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“O coração é o único órgão de todas as vísceras que não suporta injúria. Isso é 

esperado porque quando a principal fonte de força é destruída, nenhuma força 

adicional pode ser trazida pelos órgãos que dependem dele”  

 

(Aristóteles – 384 a.C.) 



 

 

RESUMO 
 
 
A cada mil crianças nascidas vivas, há incidência de 8 a 10 indivíduos com cardiopatia 
congênita. Dentre estas, a mais severa é conhecida como Síndrome do Coração 
Esquerdo Hipoplásico (SCEH). Uma vez que não há tratamento definitivo, o 
tratamento paliativo eletivo consiste numa abordagem cirúrgica estagiada, culminando 
com a Cirurgia de Fontan. A elevada complexidade destes procedimentos, somada à 
variabilidade das anatomias apresentadas, impossibilita a identificação de uma 
solução única. Com a utilização de métodos numéricos, através da dinâmica 
computacional dos fluidos (CFD), é possível compreender o comportamento do fluxo 
sanguíneo nas geometrias alteradas antes e após as três cirurgias do tratamento 
eletivo. Isso possibilita personalizar um planejamento cirúrgico adequado, indicando a 
posição ótima das anastomoses cavopulmonares, a dimensão apropriada do enxerto, 
bem como eventuais modificações nas estruturas adjacentes. Desta forma, este 
estudo comparou, pelo método dos volumes finitos, as diversas variáveis de uma 
simulação numérica das mais simplistas (fluido newtoniano, escoamento laminar, 
regime permanente e parede vascular rígida), às mais realistas (fluido não 
newtoniano, turbulência, regime transiente e parede vascular flexível), a fim de 
identificar a real necessidade de cada variável para a obtenção de um Planejamento 
Cirúrgico de Fontan seguro. Como resultado, foram obtidas duas configurações 
simplificadas, porém robustas: a primeira: fluido newtoniano, escoamento turbulento, 
regime permanente em paredes rígidas; e a segunda, fluido newtoniano, escoamento 
turbulento, regime transiente em paredes rígidas. A primeira, mais simples, considera 
as variáveis em valores médios; e a segunda, mais completa, ilustra as variações do 
fluxo e seus efeitos no decorrer do ciclo respiratório. Por fim, foi apresentado o 
planejamento cirúrgico de Fontan completo, com o uso das duas configurações 
propostas, indicando não só as posições da anastomose cavopulmonar, mas a 
ampliação da estenose localizada na artéria pulmonar esquerda. Por fim, foram 
gerados tutoriais com o intuito de disseminar a técnica criada. 
 
Palavras-chave: Hipoplasia do Coração Esquerdo; Cirurgia de Norwood; Cirurgia de 
Glenn; Cirurgia de Fontan; Interação Fluido-Estrutura (FSI); Fluidodinâmica 
Computacional (CFD); Método dos volumes finitos (FVM); Planejamento Cirúrgico 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. 
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1 INTRODUÇÃO 
 

1.1 CONTEXTO DA PESQUISA – SÍNDROME DO CORAÇÃO ESQUERDO HIPOPLÁSICO 

A doença cardiovascular é a principal causa de morte em todo o mundo, com 

tendência a se manter em primeiro lugar em um futuro previsível (PASHNEH-TALA, 

et al., 2015; TU, INTHAVONG e WONG, 2015). 

A cada mil crianças nascidas vivas, há incidência de 8 a 10 indivíduos com 

cardiopatia congênita. No Brasil, anualmente 28.900 crianças nascem com cardiopatia 

congênita, das quais cerca de 80% necessitararão de cirurgia, sendo metade destas 

já no primeiro ano de vida (SOARES, 2020). 

A incidência de SCEH ocorre em 0,016 a 0,036% dos nascimentos, nos quais 

23% das mortes cardíacas ocorrem na primeira semana de vida, e 15% no primeiro 

mês de vida (SILVA, LOPES e SILVA, 2013). 

Aproximadamente 4 mil crianças com cardiopatia congênita de ventrículo de 

fisiologia única nascem nos Estados Unidos a cada ano (BROWN, D.W.; COHEN, 

K.E.; O’BRIEN, P., et al., 2015). 

Como a meta de expandir o atendimento a crianças com cardiopatia congênita, 

o Ministério da Saúde lançou em 2017 um projeto federal para aumentar em 30% o 

atendimento a crianças cardiopatas, focando na realização de 12.600 procedimentos 

por ano (BRASIL, MINISTÉRIO DA SAÚDE, 2017). 

Porém, em 2022 foram realizadas no Brasil 10.508 cirurgias cardiovasculares 

pediátricas, das quais somente 2.873 em pacientes menores de um ano, número este 

muito distante dos 23.120 procedimentos necessários (BRASIL, MINISTÉRIO DA 

SAÚDE, 2023). 

Brown, D.W.; Cohen, K.E.; O’Brien, P., et al. (2015) afirmam que entre os 

defeitos cardíacos congênitos, aqueles com a fisiologia de ventrículo único continuam 

sendo os mais complexos e apresentam maior taxa de morbidade associada.  

As cardiopatias do tipo ventrículo de fisiologia única são aquelas em que o 

sangue oxigenado se mistura dentro do ventrículo com o sangue com pouca 

oxigenação, uma vez que só há uma câmara de bombeamento eficaz ou funcional, e 

geralmente são fatais logo após o nascimento se não forem tratadas (BAZILEVS, et 

al., 2009; TRUSTY, 2018a). 
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Dentre as cardiopatias de ventrículo de fisiologia única, a mais severa é 

conhecida como Síndrome do Coração Esquerdo Hipoplásico (SCEH), a qual, devido 

à sua gravidade, em muitos países a interrupção médica da gestação é indicada 

(DIONÍSIO, et al., 2011).  

Crianças com SCEH e outras formas de hipoplasia do coração apresentam as 

maiores taxas de morbidade pós-cirúrgica, até 45% em seus primeiros quatro anos de 

vida (BROWN, D.W.; COHEN, K.E.; O’BRIEN, P., et al., 2015). 

O termo “síndrome do coração esquerdo hipoplásico” foi introduzido por 

Noonan e Nadas em 1958 para descrever as características morfológicas da atresia 

mitral e da atresia aórtica combinadas (FONSECA, et al., 2005; NOONAN e NADAS, 

1958). 

Dionísio, et al. (2011) relatam que a incidência de SCEH, segundo estudos 

epidemiológicos, é causada por influências multifatoriais em 90% dos casos, sendo 

as anomalias cromossômicas responsáveis por cerca de 6% de todas as cardiopatias 

congênitas. Relatam o risco de recorrência em irmãos de 0,5% e uma taxa de 

recorrência em gestações posteriores de 2% a 6%. 

O exame de eleição para o diagnóstico da SCEH é a ecocardiografia 

bidimensional com estudo Doppler, podendo ser diagnosticada a partir da 18ª semana 

de gestação, por meio da ecocardiografia fetal (DIONÍSIO, et al., 2011). 

A maioria dos recém-nascidos (RN) afetados pela SCEH nasce com peso 

adequado à idade gestacional. Vinte e cinco por cento deles são acometidos por 

doenças genéticas associadas ou outra anomalia extracardíaca (DIONÍSIO, et al., 

2011). 

Até o momento, não há tratamento definitivo para a SCEH, e sim dois 

tratamentos paliativos possíveis: o transplante cardíaco neonatal e a reconstrução 

paliativa estagiada, realizados em três etapas, conhecidos como cirurgias de 

Norwood, Glenn e Fontan, respectivamente, além da variante conhecida como 

tratamento híbrido (SILVA, LOPES e SILVA, 2013). 

Portanto, a história natural da SCEH, geralmente fatal no primeiro mês de vida 

(FLYER, 1980), foi modificada com a operação de Norwood, que publicou os primeiros 

casos de sucesso numa série de crianças operadas entre 1979 e 1981 (NORWOOD, 

et al., 1981; NORWOOD, et al., 1983). 
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Em casos mais graves – em que outras patologias ocorrem concomitantes ao 

ventrículo de fisiologia única ou quando a Circulação Fontan foi realizada, mas por 

algum motivo não foi satisfatória – o transplante cardíaco surge como possibilidade.  

O transplante cardíaco tem importantes limitações, como a escassez de 

doadores compatíveis e os efeitos colaterais adversos da imunossupressão em longo 

prazo, impedindo que os órgãos transplantados tenham vida útil elevada, 

necessitando de outros transplantes no decorrer da vida (RAZZOUK, et al., 1996; 

BAUER, et al., 1997).  

Já na década de 2000, notava-se uma redução progressiva na mortalidade 

cirúrgica em consequência dos protocolos multidisciplinares incorporados não só nas 

práticas da cirurgia pediátrica, mas em todo o suporte pré e pós-cirúrgico (Guidelines 

for Pediatric Cardiovascular Centers, 2002). 

Técnicas cirúrgicas e anestésicas – além de um robusto desenvolvimento da 

circulação extracorpórea com proteção miocárdica e cerebral – colaboraram para a 

redução das taxas de mortalidade iniciais, contribuindo para a realização da cirurgia 

de Norwood no tratamento da SCEH. Porém, a maioria dos centros de cardiologia 

pediátrica detém resultados insatisfatórios no tratamento desta cardiopatia (ATIK, 

2006). 

 

1.2 CONTEXTO DA PESQUISA – PLANEJAMENTO CIRÚRGICO DE FONTAN 

Durante as últimas quatro décadas, a pesquisa sobre a patogênese e a 

progressão das doenças cardiovasculares empregou uma abordagem multidisciplinar 

envolvendo temáticas, desde a biologia molecular até a mecânica computacional e 

experimental de sólidos e fluidos, impulsionada pela necessidade de fornecer 

respostas a questões críticas, com o intuito de colaborar para a obtenção de um maior 

conhecimento sobre as mais variadas doenças (DEL ÁLAMO, et al., 2009). 

Na fronteira entre as áreas biológicas e exatas, a melhoria contínua na 

resolução espacial de equipamentos de imagens médicas, aliada ao crescimento 

exponencial da capacidade computacional, tem proporcionado valiosa oportunidade 

para as simulações numéricas e técnicas experimentais complexas, contribuindo para 

um diagnóstico mais preciso (DEL ÁLAMO, et al., 2009). 

A utilização de modelagem numérica e as simulações computacionais se 

infiltram no campo médico, avançando para o subcampo conhecido como engenharia 
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biomédica. A Dinâmica de Fluidos Computacional (CFD), usada para a modelagem 

do fluxo cardiovascular com o auxílio de modelos de biofluido, estabelece um ramo 

denominado Hemodinâmica Computacional (TU, INTHAVONG e WONG, 2015). 

Este robusto aparato de conhecimento multidisciplinar corrobora, portanto, não 

somente as simulações de novos tratamentos médicos e cirúrgicos com a 

Hemodinâmica Computacional, mas também a constituição de projetos de dispositivos 

biomédicos. Isso tudo, aliado ao surgimento de tecnologias avançadas em imagens 

médicas 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 publicação identificada pela revisão 

bibliográfica estruturada específica sobre a análise tridimensional com o uso da 

interação fluido-estrutura totalmente acoplada para a conexão cavopulmonar total. 

As simulações numéricas possibilitam a avaliação do escoamento no interior 

dos vasos sanguíneos. A condução de experimentos virtuais nos modelos, com base 

na realidade obtida da tomografia computadorizada, facilita a avaliação de estratégias 

e propicia melhor entendimento do comportamento físico do sistema. Esta técnica é 

uma alternativa particularmente útil para situações em que a intervenção direta é 

impossível, muito difícil ou dispendiosa (RODRIGUES, 2017). 

