

5.2.1 PLANEJAMENTO CIRURGICO DE FONTAN — ESTUDO DE CASO — PACIENTE B-0064
O planejamento cirurgico de Fontan pode representar, em um primeiro
momento, a localizagdo 6tima da anastomose cavopulmonar. Porém, a geometria
desta regido pode apresentar gravidades que deverao ser resolvidas, como estenoses
nas pulmonares e vasos incomuns, como exemplo. Portanto, o projetista devera estar
atento quanto a essas anomalias realizando, primeiro, uma analise macro da
geometria estudada.
Como aplicacdo dos resultados obtidos até entdo, foi realizado um PCF
completo, cuja geometria final foi otimizada considerando os trés parametros a seguir:
a) Distribuicdo do fluxo sanguineo entre os pulmdes: a taxa APD/APE devera
ocorrer entre 60%/40% a 40%/60%, sendo 50%/50% o valor ideal (LOKE,
et al.; 2020);
b) Tenséo de cisalhamento na parede da veia cava inferior (WSS): a faixa
fisiolégica da WSS em grandes veias é de 0,1 a 1 Pa. As regides em que o
WSS fosse menor que 0,1 Pa sao consideradas abaixo do fisioldgico
(LOKE, et al., 2020);
c) Perda de energia na passagem do fluido pelas geometrias.
A energia dissipada é calculada pela diferenga entre a energia de entrada E;,
menos a energia de saida E,,;, expressa pelas seguintes equagdes (KHIABANI, et
al., 2014):
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1 1
Ein = Que <Pvc1 + EPVVCIZ) + Qvcs (Pvcs + EPVVCSZ) (5.1)
Ny, NRr
1 2 1 2
Eour = Z QapE; (PAPE,- + EpVAPEi ) + Z Qapp; <PAPDi + EPVAPDi ) (5.2)

i=1 i=1

Onde,
— Ny € o numero de saidas da APD no modelo;
— N, € o numero de saidas da APE no modelo;
— V e P sao velocidade e pressao calculadas em média sobre cada
face de entrada e saida;

— Q sdo as vazoes sobre cada face do modelo;
— p é adensidade do sangue = 1060 kg/m?3.

Quanto menor a energia dissipada, melhor a geometria. Portanto, a energia

dissipada € expressa por:
Eaiss = Ein — Eout (5.3)
Ja para o PCF, foi utilizada a geometria do paciente B-0064 em STL, cuja
conexao cavopulmonar total ja foi concluida. Uma vez que o objetivo € projetar uma

geometria e sua localizagao para atender aos parametros citados, foi necessaria a

incisdo da VCI da geometria original (Figura 101).

Figura 101 — Seccionamento da VCI — Paciente B.

I
J ) Fontan
Fonte: O autor (2023).

Com a conclusao do preparo das geometrias, transformando-as em solidos e

polindo-as, foram geradas as malhas para as geometrias de Fontan e Glenn*?. Para

42 \er: 4.2.2 — Geragéo da malha.
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a malha da geometria de Fontan, geraram-se 292.052 nos e 835.700 elementos, com
Skewness*® e Orthogonal Quality** adequados. Ja para a malha da geometria de
Glenn, foram gerados 252.392 ndés e 707.160 elementos, com Skewness* e
Orthogonal Quality*® adequados (Figura 102).

Figura 102 — Malhas — Paciente B.

Fonte: O autor (2023).

Uma vez que as malhas obtidas estavam com qualidade satisfatéria, foi
montado um conjunto de simulagdes iniciais. Primeiramente, realizaram-se as
simulagées na geometria em Glenn e, em seguida, realizaram-se as simula¢des na

geometria original de Fontan (Quadro 45).

Quadro 45 — Planejamento de simulagbes para PCF.

Codigo Geometria Vasos Fluido Escoamento  Regime
1B Glenn Rigidos =~ Newtoniano  Turbulento Permanente
2B Glenn Rigidos =~ Newtoniano  Turbulento Transiente
3B Fontan Original Rigidos @~ Newtoniano  Turbulento Permanente
4B Fontan Original Rigidos = Newtoniano  Turbulento Transiente

Fonte: O autor (2023).

A principio, somente o modelo com vasos rigidos, fluido newtoniano,
escoamento turbulento e regime permanente seria necessario. Porém, como é a
primeira vez neste trabalho que uma geometria de Glenn é simulada, foram feitas as

simulagdes tanto em regime permanente quanto transiente.

43 Minimo: 3,5E-4, maximo: 0,84445, média: 0,22578 e desvio-padrio: 0,12342.
44 Minimo: 0,15555, maximo: 0,99226, média: 0,77326 e desvio-padrio: 0,12232.
45 Minimo: 4,6E-4, maximo: 0,84182, média: 0,22791 e desvio-padrio: 0,12451.
46 Minimo: 0,15818, maximo: 0,99131, média: 0,77117 e desvio-padrao: 0,12345.
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Sempre que uma geometria €& preparada para simulacdo — havendo
discretizagao do dominio fluido e criagdo da nomenclatura nas zonas de aplicagao de
condigdes de contorno — a visualizagéo grafica proporciona uma validagéo do correto
posicionamento das entradas e saidas, sendo um importante método de conferéncia
(Figura 103).

Figura 103 — Indicacdo das entradas e saidas do fluido na geometria — Paciente B-0064.

Fonte: O autor (2023).

Os métodos para a realizagdo das simulagdes foram destacados nos
Apéndices deste trabalho*’. Os perfis pulsateis foram extraidos, deslocando as
curvas de Bazilevs, et al. (2009), fazendo com que as médias destas curvas fossem
exatamente a velocidade citada por Wilson, Ortiz e Johnson, (2013) e Marsden, et al.
(2010).

Figura 104 — Perfis pulsateis — Descanso.
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Os valores das vazdes massicas, obtidos em kg/s para a simulagdo com
geometria de Glenn, foram de 0,003 para APE e 0,010 para APD (Figura 105).

Figura 105 — Vazbes massicas transientes e suas meédias — Geometria de Glenn.
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Fonte: O autor (2023).
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Para a geometria de Fontan original, os valores das vazdes massicas, obtidos
em kg/s, foram de 0,008 para APE e 0,025 para APD (Figura 106).

Figura 106 — Vazdes massicas transientes e suas médias — Geometria de Fontan
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Fonte: O autor (2023).
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Por fim, os resultados obtidos foram descritos no Quadro 46.
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Quadro 46 — Resultados das simulacdes PCF.

Tensio de cisalhamento média
L1 AP Balancgo de
Codigo (Pa) Qapp QapE massa na parede (Pa)
VCI Geometria
1B 32,97 74,99% 25,01% 4,8E-08 ok 0,53
2B 34,74 75,21% 24,79% 3,2R-08 HAAK 0,54
3B 130,02 75,61% 24,39% 4,4E-08 0,93 1,64
4B 164,82 75,98% 24,02% 3,8E-06 1,19 1,86

Fonte: O autor (2023).

Como era de se esperar, houve variagao significativa entre os resultados de AP
(5,35% e 26,76% entre as simulagdes 1B/2B e 3B/4B, respectivamente) e tenséo de
cisalhamento (2,75% e 13,86% entre as simulagbes 1B/2B e 3B/4B, respectivamente)
ao se comparar as simulagbes em regime permanente e transiente. Porém, a
distribuicéo dos fluxos Qarp e Qare foi semelhante para todas as simulagdes.

A tensao de cisalhamento média durante um ciclo respiratério foi extraida para
as simulagdes 2B e 4B (Figura 107). Na simulacdo 2B, em cuja geometria ha a
incidéncia somente da vazdo da VCS, é evidente que a variagao da tensao de
cisalhamento média fosse sincronizada com o batimento cardiaco. Ja para a
simulagdo 4B, o comportamento se assemelha mais ao comportamento que a
respiracdo exerce no fluxo da VCI, uma vez que esse fluxo € mais robusto,

sobrepondo ao comportamento do fluxo na VCS.

Figura 107 — Grafico da variagéo da tensao média de cisalhamento na parede durante um
ciclo respiratério — Geometria de Glenn.
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Simulagao 4B
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Fonte: O autor (2023).

Juntamente com os resultados quantitativos da pressido estatica relativa,
tensao de cisalhamento da parede da geometria, perfil de velocidade e distribuigédo
dos fluxos provindos das cavas as pulmonares, foram plotados graficos conforme
destacados a seguir: Figura 108 a Figura 111, para a geometria de Glen; e Figura

112 a Figura 115, para a geometria de Fontan original.

Figura 108 — Presséo estatica relativa (Pa) — Geometria de Glenn.

1B - Permanente 2B - Transiente

0.00 4.50 9.00 13.50 18:00 22.50 27.'00 31.50 36.00 4050 45.00
Fonte: O autor (2023).
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Figura 109 — Tensao de cisalhamento (Pa).

1B - Permanente 2B - Transiente

0.00 0.20 0.40 0.60 0.80 1.00 1 .20 1.40 1.60 1.80 2.00
Fonte: O autor (2023).

Figura 110 — Perfil de Velocidade (m/s).
1B - Permanente 2B - Transiente

0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10 0.12 0.14 0.16 0.18 0.20
Fonte: O autor (2023).

Figura 111 — Influéncia do fluxo da VCS as artérias pulmonares.

1B - Permanente B - Transiente

Fonte: O autor (2023).
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Figura 112 — Presséo estatica relativa (Pa).
3B - Permanente 4B - Transiente

1000 7.00 2400 41.00 58.00 7500 9200 109.00 126.00 143.00 160.00
Fonte: O autor (2023).

Figura 113 — Tensao de cisalhamento (Pa).
3B - Permanente 4B - Transiente

0.00 0.60 1.20 1.80 2.40 3.00 3.60 4.20 4.80 5.40 6.00
Fonte: O autor (2023).

Figura 114 — Perfil de Velocidade (m/s).
3B - Permanente 4B - Transiente _

0.00 0.04 0.08 0.12 O.I16 0.20 0.24 0.28 0.32 0.36 0.40
Fonte: O autor (2023).
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Figura 115 — Influéncia do fluxo médio das veias cavas as artérias pulmonares.
3B - Permanente

Fonte: O autor (2023).

O resultado da simulagdo com a geometria original de Fontan indica um fluxo
desigual, distribuindo aproximadamente 75% do fluxo para a APD e 25% para a APE.
E possivel verificar que ha estenose na APE, podendo ser este o maior causador desta
desigualdade.

Com o objetivo de corrigir inicialmente esse desvio, foram simuladas duas
geometrias, deslocando a VCI (5 mm e 10 mm da posigao original) em sentido a APE,

para tentar melhorar a distribui¢gado do fluxo, de acordo com a Figura 116.

Figura 116 — PCF — Planejamento do posicionamento da VCI*.

5,0 mm
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Fonte: O autor (2023).
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48 Apéndice K — Método de manipulagdo de geometrias para o PCF.
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Como o primeiro parametro considerado € a distribuicdo do fluxo de forma
igualitaria entre as artérias pulmonares, nesta fase foram realizadas apenas
simulagcbées em regime permanente, em decorréncia da comprovada robustez diante
dessa condi¢cao de contorno.

Algum erro numeérico grave — possivelmente ocorrido na execug¢ao da geometria
— impossibilitou a convergéncia do modelo com um deslocamento de 5 mm do eixo
em direcdo a APE (Fsmm). Desta forma, realizou-se a simulagéo com deslocamento de
10 mm (F1omm). Caso esta simulacdo indicasse que o deslocamento de 10 mm foi
excessivo, seria necessario corrigir a simulagao para um deslocamento de 5 mm para
alcancar a convergéncia.

A distribuicdo do fluxo obtida para F1iomm foi de 75,73% do fluxo para a APD e
24,27% para APE, ndo havendo diferenga alguma no fluxo do Fontan Original (Forig).

Possivelmente, isto se deve a estenose localizada na APE. Desta forma, sera
necessaria a intervencdo nesse local para ampliar a estenose e possibilitar o
desenvolvimento posterior da localizagao do enxerto.

Primeiramente, a APE foi seccionada na base da anastomose cavopulmonar
(VCI) e na base dos primeiros lobos, sendo que o comprimento da APE foi de 23,4
mm. Optou-se por investigar as medidas em mais dois outros pontos, distantes 7,8
mm (23,4/3 mm) entre si, o que exigiu o cisalhamento da artéria, conforme ilustra a
Figura 117.

Figura 117 — PCF — Identificagao das dimensdes da APE.
j B &
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Fonte: O autor (2023).

Para referenciar a medida a ser adotada na APE, utilizou-se a medida da APD

proxima a anastomose com a VCS, conforme destacado na Figura 118.

Figura 118 — PCF — Identificacao das dimensdes da APD.

- 12,38mm

\" \

9,32mm

e

Fonte: O autor (2023).

O caélculo das areas foi realizado com o auxilio do didmetro médio, e os
resultados tabulados no Quadro 47. A diferenga média entre as areas da APE em
relacdo a APD foi de 40,52%. Com base nestes resultados, a geometria da APE foi
ajustada para um diametro médio inicial de 8 mm, e a simulagao foi realizada para
este caso. Caso a geometria ndo fosse satisfatoria, seria realizada uma nova

ampliagdo da APE com 10 mm de didametro.
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Quadro 47 — Dimensdes das artérias pulmonares para o PCF.
Didmetro (mm)

Area

0,
1 2 Médio (mmz) 70APD

Regido

APE-A 8,22 6,63 7,4415 43,49 47,04%
APE-B 6,79 5,66 6,225 30,43 32,92%
APE-C 6,13 5,26 5,695 25,47 27,55%
APE-D 10,05 598 8,015 50,45 54,57%
APD 12,38 9,32 10,85 92,46 ook
Fonte: O autor (2023).

A malha da F1omm, com APE de 8 mm de didametro, gerou 283.660 nos e 814.232
elementos, com Skewness*® e Orthogonal Quality®® adequados.

Com a convergéncia estabelecida, a distribuicdo do fluxo através das
pulmonares melhorou significativamente. Antes da ampliacdo da APE, a distribuigao
do fluxo era de 75,73%/24,27% (APD/APE), alterando-se para 64,91%/35,09%
(APD/APE). As pressdes nas cavas reduziram em média 31%; assim como a tensao
na parede da VCI em 2% e no restante da geometria em 13%. Mesmo assim, ha
necessidade de que a relagdo APD/APE fique entre 60%/40% e 40%/60%. Desta
forma, foi ampliada a APE para 10 mm de diametro.

A malha da Fiomm, com APE de 10 mm de didametro, gerou 287.344 nés e
827.594 elementos, com Skewness®' e Orthogonal Quality®?> adequados.

Com a convergéncia estabelecida, a distribuicdo do fluxo através das
pulmonares melhorou ainda mais, passando de 64,91%/35,09% (APD/APE) na F1omm
com APE de 8 mm de didmetro, para 57,09%/42,91% (APD/APE) na Fiomm com APE
de 10 mm de diametro. As pressdes nas cavas reduziram em média 16%, assim como
a tensao na parede da VCl em 1% e no restante da geometria em 8%.

Neste momento, a geometria ja estaria dentro dos parametros necessarios.
Porém, foi realizada a simulacdo de mais uma geometria, com a distancia entre o
enxerto original de 15 mm e APE com diametro de 10 mm (F1smm com APE de 10 mm

de didmetro).

49 Minimo: 2,7E-4, maximo: 0,84113, média: 0,22589 e desvio-padrio: 0,12316.
50 Minimo: 0,15887, maximo: 0,99375, média: 0,77315 e desvio-padrio: 0,12203.
51 Minimo: 2,5E-4, maximo: 0,84568, média: 0,22446 e desvio-padrio: 0,12229.
52 Minimo: 0,15432, maximo: 0,99447, média: 0,77459 e desvio-padrao: 0,12117.
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A malha da Fismm, com APE de 10 mm de diametro, gerou 287.647 nos e
828.999 elementos, com Skewness®? e Orthogonal Quality®* adequados.

Com a convergéncia estabelecida, a distribuicdo do fluxo final para simulagao
da geometria Fismm com APE de 10 mm de diametro foi de 56,17%/43,83%
(APD/APE). As pressodes nas cavas reduziram mais 3,59%, assim como a tenséo na
parede da VCIl em 4,64%. Os resultados dos diversos modelos foram apresentados
no Quadro 48.

Quadro 48 — Resultados finais das simulagbes PCF em regime permanente.

Tensao média de
Simulagio AP Qarp Qare Balango cisalhamento na parede (Pa)
(Pa) de massa ,

VCI Geometria
Fontan Original 130,02 75,61% 24,39% 4,4E-08 0,93 1,64
Fiomm com APE Original 134,93 75,73% 24,27% 1,9E-07 0,94 1,65
Fiomm com APEde 8 mm 93,01 64,91% 35,09% 2,7E-07 0,92 1,43
Fiomm com APE de 10 mm 78,42 57,09% 42,91% 4,1E-06 091 1,31
Fismm com APEde 10 mm 75,61 56,17% 43,83% 1,7E-08 0,87 1,31

Fonte: O autor (2023).

Chegou-se a um limite em que a ampliacdo da APE nao seria possivel, uma
vez que a geometria na regidao de origem dos lobos impossibilita esta ampliagdo. O
deslocamento da VCI seria possivel; porém, a preocupacgao reside no fato de se ter
um campo cirurgico suficiente para a realizacdo deste deslocamento. Interessante
notar que, com a expansao dos vasos, reduziu-se o AP e a tensdo meédia de
cisalhamento na parede dos vasos, algo que fisicamente deveria ocorrer.

Uma geometria é eficiente quando os trés parametros — distribuigdo
homogénea do fluxo as pulmonares, tensédo de cisalhamento no enxerto com valores
fisiolégicos e perda de energia minima — ocorrem.

Com o calculo da distribuicdo do fluxo e a tenséo de cisalhamento no enxerto
realizados, se faz necessario nesse momento calcular a energia dissipada de cada
geometria. Para isso, € importante que sejam utilizadas as pressdes relativas em cada
ponto, em vez das absolutas. Desta forma, no Quadro 49 foram tabulados todos os

resultados e, ao final, calculada a energia dissipada.

53 Minimo: 2,92E-4, maximo: 0,84987, média: 0,22403 e desvio-padrao: 0,12306.
54 Minimo: 0,15013, maximo: 0,99217, média: 0,77499 e desvio-padrao: 0,12193.
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Quadro 49 — Caélculo da perda de energia das simula¢cdes PCF — regime permanente.

Foriginal F1o F10 APEs F10 APE10  Fi5 APE1o
p kg/m3 1060 1060 1060 1060 1060
Qye; m®/s  1,85E-05 1,87E-05 1,81E-05 1,81E-05  1,78E-05
Pycr Pa 131,004 132,760 90,631 75,384 73,330
Vver m/s 0,117 0,117 0,117 0,117 0,117
Quecs m3/s  1,25E-05 1,25E-05 1,17E-05  1,17E-05  1,17E-05
Pycs Pa 129,067 137,094 95,380 81,465 77,887
Vves  m/s 0,078 0,078 0,078 0,078 0,078
E;, 4,21E-03 4,38E-03  2,93E-03  2,49E-03  2,39E-03
Qape; m3/s  7,56E-06 7,58E-06 1,05E-05 1,28E-05  1,29E-05
Pipg;  Pa 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Vape, m/s 0,0865 0,0834 0,1137 0,1419 0,1450
Qapp; m3/s  2,34E-05 2,36E-05 1,94E-05  1,70E-05  1,66E-05
Pipp,  Pa 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Vapp, m/s 0,2615 0,2540 0,2050 0,1833 0,1798
E,,  879E-04 837E-04 5,03E-04  4,40E-04  4,29E-04
Egiss 0,0033 0,0035 0,0024 0,0021 0,0020
40 59 30 2° 10

Fonte: O autor (2023).

Com os trés parametros calculados, no Quadro 50, sdo apresentados os
resultados de eficiéncia. Sobre a tensao de cisalhamento na parede da VCI, algumas
regides se mostraram abaixo da tensao fisioldgica (menor que 0,1 Pa) em todas as
geometrias. Todavia, de forma localizada, sendo admitidas as faixas como adequadas
para a técnica aplicada atualmente (uso de enxerto sintéticos). Somente com

aplicagcdo de TEVG®®, este ponto podera definitivamente ser otimizado.

Quadro 50 — Eficiéncia das geometrias para o PCF em regime permanente.

Tensdo média de
Ediss

Ordem Simulacdo Qarp Qape  cisalhamento na parede (Pa)
VCI Geometria
5 Fiomm com APE Original 75,73% | 24,27% 0,94 1,65 0,0035
4 Fontan Original 75,61% | 24,39% 0,93 1,64 0,0033
3 Fiomm com APE de 8 mm 64,91% | 35,09% 0,92 1,43 0,0024
2 Fiomm com APE de 10 mm 57,09% | 42,91% 0,91 1,31 0,0021
1 Fismm com APEde 10 mm 56,17% Y 43,83% 0,87 1,31 0,0020

Fonte: O autor (2023).

55 Ver: 3.2 Enxertos vasculares de engenharia de tecidos (tissue engineered vascular grafts —-TEVG).
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Importante verificar que a geometria Fiomm, com APE original, teve pior
resultado que a de Fontan original. Isto se deve ao fato de que a VCI foi deslocada
para cima de um vaso constritivo, aumentando a pressdo no enxerto e dificultando
ainda mais o fluxo sanguineo na geometria. Nos resultados restantes, as geometrias
se comportaram como era de se esperar, indicando que a fisica do problema e as
condigdes de contorno foram bem aplicadas.

Assim como os resultados quantitativos, foram extraidos os dados qualitativos
das simulagcdes em regime permanente. Além disso, todas as geometrias estudadas

no PCF foram organizadas (Figura 119 a Figura 123).

Figura 119 — PCF — Geometrias estudadas.

d

F1omm com APE de 10mm Fismm cOm APE de 10mm
Fonte: O autor (2023).

Na Figura 120, é possivel verificar que a mudanca no perfil de pressao ocorreu
quando houve a expansao da APE da geometria original para aquela com diametro
de 8 mm, comprovando os resultados qualitativos que indicam uma redugao de
31,07% no AP. Na sequéncia, as redugdes foram gradativas até o atingimento da
geometria desejada (Fismm com APE de 10 mm).

Esse alivio nas tensdes foi notado em todos os resultados qualitativos; porém,
nas ilustragdes que expressam a influéncia do fluxo médio proveniente das veias

cavas as artérias pulmonares, esse fato é ainda mais evidente (Figura 123).
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Figura 120 — PCF — Pressao estatica relativa média (Pa) — Geometrias estudadas.

Fontan Original F1omm com APE Original Froms com APE de 8mm

bl

FlOmm com APE de 10mm Fismm com APE de 10mm

-1000 700 2400 41.00 5800 7500 9200 10900 126.00 143.00 160.00

Fonte: O autor (2023).

Figura 121 — PCF — Tensao média de cisalhamento (Pa) — Geometrias estudadas.

FF A

Fontan Original F1omm com APE Original F1omm com APE de 8mm

F1omm com APE de 10mm Fismm com APE de 10mm

0.00 0.60 1.20 1.80 2.40 3.00 3.60 4.20 4.80 5.40 6.00
Fonte: O autor (2023).
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Figura 122 — PCF - Perfil de velocidade média — Geometrias estudadas.

f\;ﬂim
F1omm com APE Original

F1omm com APE de 10mm Fis5mm com APE de 10mm

0.00 0.04 0.08 0.12 0.16 0.20 0.24 0.28 0.32 0.36 0.40
Fonte: O autor (2023).

Figura 123 — PCF — Influéncia do fluxo médio proveniente das veias cavas as artérias

pulmonares — Geometrias estudadas.
Fontan Original

F1iomm APE Original
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F1omm APE de 8mm

F1omm APE de 10mm

Fismm APE de 10mm

Fonte: O autor (2023).

Com a primeira alteracdo na geometria de Fontan original, deslocando a VCI
10 cm do original em sentido a APE, nota-se que a geometria resultante forgou o fluxo
sanguineo a ser distribuido de forma mais homogénea para as artérias pulmonares,
tanto o fluxo provindo da VCS quanto da VCI (Figura 123).

Na sequéncia, considerando o deslocamento prévio da VCI em 10 cm e
ampliando a APE para 8 mm de diametro, nota-se que o fluxo provindo da VCS ficou
ainda mais equilibrado em relacdo a distribuicdo entre as pulmonares. Ampliando a
APE para 10 mm de didmetro, as diferengas em relacao a simulacao anterior ndo sao
tdo evidentes; porém, na ultima simulagao (Fismm APE de 10 mm), é verificado que
todo o fluxo proveniente da VCS se desloca em sentido a APD. O fluxo da APE é

totalmente nutrido pela VCI, que por sua vez alimenta também a APD.
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Com os estudos concluidos para o regime permanente, foi realizada a ultima
simulagdo utilizando-se, para isso, a geometria F1smm APE de 10 mm, mas agora em
regime transiente. A comparagdo dos resultados desta geometria em regime
permanente e transiente foi detalhada no Quadro 51.

Quadro 51 — Resultados finais das simulagbes PCF — regime permanente versus transiente.

Tensdo média de
Balango .
Simulaca Regi AP d cisalhamento na
imulacao egime (Pa) Qapp Qare maseSa parede (Pa)
VCI Geometria
Fismm com APE de 10mm Permanente 75,61 56,17% 43,83% 1,7E-08 0,87 1,31
Fismm com APE de 10mm  Transiente 89,37 56,49% 43,51% 5,9E-07 1,05 1,39
18,20% 2,73%  3,98% 21,58% 5,96%

Fonte: O autor (2023).

Figura 124 — PCF — Resultados qualitativos para F15 mm APE de 10 mm transiente.