Uma vez que pacientes cardíacos de ventrículo de fisiologia única possuem 

grande variedade de anatomias entre si, os estudos dos métodos numéricos 

avançados prestam-se muito bem quando há essas dissemelhanças, avaliando os 

efeitos da geometria da conexão Fontan, elucidando as características do fluxo 

sanguíneo e as perdas de energia associadas a um determinado desenho cirúrgico, o 

qual desempenha papel importante no sucesso geral da cirurgia (BAZILEVS, et al., 

2009). 

Com o uso de programas de computador especializados, a visualização de 

soluções numéricas vetoriais, contornos e até animações de interações com os vasos 

sanguíneos, impacta na entrega de soluções. Não somente na obtenção de 

resultados, mas as técnicas utilizadas na compreensão da hemodinâmica 

computacional abrem novos métodos de ensino, como: cirurgias virtuais e animações 
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em três dimensões (3D), estudos da anatomia humana e fluxo cardiovascular (TU, 

INTHAVONG e WONG, 2015). 

Para Trusty, et al. (2018b), a investigação do comportamento energético na 

Circulação Fontan é mandatória para a melhoria cirúrgica, levando à melhor 

compreensão do pós-cirúrgico e, consequentemente, à possibilidade de uma vida com 

menos intercorrências. 

Experimentos in vitro, observações clínicas e modelagens computacionais 

reforçaram que a geometria da conexão de Fontan desempenha um papel 

fundamental nas perdas de energia e distribuição dos fluxos, os quais, por sua vez, 

terão um impacto no resultado clínico em longo prazo (DE ZÉLICOURT, et al., 2010). 

Na última década, um esforço colaborativo baseado em imagens, chamado 

Planejamento Cirúrgico de Fontan, foi realizado e descrito para casos específicos 

(TRUSTY, et al., 2019). Tem como escopo oferecer uma avaliação hemodinâmica 

precisa da condição pré-operatória, fornecer restrições anatômicas para possíveis 

opções cirúrgicas e produzir previsões pós-operatórias viáveis se as condições de 

contorno forem semelhantes o suficiente entre os estados pré-operatório e pós-

operatório (TRUSTY, 2018a). 

Portanto, avanços em modelagem computacional, aumento do poder 

computacional, melhora na qualidade de imagens e maior confiabilidade na obtenção 

de condições de contorno local levam ao desenvolvimento de ferramentas 

computacionais mais sofisticadas e simulações cada vez mais fisiologicamente 

realistas. Proporcionam potencial para melhorar as estratégias de manejo clínico e 

cirúrgico, identificando a hemodinâmica relevante para o início e progressão de 

complicações em longo prazo, permitindo que bioengenheiros e clínicos projetem 

tratamentos intervencionistas otimizados em uma base específica do paciente (DE 

ZÉLICOURT, et al., 2010; TRUSTY, 2018a; FOGEL, et al., 2013; SLESNICK e 

YOGANATHAN, 2014). 

 

1.3 OBJETIVOS 

1.3.1 OBJETIVO GERAL 

Comparar, por meio de simulação computacional, o comportamento 

hemodinâmico do fluxo sanguíneo, como a velocidade, pressão e tensões na região 

pós-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 ventrículo de 

fisiologia única. 

 

1.3.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

a) Identificar e avaliar a significância da diferença nos resultados obtidos entre as 

simulações que utilizam condições de contorno realistas (fluido não newtoniano, 

turbulência, regime transiente e parede vascular flexível) e condições 

simplificadas (fluido newtoniano, escoamento laminar, regime permanente e 

parede vascular rígida); 

b) Propor método simplificado para a elaboração das simulações numéricas do 

Planejamento Cirúrgico de Fontan, com base nos resultados obtidos entre as 

simulações realistas e simplificadas. 

 

1.4 HIPÓTESE 

A comparação dos resultados obtidos por meio de simulação computacional – 

utilizando condições de contorno realistas e simplificadas pelo uso de ferramentas de 

modelagem numérica atuais, nas proximidades das estruturas modificadas pela 

cirurgia de Fontan – proporcionará a validação de um planejamento cirúrgico 

adequado, indicando a posição ótima das anastomoses cavopulmonares, a dimensão 

apropriada do enxerto, bem como eventuais modificações nas estruturas adjacentes. 

A validação das variáveis necessárias para o equilíbrio entre o tempo de 

processamento computacional e a precisão dos resultados favorecerá a adoção do 

planejamento cirúrgico por meio da CFD por um maior número de centros 

especializados no tratamento de cardiopatias congênitas, possibilitando uma 

sobrevida mais duradoura do que a obtida atualmente. 

 

1.5 JUSTIFICATIVA 

Poucos centros de referência espalhados pelo planeta são capazes de 

proporcionar sobrevida a neonatos com Síndrome Hipoplásica do Coração 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 nasçam anualmente entre 480 a 1.080 indivíduos com 

SCEH; e entre esses, 23% morrem na primeira semana de vida; e 15% no primeiro 

mês de vida (SILVA, LOPES e SILVA, 2013). 

Poucos dados são observados em relação ao número de nascidos com SCEH, 

até mesmo porque, em muitos países, a interrupção médica da gestação é 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 cardíaco e os 265 restantes (24%) não foram submetidos a intervenção 

cirúrgica. Dos que foram submetidos à operação de Norwood, 68% sobreviveram 

(CHECCHIA, et al., 2005).  

Estes dados, portanto, são de centros de referência nesta cirurgia; e mesmo 

assim, a taxa de mortalidade é elevada. A cada nova cirurgia, maior é o aumento na 

taxa. 

Desde 1971, quando o procedimento de Fontan foi criado, até os dias atuais, 

diversas modificações cirúrgicas foram propostas melhorando os resultados, 

reduzindo a mortalidade pós-operatória em grandes centros, para valores 

aproximados a 5%. No entanto, em longo prazo, esses pacientes são suscetíveis a 

inúmeras complicações, resultando numa taxa de sobrevida em 10 anos de 60% a 

80% (JIA e ESMAILY, 2022). 

Na Circulação Fontan, um ventrículo único tem que bombear sangue pelos 

leitos vasculares sistêmicos e pulmonares em série, resultando em uma pós-carga 

aumentada (incluindo as resistências vasculares sistêmica e pulmonar) e pré-carga 

diminuída (enchimento ventricular), com aumento significativo da pressão venosa 

central devido à falta de elevação da pressão tipicamente fornecida pelo ventrículo 

direito (DE ZÉLICOURT, et al., 2010). 

De acordo com Corno, et al. (2019) e Tang, et al. (2020), os resultados em 

longo prazo da Circulação Fontan são complicados pela morbidade substancial. 

Alguns dos problemas citados pelos autores são: disfunção ventricular progressiva, 

arritmias atriais, regurgitação da valva atrioventricular, malformações arteriovenosas 

pulmonares (PAVMs – pulmonary arteriovenous malformations), capacidade de 

exercício diminuída, enteropatia perdedora de proteínas (PLE – protein losing 
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enteropathy), retardo do crescimento somático, complicações trombóticas e 

desfechos neurológicos ruins, hipertensão venosa crônica com aumento da pressão 

capilar hidrostática, derrames pericárdicos e pleurais recorrentes, ascite, retenção 

generalizada de líquidos, insuficiência renal, insuficiência hepática, disfunção 

gastrointestinal, tromboembolismo pulmonar e sistêmico e colaterais venosas, 

hipoxemia persistente e/ou progressiva, comprometimento progressivo da função 

ventricular, intolerância ao exercício e bronquite plástica. 

Trusty, et al. (2018b) relacionaram o impacto hemodinâmico causado pelas 

conexões de Fontan com a ocorrência de fibrose hepática, utilizando a dinâmica do 

fluxo detalhado derivado de exames de Ressonância Magnética (RM) e estudos de 

Dinâmica dos Fluidos Computacional (CFD), avaliando e correlacionando os fluxos, 

perdas de energia e a existência de fibrose hepática. 

Desta forma, a necessidade de melhoria para a cirurgia de Fontan é evidente. 

Devido à grande variedade de anatomias, a identificação de uma solução única se 

torna algo de difícil solução. A ideia de distribuir de maneira ideal o fluxo sanguíneo 

provindo das veias cavas para as artérias pulmonares, oportunizando a menor 

resistência vascular possível, é o que motiva este e vários trabalhos desde os anos 

2000 (DE ZÉLICOURT, et al., 2010). 

Com a utilização de métodos numéricos, como o método de volumes finitos, é 

possível compreender o comportamento do fluxo sanguíneo nas anastomoses 

geradas antes e após as três cirurgias do tratamento eletivo. As várias particularidades 

do sistema circulatório e os inúmeros problemas de saúde que o envolvem exigem 

estudo minucioso, colaborando na obtenção de tratamentos, bem como orientações 

de prevenção de problemas cardiovasculares futuros. 

E nesse aglomerado de variáveis, a conexão realizada nas anastomoses das 

veias cavas à artéria pulmonar é o parâmetro sobre o qual os cirurgiões têm algum 

controle, seja na posição e angulação da anastomose, seja no formato dos enxertos, 

sendo o ponto, portanto, passível de aprofundamento na busca de projetos que 

contribuam para uma mínima queda de pressão e perdas de energia em todo o 

sistema circulatório (DE ZÉLICOURT, et al., 2010). 

Portanto, o enlace das engenharias provendo métodos e ferramentas que 

possam prever o comportamento hemodinâmico pós-cirúrgico – e as áreas médicas 

discutindo e aplicando o conhecimento previamente às cirurgias – apresenta uma 
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alternativa clara na compreensão da mecânica da circulação sanguínea nas áreas 

destacadas, possibilitando a obtenção de resultados adequados ao tratamento das 

mais variadas cardiopatias. 

 

1.5.1 LACUNA DO CONHECIMENTO E ASPECTOS DE INEDITISMO  

Por meio de revisão bibliográfica de forma narrativa, foram identificados 

trabalhos que analisam a reologia do fluido na região das anastomoses entre as veias 

cavas e a artéria pulmonar. Porém, neste estudo não foi evidenciado o uso de 

simulações nas quais a interação fluido-estrutura fosse utilizada. Outro ponto de 

destaque foi a falta de estudos das dimensões das artérias pulmonares, evidenciando 

uma lacuna no conhecimento.  

Baseado nas palavras-chaves dos artigos aderentes a esta pesquisa, 

encontrados anteriormente na revisão narrativa, foi montada a estrutura base para a 

realização da revisão bibliográfica de forma sistemática, buscando comprovar o 

ineditismo da lacuna de conhecimento encontrada. 

Definidas as palavras, a semelhança 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 relevância, serviriam para embasar 

a revisão de forma sistemática (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 são relevantes e 

merecem destaque: 

a. Os grupos 1, 2 e 3 delimitam a pesquisa, são importantes e devem 

obrigatoriamente estar presentes nas bases de busca; 

b. O grupo 4 reforça o grupo 3 delimitando-o; porém não é obrigatório estar 

presente na busca a ser realizada; 

c. O grupo 5 delimita a área exata de investigação, uma vez que a pesquisa 

narrativa já tinha sinalizado lacuna neste tema; 

d. O grupo 6 fecha a área 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 participarão da revisão, e com a inclusão do 

grupo 6 comprovaremos a existência da lacuna; 
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e. Caso seja necessária maior delimitação, serão utilizados os grupos 7 e 

8. Não são importantes, mas delimitam a lacuna. 

 

Quadro 1 – Segmentação das palavras-chaves organizadas em grupos por ondem de 
relevância. 

1 - Método CFD 4 - Chave Hemodynamic assessment 

 Computational fluid dynamics  Hemodynamic performance of 
surgical operations  Flow modeling computational  

 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 

Chave 
Computational fluid–structure 
interaction doenças Glenn 

 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 – Definição da estrutura para pesquisa nas bases de busca. 

 
Fonte: Elaborado pelo autor. 
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Analisando as bases Web of Science e Scopus e fazendo as interpolações 

entre os grupos, evidenciou-se que a utilização 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, não foram 

identificadas pesquisas focadas na verificação da melhor posição para se realizar as 

anastomoses cavopulmonares por meio de ferramentas CFD, com o objetivo de 

encontrar a posição ótima destas anastomoses, considerando a interação fluido-

estrutura.  

A busca retornou trabalhos focados em pontos como: fenestração, análise 

computacional do fluxo sanguíneo em um tipo de anastomose cavopulmonar e o 

estudo de um bypass para anastomose cavopulmonar. 

A partir destes artigos e suas referências, outros assuntos foram incorporados 

na lacuna, como o Planejamento Cirúrgico de Fontan e os diversos estudos 

elaborados sobre o tema. Por fim, a definição do conjunto ideal de variáveis numa 

simulação de CFD, propondo um Planejamento Cirúrgico seguro, porém simplificado, 

foi obtida como lacuna a ser abordada neste estudo.  

 

1.6 DELIMITAÇÃO DA PESQUISA 

Foi investigado o comportamento do fluxo sanguíneo em portadores de SCEH 

pós-anastomose entre a artéria pulmonar e a veia cava inferior após a cirurgia de 

Fontan, comparando os resultados da perda de energia, distribuição do fluxo entre os 

pulmões esquerdo e direito e a tensão na parede do enxerto, utilizando condições de 

contorno realistas e comparando-as com as simplificadas. 
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As condições de contorno foram consideradas em pacientes em descanso, uma 

vez que os resultados obtidos nesta condição poderão ser extrapolados. Para 

condições em exercício, a alteração é dada em condições normalmente impostas, 

como aumento da pressão e velocidade de entrada do fluxo sanguíneo e aumento da 

resistência pulmonar, tema que será discutido no Capítulo 3, Estado da Arte. 

 

1.7 CONTRIBUIÇÃO DO TRABALHO 

A principal contribuição esperada desta pesquisa é validar as condições de 

contorno necessárias para a realização do Planejamento Cirúrgico de Fontan, 

comparando condições realistas com as simplificadas, a fim de que haja equilíbrio 

entre a precisão e o tempo de processamento computacional dos resultados. 

Com a validação das condições, há possibilidade de que centros de recurso 

reduzido sejam inseridos à tecnologia, favorecendo a obtenção de simulações pré-

cirúrgicas adequadas ao tratamento das mais variadas cardiopatias. 

 

1.8 ESTRUTURA DO TRABALHO 

A presente tese foi organizada da seguinte forma: 

Este capítulo apresenta o contexto em que o trabalho se insere, juntamente 

com o problema de pesquisa, ambos embasados na bibliografia. Além disso, aqui são 

apresentados os objetivos gerais e os específicos, hipótese, justificativa, obtenção da 

lacuna do conhecimento, delimitação da pesquisa e a contribuição esperada. 

Por compreender conteúdos multidisciplinares, o campo de estudo, foco deste 

trabalho, tangencia definições médicas interpoladas a conceitos de engenharia, 

devendo, para compreensão do leitor, ser obrigatoriamente esclarecidas as definições 

elementares, conforme destacado no Capítulo 2. 

No Capítulo 3, uma ampla revisão foi realizada acerca do tema desta pesquisa, 

culminando com o Planejamento Cirúrgico de Fontan. 

Já no Capítulo 4, de forma detalhada, são descritos os materiais e o método de 

pesquisa utilizados no trabalho, assim como estratégias e principais atividades 

realizadas para a sua condução. 

O Capítulo 5 traz os resultados obtidos com as simulações em regime 

permanente e transiente, com vasos rígidos; e após, em regime transiente, com vasos 

flexíveis, comparando e discutindo os resultados. 
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O Capítulo 6 aponta as principais conclusões da pesquisa.  

E por fim, no Capítulo 7 são propostas sugestões de temas para trabalhos 

futuros relacionados ao tema. 

Após as Referências Bibliográficas, foi apresentado um conjunto de 

Apêndices que inclui o parecer do comitê de ética e pesquisa, a apresentação do 

termo de consentimento livre e esclarecido para pais e responsáveis, a autorização 

para participação da ONG Coração Curumim e, por fim, o conjunto de tutoriais do 

método proposto. 
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2 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

Por se tratar de um trabalho multidisciplinar envolvendo medicina e engenharia, 

há a necessidade de abordar termos que, enquanto para uns são elementares, para 

outros são desconhecidos. Desta forma, neste capítulo serão abordados os seguintes 

temas: sistema circulatório humano, cardiopatias de ventrículo de fisiologia única, 

síndrome do coração esquerdo hipoplásico, reologia, modelos constitutivos das 

paredes dos vasos sanguíneos, modelagem computacional fluidodinâmica e, por fim, 

será abordada a interação fluido-estrutura. 

 

2.1 SISTEMA CIRCULATÓRIO HUMANO 

A função do sistema circulatório, ou cardiovascular, é basicamente distribuir os 

nutrientes absorvidos pelo sistema digestório, o oxigênio absorvido pelos pulmões e 

os hormônios para todo o organismo do indivíduo. Ele também retira das células os 

resíduos do metabolismo, as excretas nitrogenadas e o gás carbônico produzido no 

metabolismo celular para que possam ser eliminados do corpo (SOUZA e ELIAS, 

2006). 

Conforme descrevem Fattini e Dângelo (2002), o sistema circulatório é 

constituído de: 

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

sangue e o coração; 

b) Sistema linfático, formado pelos vasos linfáticos, capilares linfáticos, troncos 

linfáticos e órgãos linfoides (linfonodos e tonsilas); 

c) Órgãos hematopoiéticos, representados pela medula óssea e órgãos 

linfoides, como o baço e o timo. 

Sendo essencial para a fisiologia humana, esse sistema está relacionado aos 

batimentos cardíacos e à distribuição do sangue e linfa por todo o organismo. A 

circulação sanguínea acontece pelas vias de circulação conhecidas como veias, 

artérias e vasos capilares. Do sistema exposto anteriormente, o coração é a bomba 

muscular responsável por manter a circulação sanguínea corporal, composta por uma 

imensa rede de vasos cujo trajeto começa e termina no coração, funcionando em um 

ciclo contínuo de contração 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 circulação pós-natal, o coração bombeia sangue a cada batida para dois 

circuitos dispostos em série: a circulação pulmonar e a circulação sistêmica, e ambas 

são interligadas, conforme ilustra a Figura 1. 

 

Figura 1 – Vias circulatórias1 

 
Fonte: Tortora e Derrickson (2016). 

 
1 As setas pretas longas indicam a circulação sistêmica, as setas pretas curtas, a circulação pulmonar; 
e as setas vermelhas, a circulação porta hepática. 
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Resumidamente, a circulação sistêmica promove o fluxo sanguíneo para todos 

os tecidos corporais, exceto para os pulmões, sendo chamada também de grande 

circulação ou circulação periférica. Já a circulação pulmonar promove o fluxo 

sanguíneo para os pulmões (GUYTON e HALL, 2011). 

Na circulação natural, descrita por Tortora e Derrickson (2016), o sangue 

venoso, rico em dióxido de carbono, retorna ao coração pelo átrio direito, através das 

veias cavas inferior e superior, além do seio coronário. O início da circulação pulmonar 

ocorre no átrio direito, quando o sangue passa pela valva tricúspide, alcançando o 

ventrículo direito.  

Através da valva tronco pulmonar o sangue é bombeado para as artérias 

pulmonares e seus ramos, para, finalmente, dentro dos pulmões esquerdo e direito, 

realizar as trocas gasosas, onde, nos capilares pulmonares, recebe o oxigênio do ar 

contido nas vias aéreas, eliminando o dióxido de carbono.  

Após as trocas gasosas nos capilares o sangue arterial, rico em oxigênio, é 

coletado pelo sistema de veias pulmonares e retorna ao coração, dirigindo-se ao átrio 

esquerdo, concluindo a circulação pulmonar. Esse fluxo ocorre em grande parte 

dentro do coração, conforme detalhado na Figura 2 (VAN DE GRAAFF, 2003). 

O lado esquerdo do coração é a bomba para a circulação sistêmica, que recebe 

o sangue dos pulmões, rico em oxigênio, pelo átrio esquerdo onde alcança o ventrículo 

esquerdo pela valva mitral, sendo bombeado, através da valva da aorta, para a aorta 

e, em seguida, para as artérias sistêmicas menores, que transportam o sangue para 

todos os órgãos do corpo2. Já nos tecidos sistêmicos, as artérias dão origem às 

arteríolas, de diâmetro menor, que finalmente levam o sangue aos extensos leitos dos 

capilares sistêmicos (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

Através das finas paredes dos capilares são realizadas as trocas de nutrientes 

e gases, onde o sangue cede oxigênio e capta dióxido de carbono. Partindo dos 

capilares, o sangue flui para as vênulas sistêmicas que levam o sangue desoxigenado 

para longe dos tecidos. Fundem-se formando veias sistêmicas, que convergem para 

formar as grandes veias cavas superior e inferior, retornando novamente ao coração 

pelo átrio direito, encerrando-se a circulação sistêmica (SOUZA e ELIAS, 2006). 

 

 
2 Exceto os alvéolos dos pulmões, que são irrigados pela circulação pulmonar. 
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Figura 2 – Sistema circulatório – coração. 

 
 Fonte: Adaptado de Netter, (2011). 

 

Esta atividade circulatória ininterrupta mantém a viabilidade e a função de todos 

os tecidos do organismo. O dióxido de carbono é eliminado pelos pulmões, enquanto 

outros dejetos são eliminados pelos rins ou metabolizados no fígado, para posterior 

excreção (SOUZA e ELIAS, 2006). 

A circulação sanguínea fetal difere da pós-natal anatômica e funcionalmente, 

possibilitando que fetos com SCEH sobrevivam até momentos pós-parto (Figura 3 – 

A). Ela é estruturada para suprir as necessidades do organismo em rápido 

crescimento em um ambiente de hipóxia relativa, onde a única conexão entre o feto e 

o meio externo é a placenta, suprindo de nutrientes, retirando produtos em 

degradação e provendo trocas gasosas. Desta forma, na circulação fetal há estruturas 

especiais que permitem ao feto a troca de substâncias com sua mãe. Difere da 

circulação pós-natal, pois os pulmões, rins e os órgãos gastrointestinais não 

funcionam antes do nascimento (VAN DE GRAAFF, 2003). 
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Após o nascimento, as funções pulmonares, renais e digestivas se iniciam, 

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

oval e os vasos umbilicais não são mais necessários (Figura 3 – B). Dessa forma, 

ocorre o fechamento do forame oval, do ducto venoso e o canal arterial se contraem 

(TORTORA e DERRICKSON, 2016).  

 

Figura 3 – Desenvolvimento da circulação fetal (A) e suas mudanças na etapa pós-natal (B). 
 

 
Fonte: Moore & Persaud (2003). 
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O fechamento do forame oval ocorre normalmente logo após o nascimento, 

pelo aumento de pressão no átrio esquerdo sobre sua válvula contra o septum 

secundum, transformando-se na fossa oval, uma depressão no septo interatrial. 

Quando o recém-nascido faz sua primeira respiração, os pulmões se expandem e 

aumenta o fluxo de sangue nos pulmões. O sangue, retornando dos pulmões para o 

coração, aumenta a pressão no átrio esquerdo. Isso fecha o forame oval, empurrando 

a válvula 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 vasoconstrição ocorre quase imediatamente 

após o nascimento, transformando-se no ligamento arterial; parece ser mediado pela 

bradicinina, uma substância liberada pelos pulmões durante a sua distensão inicial. 