Mean Static Pressure Mean Wall Shear Stress
Pressio Estatica Média 160.00 Tensio de Cisalhamento 800
143.00 Médla 2.40

126.00 4.80

109.00 4.20

92.00 3.60
75.00 3.00
58.00 2.40
41.00 1.80

24.00 1.20

7.00 0.60

-10.00
[Pa] [Pa]

0.00

Mean Velocity Magnitude
330e-01

Velocidade Média

2.97e-01
2.64e-01
231e-01
1.98e-01
1.65e-01
1.32e-01
9.92e-02
6.62e-02
332e-02

2.05e-04
[mis ]

Fonte: O autor (2023).

Comprovando os resultados obtidos para a geometria do Paciente A-0063, a

variagao foi evidente nos parametros de AP e na tensao de cisalhamento na parede
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dos vasos, principalmente na regido da VCI, ficando o resultado das vazdes muito
préximo entre os diferentes regimes. Os resultados qualitativos referentes a simulagao
F1smm APE de 10 mm transiente est&o ilustradas na Figura 124.

Importante ganho em se resolver as simulagbes em regime transiente € a
identificacdo da distribuicdo da vazao através das pulmonares, como ilustra a Figura
125.

Figura 125 — PCF - Influéncia do fluxo das veias cavas as artérias pulmonares ao tempo —
F15 mm APE de 10 mm transiente.

Média
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Fonte: O autor (2023).

Somente no tempo de 1 segundo, o fluxo da VCI foi distribuido para a APD; nos
demais momentos, o fluxo se manteve constante para a APE. Ja o fluxo da VCS, no
tempo de 1 segundo, foi exclusivamente para a APD. Para t = 0,1 segundo, esse fluxo
se manteve parcial entre as pulmonares, com maior direcionamento para a APD. Por
fim, nos tempos finais, houve distribuicdo mais igualitaria entre as pulmonares, com
refluxo na VCI.

As demais geometrias ndo foram simuladas em regime transiente, pois os
resultados de AP da tensdo de cisalhamento na parede dos vasos se comportam
proporcionalmente. Portanto, se a geometria “X” foi mais eficiente que a “Y” em

simulagdes em regime permanente, 0 mesmo acontecera em regime transiente.
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6 CONCLUSOES

O tratamento para a cardiopatia de VU continua sendo paliativo €, mesmo com
uma quantidade importante de estudos na area, parece estar longe de ser resolvido.

O Planejamento Cirurgico de Fontan, por meio de métodos numéricos, é uma
ferramenta para auxiliar os cirurgides a obterem modelos antecipados com os
resultados hemodinamicos imediatos e de uma forma segura e confiavel.

Recursos computacionais, programas especializados e engenheiros clinicos
sdo escassos. Nao foi identificado nenhum estudo na América Latina que utilize a
simulagao computacional por meio de volumes finitos para entender o comportamento
hemodinamico na regiao de Fontan.

A comparacao entre diversas condigdes de contorno e, ao fim, a identificagao
do método mais simplista que possa ser utilizado com seguranga, facilitando a
expansao desta técnica aos centros médicos, é inédita. Alterar geometrias, angulos
de ataque, fluxos e outros, testando o comportamento da regido modificada de forma
computacional é possivel, e este trabalho mostra como, compara condi¢cbes de
contorno e discute alternativas.

A dificuldade em se adquirir conhecimento sobre simulagdes, principalmente
guando se trata de bioengenharia, foi elevada. Os artigos cientificos, basicamente, se
esforcam em indicar brevemente as condi¢cées de contorno, citam de forma rasa o
método e expdem com profundidade os resultados. Diferente das escritas de patentes
de invengdo ou modelos de utilidade, um técnico da area nao teria condigdes de
replicar o experimento realizado por estes artigos.

A sombra que paira sobre esse conhecimento é algo que impede, muitas vezes,
que mais centros de estudos se desenvolvam. Desta forma, foi mandatério que
tutoriais fossem criados, possibilitando que todo o trajeto percorrido pelo autor seja
popularizado.

Com esses tutoriais, simulagdes hemodinamicas diversas sdo possiveis, uma
vez que a simulagao da Circulagao de Fontan € uma das mais complexas da anatomia
humana.

Em se tratando dos resultados obtidos, o método utilizado se mostrou robusto.
Os resultados gerados foram semelhantes aos obtidos in vivo, por exemplo, quando

se compara a diferenga entre as pressdes das cavas e as pulmonares.



247

A utilizacdo das condicbes de contorno fluido newtoniano e escoamento
turbulento se mostrou equilibrada, com resultados satisfatérios e seguros.
Contraintuitivamente, os programas de volumes finitos atuais utilizam a condigc&o de
turbuléncia como padréo, indicando, conforme demonstrado nos casos simulados
nesta tese, maior facilidade de conversao do que quando utilizado escoamento
laminar.

Ja a condicao de laminaridade ou transiéncia do fluxo € um assunto que néo
foi exaurido. Ha, sim, diferengas significativas entre os resultados de ambas as
simulagdes quanto ao AP e quanto a tensdo de cisalhamento na parede das
geometrias (em torno de 28%). Porém, ao se estudar a distribuigdo do fluxo das cavas
as pulmonares, a diferenca dos resultados € insignificante.

Desta forma, & possivel concluir que as simulagdes em regime permanente
podem ser utilizadas com boa precisao para o AP e a tensdo de cisalhamento na
parede dos vasos, e sao muito boas para a distribuicdo dos fluxos através das
pulmonares.

Ao se realizarem simulacbes em regime transiente, a fisica do problema fica
evidente, sendo possivel identificar os momentos de picos e vales das condi¢des de
contorno, aumentando a capacidade de tomada de decisé&o cirurgica.

Ja o uso da FSI requer alto poder computacional e tempo elevado de
processamento, além de engenheiros com mais habilidades e experiéncia. A
convergéncia para estes estudos é de dificil solugao.

Os resultados obtidos entre as simulagdes em regime transiente com vasos
rigidos versus vasos flexiveis — considerando tanto vasos elasticos lineares quanto
isotropicos ou hiperelasticos pelo modelo de Mooney-Rivlin de dois parametros —
demonstraram que nao ha variacao significativa entre os resultados. Sendo assim, é
possivel desprezar os efeitos fluido-estrutura na regido de estudo.

Essa baixa variacdo dos resultados se deve principalmente a baixa pressao
que ocorre na regiao estudada, ndo podendo esta analise ser extrapolada para outras
regides vasculares.

Sobre o planejamento cirurgico de Fontan realizado na geometria do Paciente
B-0064, diferente do que se esperava, houve necessidade de realizacdo de ampliacao

da artéria pulmonar esquerda devido a severa estenose. Esta ampliacdo so6 foi
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entendida como necessaria, quando as simulagdes, deslocando o enxerto da VClI para
a diregao da APE, néao surtiram o efeito desejado.

ApOs a realizagdo desta ampliagdo, foi possivel verificar os resultados,
indicando ndo sé o melhor local para se realizar a anastomose cavopulmonar, mas
também identificar pontos criticos que mereciam atengao, como o caso da estenose
citada.

Uma preocupagdo neste ponto € o campo cirdrgico necessario para a
distribuicao desse enxerto. Dependendo da necessidade de deslocamento da VCI, ha
impossibilidades cirurgicas que deverao ser discutidas no PCF.

Levando-se em conta que a cardiopatia de VU nao ¢é algo ligado a fragilidade
dos vasos sanguineos como as condigdes que ocorrem nas ectasias e aneurismas de
aorta, por exemplo, a condi¢ao de tensao de cisalhamento nas paredes, assim como
as deformacdes obtidas através das simulagbes em FSI, ndo sao impactantes.

Porém, ao tratar destas doengas, o FSI é a solugdo encontrada. O
comportamento dos vasos estudados € similar aos presentes na literatura, elevando
a riqueza de dados para a identificagdo do tratamento de forma mais precisa.

Um limite em que a ciéncia ainda esbarra € o custo computacional para a
execucgdo das simulagdes. Para esta tese, foi utilizado um computador Alienware®
com processador Intel® CORE™ i7-11800H (8-core, cache de 24MB, até 4,6GHz);
GPU NVIDIA® GeForce® RTX™ 3070, 8GB GDDR6; Memoéria de 64GB DDR4 de
3200MHz; e dois SSDs de 1TB PCle NVME M.2.

No decorrer dos processamentos, foi verificado que o gargalo estava no
processador, mesmo utilizando sete dos oito nucleos presentes para todas as
simulagdées. Em grande parte do tempo, o processador usou 100% da capacidade.
Sobre as memodrias do tipo RAM, ndo houve utilizacdo acima de 30%, demonstrando
realmente que, para essa configuragao, o processador foi fator limitante para o tempo
de convergéncia.

Em relagcdo ao tempo de processamento, para as simulagdes com escoamento
do tipo permanente, o tempo computacional com a maquina descrita foi de
aproximadamente 15 minutos no total. Para as simulagdes em regime transiente, o
tempo médio foi de quatro horas de processamento. Ja para as simulagbes com

acoplamento fluido-estrutura, o tempo médio de processamento foi de 420 horas.
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7 RECOMENDAGOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Neste capitulo, sdo apresentadas recomendagdes para trabalhos futuros a

serem realizados, tendo como base a presente tese:

a)

Investigar o comportamento do fluxo sanguineo no atrio direito antes e apés
a cirurgia de Norwood, e ap6s as cirurgias de Glenn e Fontan em pacientes
portadores da SCEH;

Investigar o comportamento do fluxo sanguineo inicialmente retrogrado na
aorta hipoplasica ascendente, canal arterial e artéria pulmonar,
comparando o comportamento destas estruturas apds a cirurgia de
Norwood em pacientes portadores da SCEH,;

Investigar o fluxo na neoaorta realizada apos cirurgias de Norwood,
comparando-a com aortas saudaveis;

Investigar o comportamento do fluxo sanguineo de recém-nascidos
normais na regidao do coracgao direito, comparando-o com o de pacientes
portadores da SCEH, com o objetivo de identificar possiveis caracteristicas
reologicas que os diferem;

Realizagdo de bancada de testes para diagnosticar se os efeitos obtidos
neste trabalho se comportam de forma igualitaria ou se ha diferencas

significativas.
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cabendo-lhe:

- conduzir o processo de Consentimento e de Assentimento Livre e Esclarecido;

- apresentar dados solicitados pelo sistema CEP/CONEP a qualquer momento;

- desenvolver o projeto conforme delineado, justificando, quando ocomdas, a sua mudanca ou interrupgdo;

- elaborar e apresentar os relatorios parciais & final;

- manter os dados da pesquisa em arguivo, fisico ou digital, sob sua guarda e responsabilidade, por um
periodo minimo de 5 (cinco) anos apos o término da pesquisa;

- encaminhar os resultados da pesquisa para publicacdo, com os devidos créditos aos pesquisadores e
pessoal técnico integrante do projeto;

- justificar fundamentadamente, perante o sistema CEF/CONERP, interrupcdo do projeto ou a ndo publicacio
dos resultados.

Coordenacio CEP/UEL.

O presente projeto, seguiu nesta data para analise da CONEP e so tem o seu inicio autorizado apods a
aprovacao pela mesma.

Este parecer foi elaborado baseado nes documentos abaixo relacionados:

Tipo Documento Arquivo Postagem Autor Situacdo
Informacdes Basicas| PB_INFORMACOES BASICAS DO P | 12/06/2020 Aceito
do Projeto ROJETO 1554086.pdf 19:13:40
Declaracdo de Autornizacao_coparticipante Coracao C | 12/06/2020 [PAULO CESAR Aceito
concordancia urumim. pdf 19:11:34 [DUARTE JUNICR

Enderego: LABESC - Sala 14

Bairro: Campus Universitano CEP: B6.057-970
UF: PR Municipio: LONDRINA
Telefone: ([43)3371-5458 E-mail: cep268fuelbr
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(€@ ... UNIVERSIDADE ESTADUAL DE (5 Plabaforma
(SO ) e LONDRINA - UEL asil
|“r
Contnuagdo do Parecer 4. 103.173
Projeto Detalhado / | Projete_completo_pdf 12/06/2020 (PAULD CESAR Aceito
Brochura 19:10:26 |DUARTE JUNIOR
| Investigador
TCLE [Termos de | TECLE pdf 12/06/2020 |PAULO CESAR Aceito
Assentimento / 19:09.53 |DUARTE JUNIOR
Justificativa de
Auséncia
Cutros Carta_resposta.pdf 12/06/2020 |PAULO CESAR Aceito
19:06:01  |DUARTE JUNICR
Folha de Rosto 05_folhaDeRosto pdf 29/05/2020 |PAULO CESAR Acesito
00:02:03 [DUARTE JUNIOR
Outros 04_Termo_sigilo_Faulo. pdf 11/05/2020 |PAULO CESAR Aceito
11:03:52  |DUARTE JUNIOR
Outros 03_Terme_sigilo_Ortenzi pdf 11/05/2020 |PAULO CESAR Aceito
11:03:10  |DUARTE JUNIOR

Situagio do Parecer:

Aprovado

MNecessita Apreciacao da CONEP:

Sim

Enderego:

LONDRINA, 22 de Junho de 2020

Assinado por:

Adriana Lourengo Soares Russo

LABESC - Sala 14

Bairro: Campus Universitario

UF: PR
Telefone:

Municipio:
(43)3371-5455

LOMNDRIMNA

(Coordenador{a})

CEP: 88.057-970

E-mail: cep26d@uslbr
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APENDICE B — TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO PARA PAIS OU
RESPONSAVEIS LEGAIS (TECLE)

Universidade
i | 4 [stadual de LondRrina

TCLE — Termo de Consentimento Livre e Esclarecido para Pais ou Responsaveis
Legais

MNome do Voluntirio:

Endereco:

™e complemento

Bairro Cadade: CEP: -
Telefone para contato: E-mail:

1. Titulo do estudo: “ESTUDO NUMERICO HEMODINAMICO TRIDIMENSIONAL
PARA OS ESTAGIOS PRE E POS CIRURGIA DE NORWOOD E POS CIRURGIAS
DE GLENN E FONTAN NAS PROXIMIDADES DAS VEIAS CAVAS INFERIOR E
SUPERIOR.”