Essa substância tem potentes efeitos contráteis na musculatura lisa, atuando na 

dependência do alto teor de oxigênio do sangue aórtico. Quando a pressão de 

oxigênio no sangue que passa pelo ducto arterial excede 50 mmHg, este tende a se 

contrair. Isso ocorre porque altas concentrações de oxigênio indicam que o sangue 

está sendo oxigenado adequadamente pelos pulmões e não há necessidade de 

desviar o sangue para o ducto arterial (MOORE e PERSAUD, 2003).  

O fechamento do ducto venoso ocorre pela contração do seu esfíncter, 

possibilitando que o sangue que entra no fígado percorra os sinusoides hepáticos. 

Porém, vale ressaltar que a mudança do padrão circulatório fetal para o padrão adulto 

não ocorre repentinamente. Algumas alterações ocorrem com a primeira respiração; 

e outras, após horas, dias ou até meses (MOORE e PERSAUD, 2003). 

A porção intra-abdominal da veia umbilical se torna o ligamento redondo do 

fígado; o ducto venoso se transforma no ligamento venoso. Após todas estas 

modificações, o bebê terá a circulação semelhante à de um adulto humano. 

A seguir, serão abordados os diferentes tipos e funções dos vasos sanguíneos, 

uma vez que há relevância significativa para o êxito do presente trabalho. 

 

2.1.1 VASOS SANGUÍNEOS 

O conjunto de artérias, arteríolas, capilares, vênulas e veias pode ser chamado 

de vasos sanguíneos. Sendo os vasos sanguíneos estruturas contidas no sistema 

circulatório humano, merecem definição e diferenciação para o completo 
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entendimento do presente trabalho. Segundo Gozzi (2020), cada um destes órgãos 

tem função e estrutura distintas na condução do sangue pelo organismo. 

As artérias têm a função de transportar o sangue do coração para os tecidos, 

órgãos e periferia do corpo. Das grandes artérias elásticas são formadas as artérias 

musculares de tamanho médio, encontradas em diversas partes do corpo humano. 

Estas, por sua vez, se ramificam em artérias menores, chamadas arteríolas. À 

medida que as arteríolas entram em um tecido, se ramificam em uma miríade de vasos 

minúsculos, chamados capilares, que têm a função de permitir a troca de substâncias 

entre o sangue e os tecidos do corpo (VAN DE GRAAFF, 2003). 

De um grupo de capilares, no interior do tecido, há a formação de diminutas 

veias, denominadas vênulas. Com a fusão destas, surgem os vasos sanguíneos, 

progressivamente maiores, chamados de veias, que transportam o sangue dos 

tecidos de volta ao coração (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

 

Figura 4 – Estrutura comparativa dos vasos sanguíneos – Artéria e Veia. 

 
Fonte: Tortora e Derrickson (2016). 

 

A parede de um vaso sanguíneo é composta por três camadas: túnica íntima, 

túnica média e túnica externa. Cada camada é composta por um tecido diferente, 

sendo um revestimento interno epitelial, na túnica interna; uma camada média que 
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consiste em um músculo liso e tecido conjuntivo elástico, na túnica média; e um 

revestimento externo de tecido conjuntivo, na túnica externa (Figura 4) (VAN DE 

GRAAFF, 2003). 

Tortora e Derrickson (2016) descrevem que, com a modificação da arquitetura 

básica das túnicas, são criados os cinco principais tipos de vasos sanguíneos 

(artérias, arteríolas, capilares, vênulas e veias), diferenciando-se em função e 

estrutura. 

 

2.1.1.1 ESTRUTURA DOS VASOS: TÚNICAS ÍNTIMA, MÉDIA E EXTERNA 

A túnica íntima forma o revestimento interno dos vasos sanguíneos e está em 

contato direto com o sangue, sendo fundamental para este trabalho, uma vez que o 

estudo da relação entre o fluido (sangue) e as paredes celulares (estrutura) está 

contido no objetivo definido. A abertura interior do vaso é chamada lume, e sua 

camada mais interna, endotélio, que é composto por uma fina lâmina de células planas 

revestindo a face interna de todo o sistema circulatório, tendo a função de influenciar 

fisicamente no fluxo sanguíneo, produzir localmente mediadores químicos que 

influenciam o estado contrátil do músculo liso do vaso e realizar assistência na 

permeabilidade capilar (Figura 4) (VAN DE GRAAFF, 2003). 

O segundo componente da túnica íntima é a membrana basal, que fornece uma 

base de suporte físico para a camada epitelial, dando resistência significativa à 

tensão, além de elasticidade para distensão e retração. A parte mais externa da túnica 

íntima, que forma o limite entre a túnica íntima e a túnica média, é a lâmina elástica 

interna, caracterizada por conter uma superfície fina de fibras elásticas com uma 

quantidade variável de aberturas em forma de janela, que lhe dão o aspecto de um 

queijo suíço. Estas aberturas facilitam a difusão de substâncias da túnica íntima para 

a túnica média, mais espessa (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

A túnica média é uma lâmina de tecido conjuntivo e muscular, que apresenta 

maior variação entre os diferentes tipos de vasos, sendo relativamente espessa, 

composta basicamente de células musculares lisas e quantidades substanciais de 

fibras elásticas. A função básica das células musculares lisas que se estendem de 

forma circular em tomo do lume é regular o seu diâmetro (Figura 4) (VAN DE 

GRAAFF, 2003). 
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Importante descrever que a velocidade do fluxo sanguíneo pelas diferentes 

partes do corpo é regulada pela amplitude de contração do músculo liso nas paredes 

de vasos específicos, sendo fundamental na regulação da pressão arterial. Além de 

regular o fluxo sanguíneo e a pressão arterial, o músculo liso se contrai quando os 

vasos são danificados. Para ajudar a limitar a perda de sangue pelo vaso danificado, 

as células musculares lisas ajudam a produzir as fibras elásticas no interior da túnica 

média, o que permite a distensão e a retração dos vasos sob pressão aplicada pelo 

sangue (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

A última camada do vaso sanguíneo, a túnica externa, é formada por fibras 

colágenas e elásticas (Figura 4). Ancorada numa rede de fibras elásticas, a lâmina 

elástica externa é parte da túnica média. Tem a função de fornecer inervação à parede 

do vaso e aos próprios 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 descrição mais aprofundada. 

 

2.1.1.2 ARTÉRIAS 

As artérias têm por função conduzir o sangue para fora do coração, 

bombeando-o com pressão 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 três revestimentos de um vaso sanguíneo 

típico, diferenciando-se dos demais pela túnica média espessa, variando de muscular 

a elástica. Possui alta complacência3 em resposta a pequenos aumentos de pressão 

conforme ilustra a Figura 5. Contrai-se e relaxa com facilidade, reduzindo e 

aumentando o lume, causando assim vasoconstrição ou vasodilatação (TORTORA e 

DERRICKSON, 2016). 

As maiores artérias do corpo são chamadas de artérias elásticas, ou artérias 

condutoras. Incluem a aorta, o tronco pulmonar, o tronco braquiocefálico, as artérias 

subclávia, carótida comum e ilíaca comum. Têm a importante função de ajudar no 

impulsionamento do sangue, enquanto os ventrículos estão 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 pressão.  
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momento, suas paredes, altamente elásticas, se distendem, acomodando o fluxo 

sanguíneo, e com isso armazenam energia mecânica atuando como um reservatório 

de pressão.  

 

Figura 5 – Corte transverso através de uma artéria. 

 
Fonte: Tortora e Derrickson (2016). 

  

Em seguida, as fibras elásticas 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 ventrículos estão relaxados, 

conforme ilustrado na Figura 6 (VAN DE GRAAFF, 2003). 

 

Figura 6 – Função do reservatório de pressão das artérias elásticas. 

 

Fonte: Tortora e Derrickson (2016). 
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As artérias de tamanho médio são chamadas de artérias musculares. Contêm 

mais músculo liso e menos fibras elásticas do que as artérias elásticas. Têm como 

característica vasoconstrição e vasodilatação elevadas, ajustando assim a 

intensidade do fluxo sanguíneo. Com a ramificação destas artérias musculares 

surgem as artérias distribuidoras, que levam o sangue para os diversos órgãos do 

corpo. Estas últimas têm a característica de permitir alterações no diâmetro do vaso, 

mas também evitam o encurtamento ou sua retração quando este é cortado4 

(TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

 

2.1.1.3 VEIAS 

As veias são responsáveis por conduzir o sangue de volta ao coração e 

remover as toxinas dos tecidos para que sejam eliminadas. Além disso, as veias 

atuam como importantes reservatórios de sangue extra (GUYTON e HALL, 2011). 

As veias têm início após os vasos capilares, pois estes representam a junção 

entre as artérias e as veias. Pelo fato de a pressão no sistema venoso ser muito baixa, 

em geral as veias possuem paredes muito finas em relação ao seu diâmetro total, 

sendo compostas pelas mesmas três camadas de túnicas presentes nas artérias; 

porém, com espessuras distintas das citadas. Mesmo assim, são suficientemente 

musculares para se contraírem e expandirem, agindo como um reservatório 

controlável para o sangue extra, de acordo com as necessidades da circulação 

(GUYTON e HALL, 2011). 

Conforme descrevem Tortora e Derrickson (2016), a túnica íntima das veias é 

mais espessa do que a das artérias; a túnica média das veias é muito mais fina do 

que a das artérias, com relativamente poucas fibras elásticas e musculares lisas. A 

túnica externa das veias é a camada mais espessa, e é formada por fibras colágenas 

e elásticas. As veias não possuem as lâminas elásticas interna e externa encontradas 

nas artérias (Figura 4). 

Mesmo sendo suficientemente distensíveis, adaptando-se às variações de 

volume e pressão do sangue que passa por elas, as veias não estão preparadas para 

resistir altas pressões. O lume de uma veia é proporcionalmente maior que o de uma 

artéria. Portanto, o motivo de as veias e artérias serem diferentes está na diferença 

 
4 A capacidade do estado de contração parcial e manutenção do músculo na parede dos vasos 
sanguíneos, é chamada de tônus vascular. 
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de pressão que suportam; nas veias a pressão é inferior que a encontrada nas artérias 

(Figura 4) (VAN DE GRAAFF, 2003). 

O bombeamento do sangue, feito pelo coração, é o principal fator para o retorno 

venoso, sendo auxiliado pelas contrações musculoesqueléticas realizadas pelos 

membros inferiores. Muitas veias também possuem válvulas, apontadas no sentido 

do coração, com a função de auxiliar no retorno venoso, impedindo o fluxo retrógrado 

do sangue (Figura 4) (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

 

2.1.2 CICLO CARDÍACO 

O ciclo cardíaco é o conjunto de eventos que ocorrem entre dois batimentos 

cardíacos. Inicia-se com a geração de um estímulo elétrico do nodo sinusal, localizado 

na parede lateral superior ao átrio direito, próximo à abertura da veia cava superior. 

Este estímulo elétrico se difunde rapidamente deste ponto para ambos os átrios e, 

através do feixe atrioventricular, para os ventrículos. Há um retardo de mais de 0,1 

segundo entre a passagem do impulso cardíaco dos átrios aos ventrículos, permitindo 

que os átrios se contraiam antes dos ventrículos (GUYTON e HALL, 2010). 

 

Quadro 3 – Fases importantes do ciclo cardíaco 
 Fase Mecanismo Fluxo sanguíneo 

S
ís

to
le

 v
en

tr
ic

u
la

r Contração 
isovolumétrica 

- Valvas semilunares fechadas; 
- Valvas atrioventriculares fechadas; 
- Início da contração dos ventrículos. 

Aumento da pressão 
intraventricular sem alteração no 

fluxo do sangue. 