O (A) seu (sua) filho (a) estd sendo convidado (a) a participar de uma pesquisa.
Por favor, leia este documento com bastante atengio antes de assina-le. Caso haja alguma
palavra ou frase que o (a) senhor (a) nio consiga entender, converse com o pesquisador
Paulo Cesar Duarte Junior, responsavel por esta. pesquisa para esclarecé-los.

A proposta deste termo de consentimento livre e esclarecido (TCLE) € explicar

tudo sobre o estudo e solicitar a sua permissdo para participar do mesmo.

1. Objetivo do estudo:

Investigar. através de simulacico computacional. o comportamento do fluxo
sanguineo, como a velocidade. pressio e tensdes. nas proximidades das veias e artérias
modificadas pelas cirurgias denominadas de Norwood., Glenn e/ou Fontan, podendo o seu
(sua) filho (a). ter passado por uma. duas ou todas estas cirurgias, para o tratamento da
cardiopatia congénita denommada de Sindrome da Hipoplasia do Coraciic Esquerdo

(SHCE).

3. Justificativa do estudo:
A SHCE € uma grave cardiopatia congénita. nio existindo até o momento,

tratamento definitive. Desta forma, este projeto busca elucidar mecanismos de como o

Rubricas {Responsavel Legal) Paginaldes

(Pesquisadores)
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fluxo sanguineo se comporta no interior dos vasos submetidos s cirurgias paleativas. de

modo a possibilitar avancos no tratamento. nio so da SHCE. mas de outras cardiopatias
que necessitem das cirurgias de Norwood., Glenn e/ou Fontan. Os resultados desta

pesquisa, estardo disponiveis para o (a) senhor (a) e seu médico.

4. Motivo para escolha do (a) seu (sua) filho (a):

O (A) seu (sua) filho (a) esta sendo convidado a parficipar desta pesquisa por ser
portador da SHCE. submetide (a) pela cirurgia de Norwood, Glenn efou Fontan. podendo
colaborar para que exista um maior entendimento no que ocorre durante este tratamento
e, assim_ possibilitar que novos tratamentos sejam criados. O (A) St (a) tem plena
liberdade de recusar a participacio do seu (sua) filho {a) ou refirar seu consentimento, em

qualquer fase da pesquisa.

5. Procedimentos:

Caso aceite. a participacio do seu (sua) filho (a) consiste em fornecer para a
pesquisa, os exames de tomografia computadorizada. ressondncia magnética, exames de
immagens e de ecocardiografia. ja realizados no decorrer do tratamento, liberando também,
o acesso ao prontuirio médico. Nio serio necessiarios exames complementares. ou

qualquer outro tipo de procedimento.

6. Desconforto ou Riscos Esperados:

Uma vez que 05 exames necessarios para a realizacio desta pesquisa ja foram
realizados. os riscos e desconforto para o sr. (a) e seu (sua) filho (a) serio mimimos. A
necessidade de reviver o tema pode gerar risco psiquico como: desconforto, estresse e/ou
angustia. Além disso, existe o mnsco com a quebra de sigilo, ainda que minimo,

mvoluntirio e nio intencional.
7. Medidas Protetivas ao Risco: Nao se aplica.

5. Beneficios da Pesquisa
Embora o estudo ndo traga beneficios diretos ao seu (sua) filho (a) ou a sua

familia. auxiliara a equipe multidisciplinar. compreender melhor o comportamento do

Rubricas {Responsavel Lagal) Pagina2des5
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fluxo sanguineo durante as diversas cirurgias, permitindo avancos nas técnicas cirirgicas

como por exemplo. o melhor local para a realizacio das comunicacdes entre os vasos
sanguineos, além de possibilitar 2 stmulacio de dispositivos que possam melhorar o
tratamento para cardiopatias que necessitem das trés cirurgias. Este conhecimento. podera

ajudar outras criangas diagnosticadas como portadoras da SHCE no futuro.

0. Métodos Alternativos Existentes: Nio se aplica.

10. Retirada do Consentimento:
E garantida a liberdade da retirada de consentimento a qualquer momento e deixar
de participar do estudo. sem qualquer prejuize & continuidade de seu tratamento na

Institugdo.

11. Garantia do Sigile:

Na coleta e publicacio dos resultados desta pesquisa. sua identidade e a
identidade de seu (sua) filho (a) serio mantidas no mais rigoroso sigilo. sendo os
resultados descritos de forma agrupada. Serie omatidas todas as informacdes que

permitam identifica-los (as).

12. Formas de Ressarcimento das Despesas decorrentes da Participacio na
Pesquisa:
O sr. (sra.) e seu (sua) filho (a) nio terdo nenhum tipo de despesa para participar

desta pesquisa. bem como nada sera pago por sua participagio.

13. Assisténcia em virtude de danos decorrente da pesquisa:

O sr. (sra.) e/on seu (sua) filho (a) receberio assisténcia mtegral e imediata. de
forma gratita, pelo tempo que for necessirio em caso de danos ou complicagdes
associados ou decorrentes desta pesquisa, conforme resolucio CNS n® 466 de 12 de
dezembro de 2012,

Rubricas (Respaonsével Legal) Pigina3des
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14. Local da Pesquisa:

A pesquisa serd desenvolvida no Departamento de Construcio Civil, localizado
na Umiversidade Estadual de Londrina. Campus Universitinio, Centro de Tecnologia e
Urbanismo — Londnina — Parana, com telefone (43) 3371-4304 e email: ortenzi(@uel br:

paulo. duarte2018(@uel br.

15. Sobre o CEP:

Comité de Etica em Pesquisa (CEP) é um colegiado interdisciplinar e
mdependente, que deve existir nas mnstituicdes que realizam pesquisas envolvendo seres
humanos no Brasil, criado para defender os interesses dos participantes de pesquisas em
sua integridade e dignidade e para contribuir no desenvolvimento das pesquisas dentro
dos padrdes éticos (Normas e Diretnzes Regulamentadoras da Pesquisa envolvendo
Seres Humanos — Res. CNS n° 466/12). O Comité de Etica é responsavel pela avaliacio

e acompanhamento dos protocoles de pesquisa no que corresponde aos aspectos €ticos.

Endereco do Comité de Etica em Pesquisa Envolvendo Seres Humanos - CEP/UEL
-LABESC -Laboratério Escola de Pos-Graduacio - sala 14 - Campus Universitirio
- Rodovia Celso Garcia Cid. Km 3380 (PR 445) - Londrina- Pr - CEP: 36057-970,
cujo e-mail é cep268muel.br e telefone de contato: (43) 3371-5455,

16. Nome Completo e telefones dos Pesquisadores (Orientador e Aluno) para
Contato:

Prof. Dr. Altibano Ortenzi - (016) 98127-8444.

Aluno. Me. Paulo Cesar Duarte Junior - (043) 99995-5033.

17. Eventuais intercorréncias que vierem a surgir no decorrer da pesquisa poderio ser

discutidas pelos meios proprios.

18. O (A) sr. (a) dispde de tempo para que possa refletir sobre a participagio do seu filho
(a). consultando, se necessario. seus familiares ou outras pessoas que possam ajudi-los

na tomada de decisio livre e esclarecida.

Rubricas {Responsavel Legal) Pagina4deb’
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Londrina, de de 20

19. Consentimento Pos-Informacio:

Apéds lettura e compreensio deste termo de informaco e consentimento, entendo que a
participacio do meu (minha) filho (filha) € voluntania, e que podemos sair a qualquer
momento do estudo, sem prejuizo algum. Confirmo que recebi uma via deste termo de
consentimento, & autorizo a realizacio do trabalho de pesquisa e a divulgacio dos dados
obtidos somente neste estudo no meio cientifico. Declaro, portanto. que concordo que

meu {minha) filho (a)

participe desta pesquisa.

Assinatura do Responsavel Legal

20. Eu, Dr. Altibano Ortenzi e o aluno MSc. Paulo Cesar Duarte Jr.. ceriificamos que:

a) Considerando que a ética em pesquisa mmplica o respeiio pela dignidade humana e a
protecio devida aos participantes das pesquisas cientificas envolvendo seres humanos:
b)) Este estudo tem mérito cientifico e a equipe de profissionais devidamente citados neste
termo & treinada, capacitada e competente para executar os procedimentos descritos neste
termo;

c) A resolucio CNS n® 466/12 dispde sobre as normas apliciaveis a pesquisas em Ciéncias
Humanas e Sociais, cujo procedimentos metodologicos enveolvam a utilizacio de dados

diretamente obtidos com os participantes.

Assinatura dos Pesquisadores

Rubricas (Responsavel Legal) Pigina 5 de 5

{Pesguisadaoras)
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AUTORIZACAO PARA PARTICIPAGAO DA ONG CORAGCAO CURUMIM EM
PROJETO DE PESQUISA

Projeto de Pesquisa: "ESTUDO NUMERICO HEMODINAMICO TRIDIMENSIONAL
PARA OS ESTAGIOS PRE E POS CIRURGIA DE NORWOOD E POS CIRURGIAS
DE GLENN E FONTAN NAS PROXIMIDADES DAS VEIAS CAVAS INFERIOR E
SUPERIOR."

Pesquisador Principal: Paulo Cesar Duarte Junior

Desenho: Tratar-se-a de um estudo exploratorno do comportamento reclogico do fluxo
sanguineo, nas proximidades das estruturas cirurgicamente alteradas, como a
derivacdo cavo-pulmonar e a construgdo da neo-aorta em criangas submetidas ao
tratamento da sindrome da hipoplasia do coracdo esquerdo. Para isso serdo
inicialmente construidos biomodelos 3D gerados a partir de imagens de Tomografia
Computadorizada e Ressonancia Magnética ja realizadas. Apds sera criada a malha
para o calculo em softwares de simulacao fluidodinamica, com o objetive de identificar

o comportamento reolégico do fluxo sanguineo.

Objetive Primario: Investigar, através de simulagdo computacional, o
comportamento reoldgico do fluxo sanguineo, como a velocidade, pressao e tensdes
nas proximidades das estruturas cirurgicamente alteradas, como a derivacdo cavo-
pulmonar e a construgdo da neoc-aorta, desenvolvidas nas cirurgias de Norwood,
Glenn e Fontan, para tratamento de cardiopatias denominadas de ventriculo dnico, de
tal maneira que se possa entender com detalhes, as condicGes de escoamento em

regime transiente do sangue desta regiao.

Metodologia Proposta: a identificagcdo do comportamento reologico do fluxo
sanguineo na regido objeto, sera realizada através de simulagao numeérica destes

fluxos, com auxilio de softwares de fluidodinamica computacional. Para isso, serdo

Visto

pri_fmi@vahoo.com.br
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construidos biomodelos 3D gerados a partir de imagens de tomografia
computadorizada via arquivos DICOM, onde a regido em destaque sera virtualizada

para que o fluxo em questdo seja simulado.

Instituicdo Proponente: Universidade Estadual de Londrina

Instituicdo Coparticipante: ONG. Coracao Curumim

Declaro ter lido e concordado com o projeto de pesquisa intitulado:
“ESTUDO NUMERICO HEMODINAMICO TRIDIMENSIONAL PARA OS ESTAGIOS
PRE E POS CIRURGIA DE NORWOQOD E POS CIRURGIAS DE GLENN E FONTAN
NAS PROXIMIDADES DAS VEIAS CAVAS INFERIOR E SUPERIOR”, aceitando
assim, participar. Esta Instituicdo estad ciente de suas corresponsabilidades como
instituicdo participante do presente projeto de pesquisa, e de seu compromisso no
resguardo da seguranca e bem-estar dos sujeitos de pesquisa nela recrutados,

dispondo de infraestrutura necessaria para garantia de tal seguranca e bem-estar.
Campinas 11 de junho de 2020.

De acordo,
P

& )
koo Vo
Dra. Ffiscila F: Ma,ruoka

Presidente — Fundadora da AATCC - Coragao Curumim
CNPJ: 26. 672.262/0001-96

pr_fm@vahoo.com.br
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APENDICE D — PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZAGAO DO DOMINIO

Este topico tem por objetivo esclarecer a forma detalhada do preparo da
geometria para a discretizagdo do dominio, isto €, como foram obtidos os resultados
desta tese.

Portanto, uma vez obtidas as imagens médicas, foi necessaria a realizagdo da
segmentacdo da regido de interesse de estudo. Esta tarefa pode ser realizada de duas
formas: uma, por escala de cinza; e outra, por escolha manual. Esta definicao é
programada na area “selecione regido de interesse” do programa de uso livre
InVesalius®, sendo muitas vezes necessario navegar pelas fatias aplicando limiares
localizados e utilizando, segundo Amorin, et al. (2011), as “ferramentas avangadas de
edicao”.

Desta forma, pode ser necessario tanto adicionar areas com escalas de cinza
diferentes conforme a fatia ou exclui-las, ou ainda, como acrescenta Silva (2011),
redesenhar contornos nao fechados. Estas operagbes sdo editadas em “ferramentas
avancgadas de edi¢cado” por meio dos comandos “apagar” e “desenhar”.

Para a imagem do Paciente X, por exemplo, a distin¢gdo por escala de cinza ndo
foi suficiente para a segmentacéo dos tecidos, objeto deste estudo, gerando uma
imagem totalmente poluida. A forma encontrada para obter a imagem mais nitida foi
utilizar o recurso “watershed”.

Para isso, por meio de pincel, foram escolhidas as regides mais nitidas da VCI
e APE na fatia coronal, assim como o fundo da imagem — local este que nao poderia
ser captado no volume final. Com isso, o recurso inundou as regides vizinhas,
excluindo as areas marcadas como fundo. Mesmo assim, muitas vezes, areas néo
desejadas foram escolhidas pela inundagdo do recurso “watershed”. Isso ocorreu
também em superficies que deveriam ser escolhidas, mas nao foram (Figura 126).

Desta forma, varias superficies foram criadas sobrepondo a primeira, umas
incluindo e outras excluindo superficies conforme necessario. Ao final, pdde-se
escolher quais superficies representavam em conjunto o biomodelo 3D, mesclando-
as. Essas superficies ficam alojadas na aba “Dados/Superficie 3D”, conforme ilustra
a Figura 127.
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Figura 126 — Area de trabalho do software InVesalius®, com a visualizac&o e criagdo do
biomodelo 3D do Paciente A.

Fatia coronal

Fonte: O autor (2022).

B Fata sagtal

Figura 127 — Aba “Dados/Superficie 3D”.
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Fonte: O autor (2022).

Na importagdo dos arquivos DICOM para o InVesalius®, diversos conjuntos de

imagens foram apresentados, distinguindo-se em contraste, nimero e tipo de imagem.

Trés foram os conjuntos com maior numero de laminas (A, B e C), com 309 laminas

cada, servindo, portanto, para obter a maior resolu¢do no modelo 3D (Figura 128).

Cada um destes conjuntos de imagens possuia contrastes distintos (Figura

129). Inicialmente, 0 modelo em que havia maior contraste foi utilizado para gerar a

superficie 3D (C). Porém, foi verificado que nos conjuntos de menor contraste,
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volumes que nao ficaram bem segmentados no conjunto de maior contraste, ficaram

nos de menor contraste.

Figura 128 — Importagao de arquivos DICOM.
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Fonte: O autor (2022).

Figura 129 — Distingdo do contraste entre os grupos de imagens na importagdo dos

arquivos DICOM.

Fonte: O autor (2022).

Assim, para que o trabalho tivesse a melhor geometria possivel, foi realizado o

biomodelo com os trés conjuntos de imagens, gerando, ao final, trés volumes distintos.
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Com a conclusao da geragao das superficies, foram realizadas as exportagcdes

*

dos trés modelos em *.stl. O préximo passo seria, portanto, a mesclagem dos
modelos, corregao de falhas e polimento final a fim de facilitar a obtencéo da malha a

ser simulada (Figura 130).

Figura 130 — Mesclagem de todas as superficies 3D obtidas por meio do InVesalius® para
polimento final.

& Autodesk Meshmixer - Base01.mix = (] X

File Actions View Help Feedback

______

Fonte: O autor (2022).

Para esta tarefa, foi escolhido o programa Autodesk® Meshmixer™ 2017,
versao 3.5.474, um programa gratuito, amplamente utilizado na odontologia para, por
exemplo, enceramento digital de proteses, execugdo de placa miorrelaxante 3D e
planejamento virtual ortodéntico.

Para a correcao das falhas da malha, foi utilizado o comando “Inspector”
(Figura 131). Apos a corregéo, a malha em STL foi lapidada manualmente, obtendo-
se a geometria pronta da anastomose cavopulmonar do Paciente X.

Com a geometria lapidada, inicialmente, os arquivos em STL s&o importados
para o Ansys SpaceClaim® 2022 R2. Cada arquivo é composto de uma série de

tridangulos ligados, que descrevem a geometria de superficie do objeto. Normalmente,
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essa geometria € composta por falhas que ocorrem na exportagdo do arquivo.

Diversas formas sao possiveis para a limpeza dessas areas e melhoria da geometria.

Figura 131 — Utilizag&o do “/nspector” para inspecao e corregao de falhas na malha do
biomodelo 3D. A esquerda, indicagao dos pontos de falha da malha; a direita, biomodelo
com a malha corrigida.

Fonte: O autor (2022).

E sempre importante checar a escala, medindo os vasos na imagem e depois
na exportacdo em STL e, por fim, na importagdo do programa de preparo da
geometria. Neste trabalho, foi verificada a perda desta escala em algumas geometrias,
multiplicadas por 10, como problema interno de interfaces entre varios programas.

Foi adotado o método de criacdo de uma superficie no STL como se fosse uma
“‘embalagem a vacuo” sob a geometria. Para isso, foi utilizado o comando “Shrinkwrap”
com tamanho de 0,5 mm, mantendo acionada a opgao “keep original body” (Figura
132). Esse invoélucro tende a reduzir a quantidade de falhas na geometria original.
Pode-se suavizar ainda mais, caso necessario, utilizando o comando “Smooth”.

Com a geometria mais refinada, € aplicado o comando “Auto Skin” para unir as
facetas em faces maiores. Caso todas as faces estejam fechadas e unidas, havera a
formacao imediata do soélido. Caso contrario, algumas verificagdes e corregdes séo

necessarias para que a geometria seja corrigida e o sdlido finalmente gerado.%®

5% Esses comandos (Holes, Intersections, Fix Sharps e Over-connected) estdo em Facets/Cleanup,
além de Missing Faces, que esta em Repair/Solidify.
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Figura 132 — Utilizacdo do comando “Shrinkwrap”.

b) Superficie original a) Superficie modificada

Fonte: O autor (2023).

Nesta etapa, € necessaria a criagdo da geometria dos vasos sanguineos, que
costumeiramente é realizada como um percentual do didmetro. Para a identificagao
desta medida, cada segao transversal foi medida duas vezes em duas dire¢des

distintas (Figura 133). Ao final, foi calculada a média aritmética.

Figura 133 — Exemplo de medigédo do didmetro médio da APE do Paciente X.

Seccdo transversal da APE

Fonte: O autor (2023).

Desta forma, multiplicando esta média por 6,54%, valor este identificado na
literatura ja descrita, foram encontradas as espessuras das paredes dos vasos para
cada modelo.

Outras formas poderiam ser adotadas; porém, utilizando o valor de 6,54% no
didmetro médio das artérias pulmonares, o trabalho tende a seguranga. Se fosse
utilizada, por exemplo, a média dos didmetros das artérias pulmonares e veias cavas,

o didmetro seria maior e, consequentemente, a espessura também.
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Uma vez que a espessura das paredes das veias cavas € menor do que a das
artérias pulmonares, utilizando a espessura média de uma artéria, para as cavas
parece inicialmente desconexo. Porém, o didametro das cavas é maior do que o das
pulmonares. Como a espessura foi calculada como um percentual do didametro, utilizar
como base a espessura das artérias pulmonares nas veias cavas tende a ser mais
seguro. Outro ponto é que, se fossem utilizadas espessuras mais robustas, a
tendéncia é de que haveria uma maior rigidez no modelo, distanciando-se assim de
uma simulagado mais realista.

Para a criagdo da geometria da artéria com a espessura calculada, poderia
simplesmente copiar a superficie da geometria da anatomia e criar um Pull com a
espessura desejada. Porém, para geometrias complexas, ha elevada tendéncia em
gerar espessuras desiguais.

Desta forma, uma regido foi seccionada, possibilitando que a geometria ali
obtida fosse nomeada como VCI_Inlet. As demais geometrias foram nomeadas como
Surface e, em seguida, duplicadas, gerando uma superficie. A partir dessa geometria,
foi possivel criar a geometria da parede da artéria. Assim, um solido e uma superficie
ficaram disponiveis. Com as fisicas suprimidas do sélido, somente a superficie foi
exportada ao  Ansys® Mechanical 2022 R2. Dentro  dele, em
Geometry/Details/Definition/Thickness, a espessura da geometria foi criada,
extrudando da superficie para fora, com a sele¢cao Offset Type/Bottom.

Em Mesh, foi definido o tamanho do elemento como 0,3 mm e aplicado Update.
Desta forma, foi gerada uma malha com elementos de 0,3 mm de espessura,
conforme o quadro citado. A malha foi exportada via arquivo STL. Outras dimensdes
de elementos foram testadas, mas a malha perdeu a curvatura.

De volta ao SpaceClaim®, a geometria dos vasos foi importada. Todo o trabalho
inicialmente feito para o dominio fluido foi feito agora nessa geometria em STL; porém,
para a utilizagcdo do Shrinkwrap/size, o valor foi de 0,3 mm para evitar erros de
fechamento de faces.

Um novo dominio fluido foi obtido por meio da extracdo do volume interno da
geometria (Prepare/Volume Extract). Esse passo é importante, pois € a forma de
garantir que a geometria interna do vaso seja exatamente a geometria do dominio
fluido.



282

Com a geometria do dominio fluido e do vaso sanguineo concluida, os cortes
das entradas e saidas dos modelos foram realizados, proporcionando regides planas
adequadas a aplicacdo de condigdes de contorno. Para isso, foram criados planos
localizados nas regides de corte; e com o comando “Combine”, a regido indesejada

foi retirada (Figura 134).

Figura 134 — Planificacdo das entradas e saidas da geometria para aplicacdo das condi¢des
de contorno.
a) Geometria b) Geometria com plano c) Geometria cortada
multifacetada de corte
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Com todas as regides planificadas, € o momento de se realizar a nomenclatura
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Fonte: O autor (2023).

em todas as entradas, saidas, superficie do dominio fluido e volume do dominio fluido,
além das nomenclaturas das regides soélidas que, com este ultimo processo, finaliza a

obtencao das geometrias para a simulagéo.
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APENDICE E — DETERMINACAO DOS PERFIS DE VELOCIDADE DAS VCIs E VCSs

Para este trabalho, foram utilizados os perfis em repouso. Desta forma, foram
obtidos os conjuntos de coordenadas do modelo proposto por Bazilevs, et al. (2009)
(Figura 135), por meio do programa de computador livre WebPloterDigitalize. A uniao
destes dados proporcionou os graficos descritos na Figura 136 e Figura 137.

Para o perfil pulsatil da VCI, o valor médio obtido da vazao foi de 14,170 mL/s.
Ja para a VCS, o valor encontrado foi de 21,063 mL/s, algo inesperado, uma vez que
a literatura descreve que a vazao na VCI é de 60% do débito cardiaco. Porém, esta

distorcao é corrigida com o método adotado.

Figura 135 — Vazao de entrada na VCI e VCS para condigdes de repouso e exercicio.
90— N - 1
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Fonte: Bazilevs, ef al. (2009).

Figura 136 — Perfil pulsatil VCI — Descanso.
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Fonte: O autor (2023).
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Figura 137 — Perfil pulsatil VCS — Descanso (Vaz&o (mL/s) x Tempo (s))
35

vazao X tempo média
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002 019 0,39 0,65 093 1,12 1,31 1,57 1,84 2,06 2,19 2,44 2,71
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Vazao (mL/s)

Fonte: O autor (2023).

Conforme o Quadro 25, cada paciente conta com uma vazao para a VCI e
outra para a VCS. A média desses graficos foi obtida e deslocada exatamente para a
média real do paciente, obtendo-se, ao fim, um perfil pulsatil individualizado para VCI
e outro para VCS. Utilizando as areas das entradas das veias cavas e convertendo as
unidades, foi possivel alterar o grafico de vazdo em mL/s para velocidade em m/s por
paciente (Figura 138 e Figura 139).

As coordenadas que geraram os graficos da Figura 138 e Figura 139 foram
organizadas em arquivo *.txt, onde, no cabecgalho, obrigatoriamente, deve ser descrito
o cédigo da simulagao (VCI ou VCS), seguido do numero de colunas (2), o numero de
linhas (62 para VCI e 65 para VCS) e, por fim, o codigo 0. Na segunda linha,

descrevem-se as variaveis que, no caso, sao o time e a velocity.

Figura 138 — Perfil pulsatil VCI — Descanso.

Perfil da vazdo para VCI - Paciente A- Perfil da velocidade para VCI - Paciente
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> 0 = 0
90001 0,34 0.85 1,32 1,80 2,30 2,83 o1 001 034 0,85 1,32 1,80 2,30 2,83
Tempo (s) Tempo (s)

Fonte: O autor (2023).
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Figura 139 — Perfil pulsatil VCS — Descanso.