Ejeção 
ventricular 
rápida 

- Valvas semilunares abertas; 
- Valvas atrioventriculares fechadas; 
- Contração dos ventrículos. 

Saída de sangue, em 
velocidade e pressão elevadas, 
dos ventrículos para as artérias 

pulmonar e aorta. 
Ejeção 
ventricular 
lenta 

- Valvas semilunares abertas; 
- Valvas atrioventriculares fechadas; 
- Contração dos ventrículos. 

Continuidade do escoamento do 
sangue dos ventrículos para as 

artérias pulmonar e aorta. 

D
iá

st
o

le
 

ve
n

tr
ic

u
la

r 

Relaxamento 
isovolumétrico 

- Valvas semilunares fechadas; 
- Valvas atrioventriculares fechadas; 
- Relaxamento dos ventrículos. 

Sem alteração no fluxo do 
sangue. 

Enchimento 
ventricular 
rápido 

- Valvas semilunares fechadas; 
- Valvas atrioventriculares abertas; 
- Não há contração atrial. 

Escoamento do sangue contido 
nos átrios aos ventrículos 

relaxados, em velocidade e 
pressão elevadas. 

Enchimento 
ventricular 
lento (diástase) 

- Valvas semilunares fechadas; 
- Valvas atrioventriculares abertas; 
- Não há contração atrial. 

Continuidade do escoamento do 
sangue aos ventrículos a partir 
dos átrios, veias cavas e veias 

pulmonares. 

Sístole atrial 
- Valvas semilunares fechadas; 
- Valvas atrioventriculares abertas; 
- Contração dos átrios. 

Passagem do restante do 
sangue dos átrios aos 

ventrículos. 
Fonte: Adaptado de Guyton e Hall (2010). 
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Inicialmente, os átrios bombeiam sangue para o interior dos ventrículos e só 

após há a grande contração ventricular. Assim, origina-se o ciclo cardíaco, iniciando 

a circulação sanguínea (GUYTON e HALL, 2010). 

Este ciclo abrange dois períodos: 

1 – Diástole (relaxamento): momento em que o coração é preenchido por 

sangue; 

2 – Sístole (contração): período em que o sangue é ejetado do coração. 

O ciclo cardíaco pode ser resumido em seis importantes fases conforme 

evidenciado no Quadro 3. 

O diagrama de Wiggers (Figura 7) detalha a sequência de eventos que 

ocorrem no ciclo cardíaco para o coração esquerdo. Pressão arterial, volume 

ventricular, fluxo sanguíneo arterial e eletrocardiograma são simultaneamente 

plotados contra o tempo neste gráfico, evidenciando vários aspectos do ciclo cardíaco. 

 

Figura 7 – Diagrama de Wiggers. 

 
Fonte: Adaptado de Guyton e Hall (2010). 
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2.1.3 PRESSÃO ARTERIAL 

A pressão arterial (PA) é a pressão hidrostática exercida pelo sangue nas 

paredes de um vaso sanguíneo devido à contração dos ventrículos. Ela é determinada 

pelo débito cardíaco, volume de sangue e resistência vascular. É mais alta nas artérias 

próximas ao coração e mais baixa próximo às veias cavas, como ilustra a Figura 8 

(TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

 

Figura 8 – Pressões sanguíneas normais nas diferentes partes do sistema circulatório, 
quando a pessoa está na posição horizontal. 

 
Fonte: Guyton e Hall (2011). 

 

2.1.4 RETORNO VENOSO 

Como visto, quanto mais distante do ventrículo esquerdo, menor a pressão 

arterial no vaso sanguíneo. Em um homem adulto jovem, normal e em repouso, como 

ilustrado na Figura 8, a PA sobe para aproximadamente 120 mmHg durante a sístole 

e desce para aproximadamente 80 mmHg durante a diástole próximo à aorta. Na 

extremidade venosa dos capilares, a pressão venosa diminuiu para aproximadamente 

16 mmHg e continua diminuindo, chegando a 0 mmHg próximo ao átrio direito 

(TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

Desta forma, a diferença entre a pressão das extremidades venosas e o 

ventrículo direito, mesmo sendo pequena, é suficiente para provocar retorno venoso 

ao coração (GUYTON e HALL, 2011). 

Uma das causas do aumento da pressão no átrio direito é a insuficiência da 

valva atrioventricular direita (valva tricúspide), que deixa o sangue regurgitar 

realizando-se assim, fluxo retrógrado quando os ventrículos se contraem. O resultado 
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é a redução do retorno venoso e o acúmulo de sangue no lado venoso da circulação 

sistêmica5 (VAN DE GRAAFF, 2003). 

Uma vez que a pressão venosa nos membros inferiores é baixa, mal superando 

a força da gravidade, dois outros mecanismos exercem pressão auxiliar para que o 

sangue seja direcionado ao átrio direito: a bomba musculoesquelética (Figura 9) e a 

bomba respiratória, ambas dependentes da presença das válvulas nas veias 

(GUYTON e HALL, 2011). 

Veias de grande calibre estão situadas adjuntas aos músculos esqueléticos. 

Quando ocorre a contração desses músculos, há compressão desses vasos, 

colaborando no aumento da pressão sanguínea (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

 

Figura 9 – Ação da bomba musculoesquelética no retorno do sangue para o coração. 

 
Fonte: Tortora e Derrickson (2016). 

 

Resumidamente, a ação da bomba musculoesquelética seria: 

 
5 Este tema é importante quando se trata de cardiopatias de VU, principalmente da Síndrome do 
coração esquerdo hipoplásico, uma vez que a insuficiência da valva tricúspide é frequente e, portanto, 
merece destaque como referência bibliográfica. 
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a) Em repouso, as válvulas venosas distais (mais distantes do coração) e 

proximais (mais próximas do coração) ficam abertas, permitindo o 

retorno venoso ao coração (átrio direito) (Figura 9 a); 

b) Com a contração do músculo dos membros inferiores, o sangue é 

impulsionado através da válvula proximal, ficando a válvula distal 

fechada. Esta ação é chamada ordenha (Figura 9 b); 

c) À medida que os músculos dos membros inferiores relaxam, a válvula 

proximal se fecha e a distal se abre. Quando as veias estão preenchidas, 

a válvula proximal abre-se novamente (Figura 9 c). 

Assim como a bomba musculoesquelética, a bomba respiratória se baseia na 

compressão e descompressão das veias de forma alternada. Na inspiração o 

diafragma se desloca para baixo, reduzindo a pressão na cavidade torácica, 

aumentando a pressão na cavidade abdominal. As veias abdominais, nesse momento, 

são comprimidas, e um maior volume de sangue se desloca destas para as veias 

torácicas descomprimidas e em seguida ao átrio. Na expiração, as pressões se 

invertem, as válvulas, nas veias, impedem o fluxo retrógrado do sangue das veias 

torácicas para as abdominais (GUYTON e HALL, 2011). 

Com o embasamento teórico estabelecido sobre o sistema circulatório humano 

fetal e pós-natal, o sangue humano e seus constituintes, é possível neste momento, 

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

 

2.2  CARDIOPATIAS DE VENTRÍCULO DE FISIOLOGIA ÚNICA (VU) 

Cardiopatias de ventrículo de fisiologia única (VU) é o nome dado ao conjunto 

de cardiopatias que possuem um único ventrículo capaz de suportar todo o sangue 

proveniente do corpo e do pulmão pelos átrios direito e esquerdo. Isso ocorre quando 

uma das duas câmaras de bombeamento do coração (ventrículos) não é do tamanho 

adequado ou quando a força de contratilidade é incapaz de gerar funcionamento 

adequado. Este ventrículo sozinho terá a função de enviar o sangue para as artérias 

pulmonar e aorta (SABARÁ HOSPITAL INFANTIL, 2020; BOSTON CHILDREN’S 

HOSPITAL, 2020). 

Desta forma, segundo o Boston Children’s Hospital (2020), várias cardiopatias, 

como as do grupo VU, são conhecidas, incluindo:  

− Atresia tricúspide; 

http://www.childrenshospital.org/conditions-and-treatments/conditions/t/tricuspid-atresia
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− Síndrome do coração esquerdo hipoplásico (SCEH); 

− Atresia valvar mitral (geralmente associada à SCEH); 

− Ventrículo esquerdo único; 

− Ventrículo esquerdo de entrada dupla; 

− Ventrículo direito de dupla saída; 

− Atresia pulmonar com septo ventricular intacto; 

− Anomalia de Ebstein; 

− Defeito do canal atrioventricular desbalanceado.  

Esse conjunto de cardiopatias varia muito quanto ao tipo de ventrículo principal, 

podendo ser o direito, o esquerdo e até indeterminado. As estruturas nas quais este 

ventrículo está conectado, como o átrio direito, átrio esquerdo, artéria pulmonar e 

artéria aorta, podem variar conforme a anomalia do ventrículo inutilizado, 

transformando cada cardiopatia de VU numa cardiopatia única. Cada variante 

associada também poderá ter lesões associadas, inexistência de estruturas entre 

outros (SABARÁ HOSPITAL INFANTIL, 2020; BOSTON CHILDREN’S HOSPITAL, 

2020). 

São cardiopatias raras e complexas que, segundo o Boston Children’s Hospital 

(2020), afetam 1 a cada 20 mil recém-nascidos, sendo a Síndrome do Coração 

Esquerdo Hipoplásico a de maior complexidade – cardiopatia esta que será estudada 

conforme o objetivo deste trabalho. 

 

2.3  SÍNDROME DO CORAÇÃO ESQUERDO HIPOPLÁSICO (SCEH) 

O termo Síndrome do Coração Esquerdo Hipoplásico foi introduzido por 

Noonan e Nadas, em 1958, para descrever as características morfológicas da atresia 

mitral (estreitamento da valva mitral) e da atresia aórtica (estreitamento da valva 

aórtica) combinadas (NOONAN e NADAS, 1958). 

Entretanto, pode ser ampliado o conceito de SCEH para os casos que tenham 

valvas mitral e aórtica, mas que o hipodesenvolvimento do ventrículo esquerdo 

incapacite de manter a circulação sistêmica (BHARATI e LEV, 1984). 

Em conjunto com a atresia aórtica, é frequente observar a coarctação da aorta 

(estreitamento da aorta) associada à SCEH, onde evita o fluxo sanguíneo retrógrado 

(em sentido à 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 há um amplo espectro morfológico na 

SCEH. Nesta síndrome, há inadequada fisiologia do coração esquerdo, forçando o 

ventrículo direito a se responsabilizar por manter as circulações pulmonar e sistêmica, 

devido ao hipodesenvolvimento variável de estruturas cardíacas esquerdas, das mais 

variadas combinações. Sendo assim, o coração é incapaz de sustentar o débito 

cardíaco sistêmico. 

 

Figura 10 – Comparação entre a anatomia de um coração normal e um coração com SCEH, 
assim como o comportamento dos seus fluxos. 

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

 

Assim, segundo os autores, a abordagem terapêutica fica limitada a 

reconstruções univentriculares por meio das cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan ou 

do transplante cardíaco. 

Na SCEH são comuns a dilatação e a hipertrofia do ventrículo direito, além da 

dilatação do tronco pulmonar. O canal arterial permanece patente, assim como a 

hipoplasia do ventrículo esquerdo e da aorta. É evidenciado que em 95% dos casos 

de atresia aórtica o ventrículo esquerdo é gravemente hipoplásico. O ventrículo direito 

hipertrofiado – geralmente três vezes maior do que em neonatos normais, com valvas 

tricúspide e pulmonar também maiores e anel tricúspide dilatado – favorece ao 

regurgitamento em grau variado, provendo insuficiência tricúspide significativa em 9% 
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dos casos, sendo isto um fator de risco para a sobrevida (SILVA, LOPES e SILVA, 

2013). 

Não há consenso nas causas embriológicas que levam ao desenvolvimento da 

SCEH. A teoria mais aceita é a presença de atresia aórtica isolada, a qual resulta no 

desenvolvimento anormal das estruturas cardíacas em estágio embrionário (SILVA, 

LOPES e SILVA, 2013). 

Os neonatos portadores de SCEH apresentam circulação que depende 

totalmente do ventrículo direito como bomba. Inicialmente, o sangue que entra pelas 

veias cavas inferior e superior passa pelo átrio direito e, através da valva tricúspide, 

atinge o ventrículo direito. Em seguida é ejetado através da valva pulmonar, 

perfundindo os pulmões. Através da mesma valva pulmonar e atravessando o canal 

arterial, o sangue atinge o arco aórtico retrogradamente. Por fim, uma fração do 

sangue atinge a aorta descendente, distribuindo o fluxo pelo corpo. Sem este fluxo 

retrógrado na aorta descendente (Figura 10), não haveria perfusão coronariana; e por 

conter baixo fluxo, o estímulo para o crescimento da aorta ascendente é pequeno, 

resultando na hipoplasia desta estrutura (SILVA, LOPES e SILVA, 2012). 

Até o momento, não há tratamento definitivo para a SCEH. Seria necessário 

que toda estrutura hipoplásica do lado esquerdo fosse restabelecida, e para isso o 

desenvolvimento de um coração totalmente biocompatível seria a solução. 

Desta forma, há dois tratamentos paliativos possíveis, e mesmo com a 

evolução da medicina, poucas mudanças ocorreram desde que Norwood, et al. (1983) 

os descreveram: o transplante cardíaco neonatal e a reconstrução paliativa estagiada, 

realizada em três etapas (cirurgias de Norwood, Glenn e Fontan) (SILVA, LOPES e 

SILVA, 2013). 

O transplante cardíaco tem importantes limitações, como a escassez de 

doadores compatíveis e os efeitos colaterais adversos da imunossupressão em longo 

prazo, além de órgãos transplantados terem vida útil de aproximadamente dez anos, 

necessitando de outros transplantes no decorrer da vida (RAZZOUK, et al., 1996; 

BAUER, et al., 1997). Sendo assim, a reconstrução 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 crianças com 

SCEH e outras formas de hipoplasia do coração esquerdo apresentam as maiores 



67 
 

 
 

taxas de morbidade, chegando a 45% em seus primeiros quatro anos de vida, sendo 

15% a 20% no primeiro estágio de tratamento (cirurgia de Norwood) e 10% a 15% 

interestágios antes da operação de Glenn. Morbidades são associadas à SCEH como 

baixo crescimento, disfunção renal, convulsões, atraso de desenvolvimento, paralisia 

de cordas vocais, dificuldade em alimentação e hospitalizações frequentes, por vezes 

prolongadas. 

 

2.3.1  CIRURGIA DE NORWOOD 

A história natural da SCEH, geralmente fatal no primeiro mês de vida (FLYER, 

1980), foi modificada com a Cirurgia de Norwood, que publicou os primeiros casos de 

sucesso numa série de crianças operadas entre 1979 e 1981 (NORWOOD, et al., 

1981; NORWOOD, et al., 1983). 

O primeiro estágio da reconstrução paliativa é realizado em recém-nascidos 

com até sete dias de vida. Para isso, é alcançada a estabilização hemodinâmica, 

mantendo o canal arterial aberto, com a infusão de prostaglandina, além de suporte 

ventilatório adequado conforme necessário. 

Esse procedimento consiste em conectar o tronco da artéria pulmonar ao arco 

aórtico previamente ampliado com enxerto de politetrafluoretileno (PTFE), 

homoenxerto da artéria pulmonar criopreservada ou até mesmo de pericárdio 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 perfusão pulmonar é mantida por um enxerto tubular de PTFE (3,5 a 4 mm 

de diâmetro) anastomosado nas artérias subclávia direita e pulmonar direita, para a 

opção criada por Blalock-Taussing; ou entre a artéria pulmonar e o ventrículo direito, 

na modificação proposta por Sano conforme destacado na Figura 11 (FANTINI, et al., 

2004). 

 

2.3.2  CIRURGIA DE GLENN 

No segundo estágio da reconstrução paliativa, chamada de Cirurgia de Glenn 

Bidirecional ou Hemi-Fontan, a derivação sistêmico-pulmonar é substituída por uma 

anastomose cavopulmonar bidirecional, ligando a veia cava superior (VCS) à artéria 

pulmonar através de uma anastomose, além da ressecção da prótese 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 oxigenação sanguínea, reduzindo a sobrecarga de volume 

do ventrículo direito e aumentando o fluxo coronariano, decorrente da redução da 

pressão arterial diastólica (FONSECA, et al., 2005). 
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Figura 12 – Cirurgia de Glenn Bidirecional. 

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

2.3.3  CIRURGIA DE FONTAN 

Desde 1971, quando Francis Fontan publicou sua técnica de derivação átrio 

pulmonar, uma série de técnicas cirúrgicas foi desenvolvida para o tratamento de 

cardiopatias univentriculares (KREUTZER, et al., 1973; YACOUB, et al., 1975; 

BJÖRK, et al., 1979; DE LEVAL, et al., 1988 apud FANTINI, et al., 2009). 

Inicialmente, o átrio direito era conectado diretamente à árvore arterial 

pulmonar. Essa configuração levava, muitas vezes, à dilatação grave do átrio direito 

com arritmias atriais resultando em perda de potência e hemodinâmica de fluxo 

ineficientes (SLESNICK e YOGANATHAN, 2014). 

Em 1988, De Leval, et al. propuseram o uso de um túnel lateral, ou Fontan 

Intracardíaco. O procedimento consistia em criar um túnel dentro do átrio direito, entre 

a veia cava inferior e a artéria pulmonar, com o auxílio de prótese suturada na face 

lateral do próprio átrio direito, propiciando fluxos mais laminares; porém, não 

resultando em redução significativa na incidência de complicações, principalmente 

arritmias atriais e disfunção do nó 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 às suturas na parede atrial direita, sendo também difícil 

prever a geometria da evolução do túnel lateral. 

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

da conexão cavopulmonar total, interpondo um conduto protético extracardíaco entre 
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a VCI e a face inferior da APD, objetivando a manutenção do átrio direito como câmara 

de baixa pressão e livre de suturas potencialmente arritmogênicas (BROMBERG, et 

al., 1998). O problema desta técnica está na incapacidade de o tubo protético crescer 

com o desenvolvimento do paciente (SLESNICK e YOGANATHAN, 2014). 

Independentemente do método, a reconstrução 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 conexão 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 extracardíaco. 

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

Há necessidade da utilização de um conduto que conecta a veia cava inferior à 

artéria pulmonar, normalmente feita de PTFE com fenestração (pequeno orifício 

elipsoide que comunica o conduto extracardíaco com o átrio venoso pulmonar) com 

cerca de 2 a 4 mm por 4 a 7 mm6 (FONSECA, et al., 2005; SILVA, et al., 2012; COSTA, 

et al., 2007). A conexão direta das cavas com as artérias pulmonares exclui do sistema 

 
6  Outras técnicas de realização da Cirurgia de Fontan são possíveis, como a confecção de um túnel 
intracardíaco lateral. Porém, este trabalho focará a técnica em que são realizados enxertos 
extracardíacos, ligando a cava inferior à 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 
ocorrência tardia de arritmias. Já Lee, et al. (2007) reforçam que o uso do conduto extracardíaco para 
a Cirurgia de Fontan reduz o risco de disfunção do nó sinusal e mostra melhor resultado da 
hemodinâmica pós-operatória imediata. 
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circulatório o ventrículo subpulmonar, criando nesses indivíduos uma circulação do 

tipo univentricular, completando-se assim a reconstrução paliativa (FONSECA, et al., 

2005). 

Todas as técnicas cirúrgicas atuais para a realização da conexão cavopulmonar 

total desviam o sangue da VCS, que constitui aproximadamente 1/3 do retorno venoso 

sistêmico, para o pulmão direito, ocupando 60% do volume pulmonar total, enquanto 

o sangue provindo da VCI, que constitui 2/3 do retorno venoso sistêmico, é desviado 

para o pulmão esquerdo, com 40% do volume pulmonar total (CORNO, et al., 2019). 

Na conclusão da reconstrução paliativa estagiada têm-se as conexões 

cavopulmonares totais, onde as veias cavas inferior e superior são anastomosadas 

diretamente à artéria pulmonar sem passar pelo coração direito, possibilitando 

sobrevida de qualidade a pacientes com estas malformações, onde apenas uma 

câmara de bombeamento cardíaco é eficaz ou funcional (BARETTA, et al., 2011). 

Com a conexão cavopulmonar total (CCPT), os pacientes com câmara de 

bombeamento cardíaco único passam a ter uma circulação denominada Circulação 

Fontan. Nela, o ventrículo único bombeia o sangue que provém dos pulmões para o 

corpo, e o sangue que retorna do corpo escoa passivamente para os pulmões através 

das conexões anastomosadas no tratamento paliativo (DE LEVAL; DEANFIELD, 

2010). 

Na Circulação Fontan, o fluxo venoso sistêmico é orientado para o pulmão, 

desativando o mecanismo pulsátil do ventrículo pulmonar. Desta forma, o sangue 

oxigenado e o sangue pobre em oxigênio não se misturam, colocando as circulações 

sistêmica e pulmonar em série, permitindo ao corpo funcionar com apenas um 

ventrículo de trabalho (TRUSTY, 2018b).  

Como resultado, o único ventrículo funcional experimenta uma pós-carga 

aumentada (incluindo as resistências vasculares sistêmica e pulmonar) e pré-carga 

diminuída (enchimento ventricular). Além disso, há um aumento significativo da 

pressão venosa central devido à falta de elevação da pressão tipicamente fornecida 

pelo ventrículo direito (DE ZÉLICOURT, et al., 2010). 

COSTA, et al. (2011) descrevem que, com a evolução histórica da anastomose 

cavopulmonar total (Cirurgia de Fontan), algumas modificações foram propostas, 

diminuindo a morbidade e mortalidade de maneira significativa. Uma destas 

modificações foi a realização de uma fenestração entre o tubo de enxerto de Fontan 
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e o átrio sistêmico, que tem o objetivo de auxiliar no período pós-operatório imediato, 

reduzindo a pressão do circuito de Fontan e aumentando o débito cardíaco. 

Estes autores sugerem a utilização da fenestração – conforme abordado na 

técnica usada para este trabalho – logo após a cirurgia de Fontan particularmente para 

pacientes de alto risco, como aqueles com função ventricular deprimida, insuficiência 

da valva atrioventricular, hipoplasia ou distorção da árvore pulmonar, pressão 

pulmonar aumentada (> 18 mmHg) e resistência vascular pulmonar elevada (> 2 

unidades Wood), nos quais a síndrome do baixo débito cardíaco pode aumentar 

significativamente a morbidade e a mortalidade cirúrgicas. 

O ponto que deve ser verificado é que, com a fenestração, uma quantidade de 

fluido passará diretamente ao átrio sistêmico sem passar pela artéria pulmonar e, 

consequentemente, os pulmões, reduzindo discretamente a saturação arterial de 

oxigênio. Porém, como bem reforçam Costa, et al. (2011), esta redução discreta é 

bem tolerada no pós-operatório imediato, compensando, portanto, realizar a 

fenestração na grande maioria dos casos. 

Após o pós-operatório precoce a presença de cianose e dessaturação 

significativa abaixo de 85% em condições basais, com piora na execução de esforços, 

fadiga, dispneia e outros pode levar à necessidade do fechamento da fenestração 

conforme relata Costa, et al. (2011).  