Perfil da vazio para VCS - Paciente A- Perfil da velocidade para VCS - Paciente
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30,0000
~ 0.3
~ 25,0000 <
: AN ANYA g o
20,0000
E < 02
hy 3]
S 15,0000 / v\/ \/ v\ B 0,15 / v\/ v\/ \/\
N [T
@ =]
= 10,0000 g 0,1
5,0000 0,05
002 039 093 131 18 219 271 002 039 09 131 18 219 271
Tempo (s) Tempo (s)

Fonte: O autor (2023).

Por fim, foram colados os valores das coordenadas na planilha, sempre com
ponto em vez de virgula, para separar as casas decimais (Figura 140). Essas
planilhas serdo, portanto, o arquivo (Profile) da velocidade durante o tempo das

simulagdes transientes em descanso.



Figura 140 — Perfis pulsateis finais — VCl e VCS — Paciente A.
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APENDICE F — DETERMINACAO DA LOCALIZACAO DA PARTICULA DO FLUIDO NO ESPACO

Uma vez que as equagdes do Ansys® Fluent 2022 R2 detém o carater
euleriano, ou seja, a malha é fixa e as particulas passam através de suas faces, para
identificar a localizacdo da particula no espaco de tempo seriam necessarias
equacgodes lagrangeanas. Um método possivel é a injegao de particulas inertes em
conjunto com o fluxo. Essas particulas nao alteram as propriedades nem do fluido nem
do fluxo. Desta forma, ao mapea-las desde a entrada, é possivel verificar qual seu

caminho final.

Figura 141 — Defini¢cao do rastreamento das particulas — caso permanente.

Injection Name
injection-vci

Injection Type -
surface -

Injection Surfaces | Filter Text

ape_outlet 4 -
ape_outlet 5
ape_outlet 6
ape_outlet 7
ape_outlet 8

ape_outlet 9
G i

ves_inl ot
wall_artery_fluid -

Particle Type

Massless (@ Inert Droplet Multicomponent

Material Diameter Distribution Oxidizing Specie Discrete Phase Domain

water-liquid * || uniform . * || none >

Evaporating Species Devolatilizing Species Product Species

- v v

Point Properties Physical Models Turbulent Dispersion

Variable

Diameter [m]
Velocity Magnitude [m/s]

Total Flow Rate [kg/s]

Parcel

Wet Combustion

Value

0.0001

0.3881

le-20

Components

-

UDF

Multiple Reactions

Stagger Options
Stagger Fositions
Stagger Radius [m]
il
Surface Options
Scale Flow Rate by Face Area

V| Inject Using Face Normal Direction

Randomize Starting Points

0 -

‘. Cancel | |E|

Fonte: O autor (2023).

Em Physics/Discrete Phase Model/Injections/Create, sédo criados os modelos
das particulas que mais se adaptam a fisica do problema (Figura 141). Para a entrada
da VCI do Paciente C, foi adotado um fluxo de particulas rastreaveis, com velocidade
idéntica a apresentada na fisica do problema, aplicada na superficie de entrada da
VCI. Por ser inerte, qualquer fluido poderia ser adotado. O didmetro da particula, assim

como a vazao, foi adotado como 0.0001 e 1e-20, respectivamente. Ao final, se o
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volume de particulas, assim como seu tamanho, nao for adequado, basta voltar nessa
configuracao e refazé-lo.

Para os casos transientes, em Point Properties, a velocidade de entrada podera
ser adotada pelo perfil de velocidade na regido. Também é necessario escolher o
periodo da simulagdo em que ocorrera a injegao de particulas (Figura 142). O restante

das especificagdes segue o modelo adotado ao caso permanente.

Figura 142 — Definicao do rastreamento das particulas — caso transiente.

Point Properties Physical Models Turbulent Dispersion Parcel Wet Combustion Components UDF Multiple Reactions

Variable Value Method Stagger Options

Diameter [m] 0.0001 - Stagger Positions

Stagger Radius [m]
Start Time [s] 0 - 0
Stop Time [<] 3 . Surface Options
Scale Flow Rate by Face Area
Velocity Magnitude [m/s] velocity(IVCT) ¥ | | profile ¥ | |V Inject Using Face Normal Direction

Total Flow Rate [kg/s] 1e-20 - Randomize Starting Points

constant S
Wallfilm
Inject Wallfilm Particles

m File... | Cancel | |E|

Fonte: O autor (2023).

Com a programacao do fluxo de particulas inertes para a VCI e VCS realizada,
basta dar continuidade as programacgdes da simulagéo para que, ao fim, um relatorio
da quantidade de particulas que entraram e sairam seja obtido.

Com o calculo das equagdes realizado, as particulas ja podem ser rastreadas
e os relatorios gerados, conforme parametrizagdo demonstrada na Figura 143.

Ao realizar a selegdo Save/Display (Figura 143), o console normalmente exibe
a mensagem de que “os resumos por zona de injecao nao estao disponiveis” (Figura
144). Neste alerta, o console imprime na tela qual € o comando de ativacao
(report/dpm-zone-summaries-per-injection), o tempo decorrido para a passagem das
particulas na geometria, a quantidade de particulas que entraram e a soma da massa
das particulas que entraram e sairam da geometria.

Por fim, com o comando ativo, o console imprime os resultados do
rastreamento das particulas. Estando com o conjunto de paradmetros identificados,
antes de realizar as simulacdes, é preciso entender quais equagdes serao resolvidas

pelo método dos volumes finitos.



Figura 143 — Parametrizacao do relatério de rastreamento de particulas.

I Particle Tracks X
Particle Tracks Name
particle-tracks-1
Options Track Style Color by
V| Node Values line 4 Farticle Variables... -
+| Auto Range ———
Attributes... | Surface ID -
Draw Mesh g 3
XY Plot Vector Style Min Max
Write to File - |2t 21
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Sawve Pulse Animation Update Min/Max
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Filter by ... e Mt Stream ID Skip Coarsen
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Colormap Options... (®) Single — —
Release from Injections [1/2] [—=} [%| -=,(
Reporting el
Report Tt
.po LLas Report to injection-vcs
() off AT
File
@ Summary -
N & by St @ Console
e e
? P Display State
None - [Use Al:t‘me|
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Fonte: O autor (2023).

Figura 144 — Alerta do console para emissao do relatorio de rastreio das particulas.

Console

Calculation complete.

DPM Iteration ....
number tracked = 1488, escaped = 1488

Cne of multiple injections has been selected -- producing a DPM summary for only that injectiom.
Note: Per-injection zone (escaped) summaries are not available;

to see per-zone summaries either pick all injections or

activate /report/dpm-zone-summaries-per-injection?

and redo all the particle tracking.

(dpm-print-summary): no DPM per-injection summaries allocated on individual zones.

(*)- Mass Transfer Summary - (*)

Fate Mass Flow (kg/s)
Initial Final Change
Escaped 1.000e-20 1.000e-20 0.000e+00

Fate Humber Elapsed Time (s) Injection, Index
Min Max BAvg S5td Dev Min Max
Escaped 1488 1.066e-01 4.084e+00 2.40%e-01 2.53%e-01 injection-vci 876 injection-vci 1246

Fonte: O autor (2023).
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Para exemplificar, por fim, foram obtidos os rastreamentos de particulas para a

992 na veia cava superior para a simulagao 1C (Figura 146).

simulagéo 1A. Foram injetadas 1.488 particulas na veia cava inferior (Figura 145) e



Figura 145 — Rastreamento de particulas da VCI — Simulagao 1A.
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Console

DPM Iteration

number tracked = 1488, escaped = 1488

Cne of multiple injections has been selected -- producing a DPM summary for only that injection.
Fate Number Elapsed Time (s) Injection, Index
Min Max Lwg S5td Dewv Min Max
Escaped - Zone 7 70 2.2591e-01 5.07%=-01 2.893e-01 6.814e-02 injection-vci 194 injection-vci 278
Escaped - Zone 8 17 3.006e-01 8.944e-01 4.023e-01 1.354e-01 injection-vci 834 injection-vci 298
Escaped - Zone 9 k] 3.251e-01 4.940e-01 4.031le-01 5.8%6e-02 injection-veci 533 injection-veci 1077
Escaped - Zone 10 31 3.148e-01 1.317e+00 4.958e-01 2.073e-01 injection-vci 444 injection-vci 1245
Escaped - Zone 11 i) 4,315e-01 1.083e+00 6.904e-01 1.942e-01 injection-veci 1175 injection-veci 1217
Escaped - Zone 12 11 3.355e-01 4.375e-01 3.638Be-01 2.766e-02 injection-vci 884 injection-vei 937
Escaped - Zone 13 37 2.870e-01 1.406e+00 3.875e-01 2.062e-01 injection-veci 723 injection-vci 1246
Escaped - Zone 14 T4 2.79%=-01 7.263e-01 4.18le-01 1.045e-01 injection-vci 380 injection-vci 1034
Escaped - Zone 15 &4 3.27%=-01 1.143e+00 4.716e-01 1.678e-01 injection-vci 294 injection-veci 127
Escaped - Zone 16 85 2.874e-01 1.090e+00 3.863e-01 1.39%9%e=-01 injection-vci 1005 injection-vci 835
Escaped - Zone 17 207 2.484e-01 1.144e+00 3.323e-01 1.056e-01 injection-veci 130 injection-vci 465
Escaped - Zone 18 &8 2.998e-01 1.428e+00 5.630e-01 2.242e-01 injection-vci 327 injection-vci 1249
Escaped - Zone 18 S8 2.843e-01 1.564e+00 4.167e-01 1.623e-01 injection-vci 882 injection-vci 1254
Escaped - Zone 20 42 3.298e-01 8.137e-01 4.046e-01 9.366e-02 injection-vci 890 injection-veci 253
Escaped - Zone 21 175 3.342e-01 2.768e+00 5.017e-01 2.268e-01 injection-vci 1068 injection-vci 1248
Escaped - Zone 22 S8 3.062e-01 1.271e+00 5.411e-01 1.880e-01 injection-veci 722 injection-vci 1368
Escaped - Zone 23 &8 3.464e-01 1.534e+00 6.112e-01 2.556e-01 injection-vci 244 injection-vci 658
Escaped - Zone 24 100 3.778e-01 2.383e+00 5.813e-01 2.850e-01 injection-vci 824 injection-vci 853
Escaped - Zone 25 30 3.650e-01 1.678e+00 5.380e-01 3.409e=-01 injection-vci 865 injection-vci 412
Escaped - Zone 26 137 3.416=-01 3.732e+00 6.950e-01 5.108e-01 injection-vci 509 injection-vci 1251
Fonte: O autor (2023).
Figura 146 — Rastreamento de particulas da VCS — Simulacdo 1A.
Console
DPM Iteration ....
number tracked = 992, escaped = 952
Cne of multiple injections has been selected —-- producing a DPM summary for only that injection.
Fate NHumber Elapsed Time (s) Injection, Index
Min Max Avg S5td Dewv Min Max
Escaped - Zone 7 91 1.636e-01 6.140e-01 2.227e-01 6.731le-02 injection-vcs 420 injection-vcs 838
Escaped - Zone 8 87 1.662e-01 ©5.220e-01 2.537e-01 7.640e-02 injection-vcs 437 injection-vcs 846
Escaped - Zone 9 53 2.505e-01 1.008e+00 4.055e-01 1.647e-01 injection-vcs 454 injection-vcs 636
Escaped - Zone 10 29 2.651e-01 1.100e+00 3.965e-01 1.865e-01 injection-vcs 36 injection-vcs 700
Escaped - Zone 11 26 2.612e-01 1.513e+00 3.509%=-01 3.187e-01 injection-vcs 294 injection-vcs 735
Escaped - Zone 12 69 2.535e-01 1.114e+400 3.577e-01 1.50%e-01 injection-vcs 400 injection-vcs 109
Escaped - Zone 13 &6 2.045e-01 7.270e-01 2.808e-01 95.222e-02 injection-vcs 575 injection-vcs 767
Escaped - Zone 14 243 2.018e-01 9.131e-01 3.040e-01 1.153e-01 injection-vcs 247 injection-vcs 742
Escaped - Zone 15 322 2.505e-01 1.837e+00 3.865e-01 1.473e-01 injection-vcs 240 injection-vcs 746
Escaped - Zone 23 1 5.022e-01 5.022e-01 5.022e-01 0.000=+00 injection-vcs 147 injection-wvcs 147
Escaped - Zone 24 2 4,9542-01 4.5983e-01 4.56%=-01 1.426e-03 injection-vcs 354 injection-vcs 485
Escaped - Zone 26 3 5.234e-01 1.337e+00 8.366e-01 3.576e-01 injection-vcs 504 injection-vcs 149

Fonte: O autor (2023).
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APENDICE G — SIMULACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME PERMANENTE — VASOS
RIGIDOS

Para a realizagdo das simulagdes, uma arvore de projetos foi montada no
Workbench. Inicialmente, com a introdugdo da geometria lapidada, uma caixa do
Ansys® Mesh 2022 R2 foi incorporada ao projeto. Apds esta fase, uma caixa do
Ansys® Fluent 2022 R2 foi interligada a caixa do Ansys® Mesh 2022 R2 para cada
uma das simulagdes. Esta € uma forma de organizar as simulagdes. Até mesmo no
caso de ser necessario alterar a geometria ou a malha, essa alteragcéo sera exportada
para todas as simulagdes, bastando apenas ativar o Update (Figura 147).

Nas simulagdes deste trabalho ndo serdo considerados os efeitos da gravidade.
Esse efeito ndo influenciara no resultado e, portanto, sera desconsiderado. O solver
utilizado sera baseado em pressdo, uma vez que ha baixo numero de Mach. O
escoamento foi alterado para laminar e regime permanente.

Como nessa simulagdo o sangue foi considerado um fluido newtoniano, foi
considerada uma viscosidade constante de 0,004 kg/(m/s) além da densidade de
1.060 kg/m3.

Figura 147 — Workbench das simulagbes em regime permanente e vasos rigidos.
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Fonte: O autor (2023).
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As velocidades de entrada e pressdes de saida serdo extraidas do Quadro 27,
localizado no subcapitulo 4.2.4. A pressao de saida sera considerada uma condi¢ao
de operacdo para todo o sistema. Ja para as paredes do dominio fluido, foi
considerada a condi¢cado de nao deslizamento.

O solver sugerido para solucionar estas simulagdes foi o COUPLED, mais
robusto; e os métodos de discretizagcado espacial foram ilustrados na Figura 148.

O método SIMPLE também foi testado, podendo ser utilizado em simulagdes

com atencéo aos coeficientes de relaxacéo.

Figura 148 — Métodos de solugéo adotados.
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Fonte: O autor (2023).

Os controles de relaxagao foram mantidos conforme o padrao do Ansys® Fluent
2022 R2. Caso haja problemas com a convergéncia, esse padrao podera ser alterado
(Figura 149).

E importante sempre criar relatérios para a conferéncia da convergéncia
durante a simulagao. Serao criados trés relatérios de monitoramento: um relatério de
vazao na APE, um na APD e um de pressado na entrada das cavas. Tanto para as
equacodes de continuidade quanto de quantidade de movimento, foi considerado o

valor do residuo de 0,001. Esse valor devera ser diminuido quando for atingido esse
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residuo, e os relatorios de monitoramento demonstrarem que a variavel ainda nao

convergiu.

Figura 149 — Controles de relaxag&o adotados.
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Fonte: O autor (2023).

A inicializac&o sera hibrida e, para o calculo da solugéao, o numero de iteragdes
adotado sera de 300. Havendo convergéncia, a simulagao estara concluida, devendo-
se, nesse momento, realizar a analise dos resultados.

Para a proxima simulagao, o fluido deixa de ser newtoniano e passa a ser nao
newtoniano. Neste caso, a alteragao se da na configuragao do material, alterando sua
viscosidade de constante para o modelo a que mais se adapte ao material. Para o
sangue, conforme ja descrito nesta tese no subcapitulo 2.4.2, dois modelos sdo
utilizados: o Carreau-Yasuda e o Cason. Para esta tese, sera utilizado o modelo de
Carreau por ser mais amplamente citado e robusto. Os valores das variaveis de
Carreau foram descritos no subcapitulo 4.2.4.

Ja para a terceira e ultima simulagcdo dessa etapa, o fluido retorna como
newtoniano, e 0 que altera € o escoamento de laminar para turbulento. Para o
escoamento turbulento, a escolha pelo modelo foi descrita no subcapitulo 2.6.3, sendo
0 k-w SST o mais robusto (ANSYS®, 2023).

No Ansys® Fluent 2022 R2, ndo é possivel realizar simulagdes de materiais n&o
newtonianos turbulentos com as configuragdes pré-programadas. Para realizar esse
tipo de simulagao, é necessario fazer uma UDF (User-Defined Functions) programada

pelo usuario.
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APENDICE H — SiMuLACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME TRANSIENTE — VASOS
RIGIDOS

Todas as programacgdes para as simulagdes propostas neste subcapitulo sdo
idénticas as do capitulo anterior, incluindo a criagdo da mesma arvore de projeto,
diferindo apenas na entrada das velocidades pulsateis da VCI e VCS. Esse peffil
pulsatil foi adotado conforme descrito no subcapitulo 4.2.4.

Para a entrada no sistema do perfil pulsatil, € descrito o comando “file” no
console e depois “read-transient-table”. O console solicita o caminho que leva ao
arquivo salvo e o nome seguido da extenséao txt. Apos isso, o programa |é o arquivo e

grava. Isso devera ser feito para o perfil da VCI e da VCS (Figura 150).

Figura 150 — Entrada do perfil pulsatil ao Ansys® Fluent 2022 R2.

I
/file> Information: Report Plot(s) pressure-inlet-rplot, ape-out-flow-rplot, apd-out-flow-rplot, pressure-vcs-inlet-rprot
updated to get data every time-step.

Information: Report File(s) pressure-inlet-rfile, ape-out-flow-rfile, apd-out-flow-rfile, pressure-vcs-inlet-rfile updated
to get data every time-step.

auto-save/ read-field-functions stop-journal
binary-legacy-files? read-injections stop-macro
cff-files? read-journal stop-transcript
cffio-options/ read-macros sync-workbench
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confirm-overwrite? read-settings transient-export/
define-macro read-transient-table write-boundary-mesh
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read-case-data solution-files/ write-settings
read-case-info start-journal

read-data start-transcript

/ffile> read-transient-table

transient-table file name [] C:\Users\Alien-Duarte\Desktop\00_Ansys ESS_Treinamento\xx Modelos\04_Projeto
\C_00€3\IVC_Profile Rest c.txt

Reading "C:\Users\Alien-Duarte\Desktop\00_Ansys_ESS5 Treinamento\xx Modelos\04 Projeto\C_00&3\IVC Profile Rest c.txt"...

Reading transient profile file...
62 "IVCT" transient-profile points time, velocity,. hd

V|
Fonte: O autor (2023).

A inicializagao hibrida € rodada e o Run Calculation habilitado ao solver para
realizar os calculos de algumas variaveis médias ao tempo. Para isso, deve-se
habilitar a opgao Data Sampling for Time Statistics. Em Data File Quantities, deve-se
escolher quais sédo as variaveis que se deseja que o algoritmo calcule (Figura 151).

Para este caso, foram escolhidas as seguintes variaveis: Mean Static Pressure
(pressdo média), Mean Velocity Magnitude (velocidade média) e Mean Wallshear
Stress (tensdo média de cisalhamento na parede). As quantidades Mean X Velocity,
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Mean Y Velocity e Mean Z Velocity também deverao ser escolhidas, uma vez que ao
término do processamento serdo necessarias para fins comparativos com as
simulagdes do regime permanente, o calculo da média da velocidade pelo tempo.
Essa média sera calculada no CFD-Post mediante este conjunto de variaveis.

Figura 151 — Configuragao do calculo de variaveis médias no Ansys® Fluent 2022. R2.
IS Data File Quantities X
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Fonte: O autor (2023).

Por se tratar de simulagdes com custo computacional razoavel, é importante
configurar o salvamento dos resultados parciais. Em Calculation Activities/autosave,
€ identificado o numero do passo de tempo para que esse salvamento ocorra. Para o
Nosso caso, sera configurado para o solver salvar o resultado a cada cinco passos de
tempo, pois o salvamento a cada passo de tempo € altamente custoso
computacionalmente (Figura 152).

E importante criar animagdes que possam ser alteradas no decorrer do calculo
do problema, para que haja monitoramento simultaneo. Para este trabalho, foi criado
um contorno de pressao na parede dos vasos. Depois, esse contorno foi animado e

escolhido para ser visualizado a cada dois passos de tempo (Figura 153).
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Figura 152 — Configuracao do Autosave.
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Fonte: O autor (2023).

Figura 153 — Configuracdo do Solution Animations.
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Fonte: O autor (2023).
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Por fim, serdo definidos os passos de tempo. O intervalo de tempo da
simulacao, ou passo de tempo, faz-se necessario, pois ele esta inteiramente ligado a
malha escolhida. Nesse contexto, uma escolha inadequada de um pequeno passo de
tempo pode gerar um custo computacional desnecessario, inviabilizando
computacionalmente a simulagéo. Por outro lado, um elevado passo de tempo pode
nao captar a curva de resultados de forma adequada, inviabilizando a qualidade dos
resultados gerados pela simulagao.

Como o perfil pulsatil tem o tempo total de 2,8 segundos, para um passo de
tempo de 0,01 segundo, por exemplo, sdo necessarios 280 passos de tempo para se
atingir o perfil completo. Configurando para as 300 iteragcbes maximas, conclui-se a

parametrizagao do solver.
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APENDICE | — SIMULACAO EM VOLUMES FINITOS — REGIME TRANSIENTE — VASOS

FLEXIVEIS

Para a simulagdo em duas vias, foi necessario importar, no Ansys® Workbench

2022 R2, a geometria e realizar a malha, conforme ja descrito no subcapitulo 4.2.2.

Amarrado a este componente, foi inserido o bloco do Ansys®Transient Structural e o

Ansys® System Coupling. A geometria é vinculada as geometrias do Ansys® Fluent
2022 R2 e do Ansys®Transient Structural, e os Setups do Ansys® Fluent 2022 R2 e
do Ansys®Transient Structural ao Setup do Ansys® System Coupling (Figura 154).

Na pagina de tarefas, obrigatoriamente é indicado que a simulagao é transiente,

mantendo o solucionador baseado na pressao e a formulagcado da velocidade absoluta,

sem ativar a gravidade (Figura 155).

Figura 154 — Workbench — FSI 2 Way.
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Fonte: O autor (2023).
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Figura 155 — Task page/Solver Type — FSI 2 Way.
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Inicialmente, sdo esperadas baixas deformagdes nas malhas devido as tensdes
exercidas. Portanto, ao ativar o Dynamic Mesh, o método escolhido € o Smoothing,
que nao refaz malhas devido as pequenas deformagdes. Caso seja observada a
necessidade de alterar a malha devido as deformagbes, o método sugerido € o

Remeshing (Figura 156).

Figura 156 — Dynamic Mesh — FSI 2 Way.
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Fonte: O autor (2023).

Em Create/Edit (Figura 156), sdo criadas as regras para acompanhamento da
malha na fronteira. A parede do dominio fluido é considerada uma zona de malha
dindmica do tipo System Coupling. Ja o préprio dominio fluido é considerado como
Deforming, indicando que podera haver deformacédo nesta regido. Para o Solver
Options, pode-se flegar o campo de estabilizacdo da solu¢gao. Quanto menor o valor
do fator de escala, mais estabilizada tende a ser a convergéncia (Figura 157).

Com o modelo de turbuléncia considerado, sera criado o material Blood com
caracteristicas newtonianas, assim como foi feito nas primeiras simulagoes.

Os perfis de velocidade da VCI e VCS sao lidos no console comando (/file>

read-transient-table) e amarrado as entradas em Boundary Conditions.
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Figura 157 — Dynamic Mesh Zones — FSI 2 Way.
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Fonte: O autor (2023).

Em cada saida, mantém-se a pressao zero, modificando apenas as Condicoes
de Pressao de Operacgao, igual a 1.333,22 Pa. Essa pressao poderia ter sido colocada
em cada saida da geometria. A unica diferenca seria que a leitura futura da pressao
de entrada nio seria mais o AP, mas sim a pressao absoluta.

Alguns monitores deverao ser criados para o controle da convergéncia, como
pressao na entrada pela média ponderada da area, tensao média de cisalhamento na
parede dos vasos sanguineos e velocidade de saida, entre outros.

Em Run Calculation, ndo serdao mais colocados os numeros dos passos de
tempo, pois esse numero sera controlado pelo System Coupling, uma vez que se trata
de FSI. Mesmo os dados de tempo sendo controlados pelo System Coupling, esses
numeros deverao ser obrigatoriamente diferentes de zero. O numero importante a ser
preenchido em Run Calculation € o numero maximo de iteragdes por passo de tempo,
que ¢ lido pelo System Coupling. Para esta tese, o nimero adotado e verificado é de
300 (Figura 158).
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Figura 158 — Definicao do Run Calculation — FSI 2 Way.
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Fonte: O autor (2023).

A inicializacao hibrida é rodada e, em Run Calculation, foi habilitado o solver
para realizar os calculos de algumas variaveis médias ao tempo. Para isso, deve-se
habilitar a opgéo Data Sampling for Time Statistics e, em Data File Quantities, escolher
quais sao as variaveis que se deseja que o algoritmo calcule (Figura 151).

Para este caso, foram escolhidas as seguintes variaveis: Mean Static Pressure
(pressao média), Mean Velocity Magnitude (velocidade média) e Mean Wallshear
Stress (tensdo média de cisalhamento na parede).