O estudo da necessidade ou não do fechamento desta fenestração após o pós-

operatório precoce deve ser realizado. Porém, por não 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 ventrículo de fisiologia única permanece alta. De acordo com Jia e 

Esmaily (2022), a insuficiência e a hipertrofia do ventrículo único, a síndrome da veia 

cava superior, artérias pulmonares subdesenvolvidas ou desigualmente 

desenvolvidas e outras complicações resultantes das operações de primeiro e 

segundo estágios (Norwood e Glenn) são problemas que desafiam a ciência para a 

busca de melhores resultados tardios. 

Em pacientes com Circulação Fontan, em comparação a sistemas circulatórios 

biventriculares, a pressão venosa central é elevada e o débito cardíaco menor, além 
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de potencial disfunção ventricular, aumento da impedância vascular e congestão 

venosa. À medida que esses pacientes sobrevivem ao início da idade adulta, inúmeras 

complicações de longo prazo são comumente reconhecidas, como: crescimento e 

desenvolvimento deficientes, insuficiência linfática manifestada como enteropatia 

perdedora de proteínas, bronquite plástica e insuficiência hepática (TRUSTY, et al., 

2018b). 

 

2.3.4 FISIOPATOLOGIA7 APLICADA AO TRATAMENTO DE SCEH 

A alteração do fluxo sanguíneo imposta pela SCEH é das mais severas, 

motivando a compreensão da fisiopatologia pós-Norwood, que é importante para 

aumentar a sobrevida do indivíduo. 

No pós-cirúrgico de Norwood, o desafio é realizar com eficácia a manutenção 

do equilíbrio entre o fluxo sanguíneo sistêmico (Qs) e o pulmonar (Qp), cujas variáveis 

como a resistência vascular pulmonar (RVP) e a sistêmica (RVS) são de importância 

direta. Em física, se duas resistências distintas são ligadas em paralelo, supridas por 

uma única fonte, a menor resistência terá um fluxo maior. Extrapolando para o 

problema em questão, se um ventrículo único fornece para dois leitos vasculares, 

conectados através de uma anastomose sistêmica-pulmonar com resistências 

distintas, será ejetado mais sangue para o vaso de menor resistência (ATIK, 2006). 

Essa resistência, segundo o mesmo autor, pode ser maior no leito sistêmico, 

causando hiperfluxo pulmonar; ou maior no leito pulmonar, gerando perfusão 

sistêmica adequada, mas com baixa oxigenação sanguínea. Uma vez que pouco do 

fluxo sanguíneo foi ejetado no leito pulmonar, há baixa troca gasosa. 

A avaliação da incompatibilidade entre Qp e Qs no pós-Norwood vem sendo 

estudada há décadas. Entre 1980 e 1995, Bartram, et al. (1997) avaliaram 122 

pacientes pós-Norwood, identificando que esta incompatibilidade entre os fluxos Qp e 

Qs era a segunda causa principal de óbitos, abaixo apenas de causas coronarianas. 

Evidências clínicas e modelos matemáticos confirmam a ideia de equilíbrio dos 

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

 
7 A fisiopatologia é o estudo de alterações funcionais no corpo que ocorrem em resposta a doença ou 
lesão. 
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(1998) examinaram os efeitos da razão 
𝑄𝑝𝑄𝑠, na oferta sistêmica de oxigênio (DO2), 

identificando que 
𝑄𝑝𝑄𝑠 = 1 era o ideal. 

O que Atik (2006) discute é que uma abordagem fixa ao tratamento é 

impossível, uma vez que há necessidade da individualização das necessidades pós-

operatórias. 

Este mesmo autor discute que dentre várias técnicas utilizadas a fim de se obter 

uma circulação equilibrada, a maioria concentra-se em limitar o fluxo sanguíneo 

pulmonar e melhorar o fluxo sanguíneo sistêmico. Desta forma, já que o método 

tradicional adotado para a cirurgia de Norwood utiliza um shunt sistêmico pulmonar, a 

sua dimensão pode aumentar ou reduzir a resistência no local, colaborando 

diretamente para o equilíbrio desta circulação. 

Porém, não somente métodos cirúrgicos são utilizados para a manipulação do 

fluxo sanguíneo sistêmico e pulmonar. Manobras manipulam o Qp pela redução da 

ventilação por minuto e a inalação de misturas de gases com baixo ou alto teor de 

oxigênio. Há também a possibilidade de manipular o Qs por meio de infusão de 

vasodilatadores sistêmicos (ATIK, 2006). 

 

2.3.5 PROCEDIMENTO HÍBRIDO PARA TRATAMENTO DA SCEH 

Além da cirurgia de Norwood convencional, a partir dos anos 2000 foi criado o 

procedimento híbrido como uma paliação alternativa (HONJO E CALDARONE, 2010). 

Uma vez que o tratamento paliativo para cardiopatias de VU consiste num conjunto 

de três cirurgias de modo estagiado, os objetivos do primeiro estágio cirúrgico são: 

1. Estabelecer um fluxo de saída sistêmico desobstruído; 

2. Estabelecer comunicação intra-atrial desobstruída; 

3. Estabelecer fonte de sangue pulmonar eficaz.  

A cirurgia de Norwood, único procedimento até então capaz de obter os 

resultados almejados, choca-se com a elevada necessidade de especialização, sendo 

possível ser realizada apenas em grandes centros de referência. Há alta mortalidade 

devido à circulação em paralelo que é essencialmente instável da fisiologia de 

Norwood através de um shunt sistêmico-pulmonar, além do estresse cirúrgico 
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conduzido por circulação extracorpórea (CEC), parada hipotérmica profunda e a 

subsequente resposta inflamatória sistêmica8 (HONJO E CALDARONE, 2010). 

Como paliação alternativa à cirurgia de Norwood, o procedimento híbrido surge 

com o intuito de suprir os pontos negativos da primeira cirurgia, evitando o uso da 

CEC, de paradas cardíacas como a cardioplégica ou hipotérmica profunda, o que 

minimiza a resposta inflamatória durante esta fase de paliação e, por fim, sendo mais 

simples de ser realizado que a cirurgia de Norwood. Como pontos potencialmente 

negativos, aqueles autores incluem como arco aórtico não reparado, podendo 

acarretar má perfusão devido à obstrução retrógrada do arco aórtico, possível 

restrição da comunicação interatrial, distorções mecânicas nas artérias pulmonares e 

requisitos cirúrgicos significativamente maiores para o segundo estágio cirúrgico. 

Os autores relatam que não foram confirmados benefícios significativos em 

relação à sobrevida na abordagem híbrida em relação à Norwood convencional, sendo 

indicada sua realização especialmente a centros que não sejam de referência, ou 

àqueles que se especializaram na técnica. 

O procedimento híbrido estabiliza a circulação regulando a distribuição do fluxo 

entre a circulação pulmonar e sistêmica, através de bandas bilaterais nas artérias 

pulmonares (Figura 14). A fim de realizar a manutenção sistêmica, um stent é inserido 

no canal arterial, permitindo fluxo sanguíneo irrestrito do ventrículo de fisiologia única 

à circulação sistêmica (YOUNG, et al., 2014). 

Após cerca de dez dias é realizada a atriosseptostomia, ampliando o forame 

oval, permitindo assim que, o fluxo rico em oxigênio que retorna dos pulmões, flua ao 

ventrículo direito (GALANTOWICZ, et al., 2008). 

Entre o quarto e o sexto mês, quando a criança estiver com peso entre 5 e 6 

quilos, é realizado o segundo estágio do tratamento paliativo, podendo, segundo 

Pedra (2023), ser chamado de operação de Norwood-Glenn. Neste caso, o cirurgião 

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

 
8 A resposta inflamatória sistêmica é uma resposta imunológica do corpo a uma infecção, lesão ou 
agressão, que pode levar a uma série de alterações em diferentes sistemas do corpo. Na parada 
circulatória hipotérmica, a redução da temperatura corporal e a interrupção temporária do fluxo 
sanguíneo podem levar a uma resposta inflamatória sistêmica. Isso ocorre porque a hipotermia induzida 
pode danificar os tecidos do corpo e, assim, desencadear uma resposta imunológica, com liberação de 
mediadores inflamatórios, como citocinas e outras moléculas. Essa resposta inflamatória pode levar a 
uma série de consequências, incluindo alterações na pressão arterial, aumento da permeabilidade 
vascular, coagulação sanguínea e outros efeitos que podem afetar negativamente a recuperação do 
paciente (SALLES, et al. 1999). 
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aorta na neoaorta, e secciona a veia cava inferior do átrio direito, anastomosando-a à 

artéria pulmonar, assim como na cirurgia de Glenn convencional. 

 

Figura 14 – Procedimento híbrido. 
 

 
Fonte: Galantowicz, et al. (2008). 

 

2.4  REOLOGIA 

O termo reologia é definido como o estudo da deformação e escoamento da 

matéria. Esta definição 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 definição mais aceita para a 

reologia seria: o estudo do comportamento deformacional e do fluxo de matéria 

submetido a tensões, sob determinadas condições termodinâmicas ao longo de um 

intervalo de tempo. Inclui propriedades como: elasticidade, viscosidade e plasticidade 

(BARNES, et al., 1993). 

De um ponto de vista histórico, a teoria da elasticidade clássica iniciou-se com 

Robert Hooke quando, em 1678, desenvolveu sua “Verdadeira Teoria da 

Elasticidade”, propondo que a força produzida por uma mola é diretamente 

proporcional ao seu deslocamento do estado de equilíbrio, ou seja: se dobrar a tensão, 
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dobrará a extensão da mola. Atualmente, esta lei é conhecida como Lei de Hooke. 

Desta forma, a maioria dos materiais em que a deformação resultante de um 

carregamento seja elástica – isto é, após a remoção do carregamento o material volta 

às dimensões anteriores – é chamada de sólidos hookeanos (BARNES, et al., 1993). 

 
 σ𝑖𝑗 = 𝐸 𝜖𝑖𝑗, 𝑝𝑎𝑟𝑎 𝑖 𝑒 𝑗̂ = 𝑥, 𝑦, (2.1) 

   

Onde,  

− 𝜎𝑖𝑗̂ é a tensão atuante de Cauchy; 

− 𝐸 é o módulo de elasticidade do material; 

− 𝜖𝑖𝑗̂ é a deformação resultante. 

Por outro lado, Isaac Newton publica, em 1687, o “Principia”, dando atenção 

aos líquidos, postulando que “a resistência que surge a partir da falta de deslizamento 

das partes do líquido é proporcional à velocidade com a qual as partes do líquido são 

separadas uma da outra”, dando embasamento para a definição de viscosidade 

(BARNES, et al., 1993). 

Especificamente sobre a reologia do sangue e fluxo sanguíneo, o primeiro 

trabalho documentado foi realizado pelo médico e cientista francês Jean-Leonard 

Marie Poiseuille, em 1828. No trabalho “Recherches sur les causes du movement du 

sang dans les vaisseaux capillaires”9, Poiseuille realizou experiências em tubos de 

vidro de diâmetro 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 sanguínea datem de 1828, pelo menos os 

primeiros estudos de Poiseuille, conceitos modernos só foram estabelecidos na 

segunda metade do século XX. Em 1948, Alfred Lewin Copley introduziu a palavra 

“Biorheology”, ou biorreologia, em português, com o intuito de descrever a reologia 

dos sistemas biológicos, sendo, portanto, a ciência que estuda a interface entre a 

biologia e a reologia (O’REAR, et al., 2004). 