Por se tratar de simulagdes com custo computacional razoavel, € importante
configurar o salvamento dos resultados parciais. Em Calculation Activities/autosave,
€ identificado o numero do passo de tempo para que este salvamento ocorra. Para o
Nosso caso, sera configurado para o solver salvar o resultado a cada cinco passos de
tempo, pois o salvamento a cada passo de tempo é altamente custoso
computacionalmente (Figura 152).

As quantidades Mean X Velocity, Mean Y Velocity e Mean Z Velocity também
deverao ser escolhidas, uma vez que ao término do processamento serao necessarias
para fins comparativos com as simulagdes do regime permanente, o calculo da média
da velocidade pelo tempo. Essa média sera calculada no CFD-Post mediante este

conjunto de variaveis.
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Agora, em Ansys®Transient Structural/Engineering Data, ha necessidade de
incluir as propriedades dos vasos sanguineos. Inicialmente, foi utilizado o modelo
isotropico elastico linear e depois o modelo de hiperelasticos Mooney-Rivlin de dois
parametros. Foram ativadas a Densidade e o Modelo de Elasticidade para a entrada
de valores. Foram considerados os seguintes parametros para a parede dos vasos
sanguineos (SIMSEK e KWON, 2015):

A. Propriedades elasticas lineares médias (Figura 159):
- Densidade da parede do vaso = 1120 kg/m3;
— Modulo de Young = 1,20 MPa,;
— Coeficiente de Poisson = 0,49.
B. Propriedades hiperelasticas médias para o modelo Mooney-Rivlin de
dois parametros (Figura 160):
- C10=0,077 MPa;
- C20=0,836 MPa,;

— Parametro de incompressibilidade d = 0,517 MPa™!.

Figura 159 — Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos — Elastico Linear.
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Fonte: O autor (2023).

Figura 160 — Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos e grafico de tensao x
deformacéao para o modelo — Hiperelasticos Mooney-Rivlin de dois parametros.
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Fonte: O autor (2023).
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Com a programacao do modelo de Mooney-Rivlin, é possivel plotar o grafico

tensado pela deformagéo, conforme ilustra a Figura 161.

Figura 161 — Tensao deformacgao para Mooney-Rivlin.
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Fonte: O autor (2023).

Em Ansys®Transient Structural, o dominio fluido é suprimido, deixando ativa

apenas a geometria dos vasos. Dependendo do modelo de elasticidade, escolhe-se o

material. Nos dois casos de elasticidade, para o tipo elastico linear o material foi

nomeado como Artery elastic-linear; ja para o modelo hiperelastico, o material foi



304

nomeado como Artery hyperelastic, onde devera ser escolhido conforme o tipo de
analise que se quer realizar.

A opcéao Nonlinear Effects devera ser alterada para “No”, quando a simulagao
for realizada considerando os vasos com propriedades elasticas lineares. Quando

considerados hiperelasticos, essa opgao devera ser alterada para “Yes” (Figura 162).

Figura 162 — Definicdo do modelo de elasticidade dos vasos.
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Fonte: O autor (2023).

Em Transient (G5)/Analysis Settings, ha de se configurar o passo de tempo da
simulagdo. Em Auto Time Stepping, configurar em Off; em Step End Time, indicar o
valor do ultimo passo de tempo que, para as simulagdes transientes deste trabalho €
de 2,8 segundos; configurar Define By, como Time e, por fim, programar o passo de

tempo que, conforme o calculo de Courant, foi de 0,003 segundo (Figura 163).



Figura 163 — Analysis Settings — Transient Structural.
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Fonte: O autor (2023).

Fonte: O autor (2023).

Figura 164 — Detalhe da malha dos vasos sanguineos — Paciente A-0063.
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Neste instante, uma nova malha foi realizada com tamanho de elemento de 1,0
mm, diferente do tamanho utilizado para o dominio fluido. Inicialmente, a malha foi
idéntica com o intuito de reduzir os erros de interpolacido entre os dominios
estabelecidos. Porém, na pratica, n&o foi isso que ocorreu. Portanto, uma malha de
tamanho maior foi criada, havendo convergéncia ao fim. Para a geometria do Paciente
A-0063, a malha gerada obteve 108.824 elementos e 212.591 nés (Figura 164). Os
parametros de qualidade foram semelhantes aos da malha do dominio fluido, sendo

esta sabidamente menos exigente que aquela, por se tratar de elemento soélido.

Figura 165 — Condic&o de contorno estrutural — Saidas e entradas engastadas — Paciente
A-0063.
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Fonte: O autor (2023).

Como exigéncia de parametros do programa Ansys® 2022 R2 — Transient
Structural, sdo necessarias as configuragcées das condi¢gdes de contorno estruturais.
Desta forma, foram consideradas as extremidades dos vasos sanguineos como
suporte fixo do tipo engaste (Figura 165). A regido onde o dominio fluido seria

conectado aos vasos sanguineos foi denominada de Wall_Artery Fluid.
Estas restricdes sao criadas em Transient (C5)/Insert/Fixed Support (Figura

166). Nesse momento, ha tendéncia de erro, uma vez que séo diversas as geometrias
a se restringir. A forma mais segura, portanto, seria criar no préprio SpaceClaim® 2022

R2 uma Named Selection com todas as regides previamente selecionadas.
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Figura 166 — Restricdo de movimentos das entradas e saidas da geometria — Paciente A-
0063.
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Fonte: O autor (2023).

Neste momento, € necessario criar a conexao entre o Ansys® Fluent 2022 R2,
e o Ansys® Mechanical 2022 R2. A forma mais robusta de realizar esse vinculo é em
Transient (C5)/Insert/System Coupling Region e escolher a regido onde havera a
interface entre o dominio fluido e a parede interna dos vasos sanguineos, que neste
caso é a Wall_Artery Solid_Internal (Figura 167). Esse é o ponto chave para permitir

a analise FSI-2 Way.

Figura 167 — Detalhe da escolha da regiao de interface entre os dominios — Paciente A-
0063.

Fonte: O autor (2023).
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Com todas as programagébes realizadas até aqui, pode-se sair do Ansys®
Mechanical 2022 R2 ativando o Setup/Update.

Por fim, o Ultimo modulo foi configurado: o Ansys® System Coupling. Em
Analysis Settings, foi configurado o tamanho da simulagdo em segundos, que no caso
€ igual a 2,8 segundos, com 0,003 de passo de tempo, conforme a verificagdo
realizada através da Condi¢cdo de Courant-Friedrichs-Lewis calculada no subcapitulo
4.2.6 (Figura 168). A quantidade maxima de iteragdo foi definida como cinco. Caso
nao haja convergéncia, tanto o passo de tempo quanto a quantidade maxima de

iteracdes poderdo ser reduzidas como tentativa.

Figura 168 — Configuragao do Analysis Settings — o Ansys® System Coupling.
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Fonte: O autor (2023).

As transferéncias de dados entre os solucionadores deverao ser criadas. Para
isso, foi selecionada na propria arvore do Ansys® System Coupling com o CTRL+ a
regiao da parede do dominio fluido (Wall_Artery _Fluid) e a regido do System Coupling,
regido essa que foi programada no Ansys® Mechanical 2022 R2 para ser a regido
entre o dominio fluido e a parede interna dos vasos sanguineos, que neste caso € a

Wall_Artery_Solid_Internal. Com o botéao direito do mouse, selecionou-se o Create
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Data Transfer, sendo gerados dois novos campos: o Data Transfer e o Data Transfer
2. Desta forma, a configuragao de duas vias foi criada.

O Data Transfer vincula a fonte provinda do Ansys® Fluent 2022 R2 com a
regido wall_artery fluid, cuja variavel de transferéncia € a Forga. O alvo esta no
Ansys® 2022 R2 — Transient Structural, na regido de transferéncia System Coupling
Region (Wall_Artery Solid_Internal), com a variavel de transferéncia For¢a (Figura
169).

Figura 169 — Configuragao do Data Transfer — o Ansys® System Coupling.
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Fonte: O autor (2023).

Ja a configuracdo do Data Transfer 2 é exatamente ao contrario do Data
Transfer, onde o que era fonte se torna alvo e vice-versa. Outro ponto que se altera é
a variavel. Para a regido fonte, a variavel devera ser o incremento de deslocamento;
e para a regiao alvo sera o deslocamento (Figura 170). Ativando o botdo Update, a

simulagao se iniciara.



Figura 170 — Configuragdo do Data Transfer 2 — o Ansys® System Coupling.
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Fonte: O autor (2023).

Properties of DataTransfer : Data Transfer 2
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APENDICE J — METODO DE OBTENCAO DA DISTRIBUICAO QUALITATIVA MEDIA DOS
FLUXOS PROVENIENTES DAS VEIAS CAVAS SUPERIOR E INFERIOR AS PULMONARES EM
ESCOAMENTOS TRANSIENTES

Por se tratar de escoamento transiente, obter a distribuicdo qualitativa dos

fluxos provindos das cavas néo é algo elementar. Com o auxilio da CFD-Post, um pés-

processador da Ansys®, foram geradas as imagens necessarias.
Com a simulagdo calculada dentro da CFD-Post, é necessario criar as

expressoes para as velocidades médias em x, y e z, variaveis essas ja previamente

calculadas no Ansys® Fluent 2022 R2, em Run Calculation/Data Quantities. Para isso,

em Expressions + botdo direito do mouse, inserir as expressdes: velocityx, velocityy e

velocityz. Dentro de cada expressao, ha necessidade de se vincular uma variavel.

Para velocityx, vincular Mean X Velocity; para velocityy, vincular Mean Y Velocity; e

para velocityz, vincular Mean Z Velocity (Figura 171).

Figura 171 — Configuragdo das expressbdes — CFD-Post.
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Fonte: O autor (2023).
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Com todas as expressbes criadas, uma variavel Unica vinculara as trés
expressoes criadas anteriormente. Para isso, em Variable, com o nome de Average
velocity, por exemplo. A partir do método Expression/Vector, as trés expressodes

anteriormente criadas ser&o vinculadas vetorialmente (Figura 172).

Figura 172 — Configuragéo da variavel — CFD-Post.
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Fonte: O autor (2023).

Com a variavel criada, é possivel plotar qualquer tipo de contorno, vetores e

outras visualizagdes, bastando somente escolher a variavel em questao.

Figura 173 — Utilizagado da variavel — CFD-Post.
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Fonte: O autor (2023).
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APENDICE K — METODO DE MANIPULACAO DE GEOMETRIAS PARA O PCF

Assim como a obtengao das geometrias da regido das anastomoses, realizadas
para a circulacéo de Fontan, € um trabalho que demanda experiéncia e habilidade em
ferramentas especificas além de boa nogcdo anatémica da regido estudada; para a
manipulagédo destas imagens é primordial o conhecimento destas faculdades, sendo
indispensavel o acompanhamento de cirurgido experiente no processo.

A manipulagao de geometrias é algo realizado com frequéncia no planejamento
cirurgico de Fontan. Utilizando a ampliagdo da APE como exemplo, sera demonstrado
a seguir um método possivel para obtencao do objetivo proposto.

Inicialmente, deve-se identificar a geometria a ser manipulada, segmentando-a
em partes para que a segao transversal seja exposta. No Ansys SpaceClaim® 2022
R2, através do comando Combine, é feita a secgcdo objetivando o isolamento da

geometria a ser alterada (Figura 174).

Figura 174 — Seccionamento da regido de interesse.

Fonte: O autor (2023).

Com a geometria isolada, através da superficie das seg¢des transversais
localizadas nas faces cisalhadas, sdo desenhadas as secdes finais, reduzindo,
aumentando ou até mesmo deformando estas regides. Caso o segmento a ser
manipulado seja muito complexo, mais se¢des podem ser necessarias a fim de se

obter um resultado preciso e final (Figura 175).
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Figura 175 — Projeto da secgéo transversal.

Fonte: O autor (2023).

Essas geometrias realizadas serao unidas seguindo um determinado caminho.
Para isso, um plano deve cisalhar a superficie em sentido longitudinal para a criagao
da linha mestre. Com o comando Blend, sdo escolhidas as arestas dos planos e, por
fim, selecionando a opgao Select centerline, é escolhido o caminho que a futura

geometria seguira, concluindo-se a ampliagdo da regiao (Figura 176).

Figura 176 — Execugao da manipulagdo da geometria.

Fonte: O autor (2023).
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Com a geometria manipulada, ha a necessidade de realizar a jungao das partes
cisalhadas inicialmente. Para que a geometria final seja o mais organica possivel, sem
emendas evidentes, o passo escolhido neste trabalho foi a adogdo do comando
Shrinkwrap, com tamanho de 0,5 mm e keep original bodies ativado. Ao final, cada
superficie mais grosseira, evidenciando as emendas, é suavizada localmente com o

comando Smooth (Figura 177)

Figura 177 — Combinando geometrias.

Fonte: O autor (2023).

Ao se realizar o Shrinkwrap, a geometria deixa de ser um solido, necessitando
utilizar o comando AutoSkin para esta tarefa. Apds os reparos necessarios, além do
corte nas superficies de entrada e saida para aplicagdo das condigdes de contorno e
criacdo das Named Selections, é obtida a geometria final (Figura 178).

Figura 178 — Lapidagéo final.
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Fonte: O autor (2023).