Conforme os mesmos autores, a biorreologia fornece informações sobre as 

causas das doenças e seus diagnósticos, analisa o complexo fluxo sanguíneo e as 

equações de transferência de massa nas bifurcações circulatórias, artérias coronárias 

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

 
9 Pesquisas sobre as causas do movimento do sangue nos vasos capilares. (Tradução livre) 
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produziram mecanismos que podem explicar a formação de um aneurisma, por 

exemplo, ou o papel da hipertensão na aterosclerose.  

Somente em 1952, Alfred Lewin Copley propôs o termo “Hemorheology”, 

hemorreologia, em português, para englobar as propriedades deformáveis e de fluxo 

dos constituintes celulares e plasmáticos do sangue, bem como copropriedades 

reológicas das paredes vasculares em interação direta com o sangue. Portanto, a 

hemorreologia é a reologia específica do sangue e dos vasos sanguíneos (SILVA e 

SALDANHA, 2020). 

Dedicando-se à homeostase sanguínea, Copley sugeriu, em 1960, que o 

sangue circulante e os vasos sanguíneos constituíam um órgão com funcionalidade 

integrada (COPLEY, 1960), sendo, duas décadas mais tarde, denominado e aceito 

como “órgão vaso-sangue” (SILVA e SALDANHA, 2020).  

Com o avanço científico, foi evidenciada ampla participação vascular (em 

particular, alterações da camada endotelial e da vasomotricidade) nas propriedades 

do sangue, sugerindo uma interdependência recíproca de fatores sanguíneos no 

comportamento da parede vascular, definindo, portanto, um comportamento próprio 

do “órgão vaso-sangue” (SILVA e SALDANHA, 2020). 

Para Diaz, et al. (2004), o parâmetro de maior interesse para a reologia dos 

fluidos, no qual este trabalho está contido, é a viscosidade. 

O conceito de viscosidade foi definido por Newton, em 1687, como sendo a 

resistência ao deslizamento das moléculas do fluido devido à fricção interna.  

Segundo Schramm (2006), a viscosidade pode depender de seis parâmetros 

independentes, quais sejam: temperatura, pressão, taxa de cisalhamento, natureza 

físico-química da substância, campo elétrico e o tempo de cisalhamento. 

 

2.4.1 CLASSIFICAÇÃO DOS MODELOS REOLÓGICOS 

Os fluidos dividem-se em ideais e reais. Os ideais são os que possuem 

viscosidade igual a zero e são hipotéticos. Num escoamento ideal não existem 

tensões cisalhantes (SCHRAMM, 2006). 

Os fluidos reais podem ser divididos em dois grupos: fluidos newtonianos e não 

newtonianos, sendo estes últimos divididos em três classes, conforme sintetizado na 

Figura 15 (BASKURT e MEISELMAN, 2003). 
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Figura 15 – Classificação dos fluidos reais segundo seu comportamento reológico. 

 
Fonte: Schramm (2006). 

 

2.4.1.1 FLUIDOS NEWTONIANOS 

Os fluidos newtonianos são definidos por Çengel e Cimbala (2015) como sendo 

fluidos para os quais a tensão de cisalhamento10 é linearmente proporcional à taxa de 

deformação de cisalhamento. Nestes fluidos, a viscosidade independe das variações 

na taxa de deformação de cisalhamento ou na tensão de cisalhamento.  

 

Figura 16 – Comportamento reológico dos fluidos newtonianos e não newtonianos 
independentes do tempo. 

 
Fonte: Adaptado de Oliveira (2010). 

 

 
10 A tensão de cisalhamento é definida como uma força aplicada em uma determinada área, necessária 
para mover um fluido de maneira proporcional à sua taxa de deformação (FOX, et al., 2016). 
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Para esses fluidos, a inclinação da relação tensão de cisalhamento e a taxa de 

deformação de cisalhamento são constantes ao longo da faixa de tensão de 

cisalhamento examinada e, portanto, a viscosidade é constante, conforme ilustrado 

na Figura 16 (BASKURT e MEISELMAN, 2003).  

 

2.4.1.2 FLUIDOS NÃO NEWTONIANOS 

Fluidos não newtonianos são aqueles em que a tensão de cisalhamento não 

está linearmente relacionada com a taxa de deformação de cisalhamento, 

apresentando comportamento distinto do previsto por Newton. 

São divididos em três grupos, de acordo com seu comportamento, conforme 

ilustra a Figura 15, localizada no subcapítulo 2.4.1: 

a) Fluidos independentes do tempo; 

b) Fluidos dependentes do tempo: apresentam, segundo Machado (2002), 

alteração na viscosidade em função do tempo, sob condições constantes de 

taxa de cisalhamento e são subdivididos em reopéticos e tixotrópicos; 

c) Fluidos viscoelásticos: apresentam características tanto de sólidos, com a 

elasticidade; quanto de líquidos, com a viscosidade, exibindo uma recuperação 

elástica parcial após a deformação (ÇENGEL e CIMBALA, 2015). 

O sangue apresenta características de fluidos não newtonianos independentes 

do tempo tipo Pseudoplásticos e Bingham. Os fluidos não newtonianos independentes 

do tempo, segundo Vliet e Lyklema (2005), são aqueles cujas propriedades reológicas 

independem do tempo de aplicação da tensão de cisalhamento, sendo subdivididos 

em pseudoplásticos, dilatantes e plásticos de Bingham: 

a) Pseudoplásticos: em repouso, apresentam as moléculas em um estado 

desordenado. Quando submetidos a uma tensão de cisalhamento, suas 

moléculas tendem a se orientar na direção da força aplicada. Quanto maior esta 

força, maior será a ordenação e, consequentemente, menor será a viscosidade 

aparente. Como exemplo de fluidos pseudoplásticos pode-se citar a polpa de 

frutas, melaço de cana e tintas (ÇENGEL e CIMBALA, 2015); 

b) Dilatantes: quanto mais este fluido é cisalhado, mais viscoso ele se torna e, 

portanto, possui comportamento contrário ao dos pseudoplásticos. No caso de 

suspensões, à medida que se aumenta a tensão de cisalhamento, o líquido que 

preenche os vazios entre as partículas, lubrificando-as, é incapaz de preencher 
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os espaços devido a um aumento de volume que frequentemente acompanha 

o fenômeno, proporcionando contato direto entre estas partículas e, 

consequentemente, um aumento da viscosidade aparente. Por exemplo, 

suspensões de amido, areia movediça, silicato de potássio (ÇENGEL e 

CIMBALA, 2015); 

c) Plásticos de Bingham: estes fluidos necessitam de uma tensão de cisalhamento 

inicial para começarem a escoar. Para esta tensão é dado o nome de tensão 

de escoamento. Desta forma, comportam-se como um sólido em condições 

estáticas e, após aplicação de certa força, começam a fluir. Sua curva não 

passa pela origem do gráfico, e após começar a fluir, o comportamento torna-

se linear e, portanto, newtoniano. Como exemplo, cita-se o creme dental ao sair 

do tubo (ÇENGEL e CIMBALA, 2015). 

 

2.4.2 MODELOS MATEMÁTICOS DE FLUIDOS NÃO NEWTONIANOS 

Com o objetivo de facilitar a escolha do modelo matemático que mais se adapta 

às caraterísticas fluidodinâmicas do sangue, um fluido não newtoniano, há importância 

considerável em estudar modelos já propostos, empíricos e teóricos, a fim de 

relacionar a tensão de cisalhamento e a taxa de deformação destes fluidos.  

Modelos como Power-Law ou Modelo de Ostwald-de-Waele, Bingham, Cross e 

Herschel-Bulkley, Casson, só para citar alguns, são utilizados como modelos 

matemáticos importantes. Porém, para a simulação sanguínea, o modelo comumente 

adotado é o de Carreau-Yasuda, por ser confiável 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 último, modela também valores muito baixos e 

muito altos da taxa de deformação, com a utilização dos parâmetros 𝜂0 e 𝜂∞, limitando 

os valores da viscosidade. Segundo citam os autores, o modelo de Carreau-Yasuda 

é descrito pela seguinte equação:  

 

 
 𝜂 − 𝜂∞𝜂0 − 𝜂∞ = [1 + (𝜆 γ̇𝑥𝑦)𝛼]𝑛−1𝛼  (2.2) 
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Onde, 

− 𝜂0 é a viscosidade do fluido quando a taxa cisalhante é zero; 

− 𝜂∞ é a viscosidade com taxa cisalhante tendendo ao infinito; 

− 𝜆 é a constante de tempo; 

− γ̇𝑥𝑦 é a taxa de cisalhamento; 

− 𝑛 é o expoente da lei de potência; 

− 𝛼 é um parâmetro adimensional que descreve a região de transição entre 

a região de taxa cisalhante zero e a zona de lei de potência. 

Para o caso de 𝑛=1 e/ou 𝜆=0, observa-se o comportamento de um fluido 

newtoniano. O parâmetro α representa a região de transição entre o 𝜂0 e a região de 

Power-Law.  

 

2.4.3 CARACTERÍSTICAS REOLÓGICAS DO SANGUE 

O sangue tem a função de transportar o oxigênio dos pulmões, o dióxido de 

carbono das células e os nutrientes do trato intestinal e os hormônios das glândulas 

endócrinas para dentro e fora das células do corpo, contribuindo para a 

homeostasia11, além de colaborar na regulação do pH e da temperatura, fornecendo 

proteção contra doenças, por meio da fagocitose12 e da produção de anticorpos 

(TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

O sangue aloja-se, confinado ao sistema circulatório que o mantém em 

movimento unidirecional regular, devido primordialmente às contrações rítmicas do 

coração (JUNQUEIRA, L.; CARNEIRO, J., 2013). 

É mais denso e viscoso do que a água; tem temperatura de 38 ºC 

aproximadamente – 1 ºC acima da temperatura corpórea oral – e apresenta pH 

ligeiramente alcalino, variando de 7,35 a 7,45. A cor varia conforme a concentração 

de oxigênio diluído, sendo vermelho vivo, quando a concentração é 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 características intrínsecas que 

afetam sua deformação e seu fluxo, chamadas características ou propriedades 

 
11 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 ingestão e destruição de partículas sólidas, como bactérias ou pedaços 
de tecido necrosado, por células ameboides chamadas fagócitos (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 
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reológicas, que, quando o objeto de estudo é o sangue, costuma-se referir como 

hemorreologia (SILVA e SALDANHA, 2020).  

Constitui-se de plasma sanguíneo – matriz extracelular líquida aquosa 

contendo substâncias dissolvidas –, e elementos figurados (eritrócitos, leucócitos e 

plaquetas), que são as células e os fragmentos celulares, sendo 45% de elementos 

figurados e 55% de plasma sanguíneo (TORTORA e DERRICKSON, 2016). 

O plasma é um fluido newtoniano por conter basicamente água (90% em 

massa), porém o sangue tem comportamento não newtoniano, devido à presença dos 

elementos figurados, principalmente glóbulos vermelhos (PEREIRA, MALAGONI e 

FINZER, 2015). 

A densidade do sangue é ligeiramente superior à da água, com valor 

aproximado de 1.060 kg/m3. Em relação à viscosidade, a da água está em torno de 7𝑥10−4 Pa.s (0,7cP) à temperatura ambiente. Já a viscosidade do sangue, segundo 

Banerjee, Cho e Kensey (1998), encontra-se entre 3𝑥10−3 e 6𝑥10−3 Pa.s (3 e 6 cP). 

Portanto, o sangue é um fluido incompressível, não newtoniano, sendo sua 

viscosidade dependente da temperatura, taxa de deformação, pressão, diâmetro do 

vaso e hematócrito (WAITE e FINE, 2007). 

Segundo Waite e Fine (2007), hematócrito é definido como a porcentagem em 

volume ocupada por eritrócitos no volume total do sangue, sendo importante 

parâmetro, uma vez que a responsabilidade de transportar oxigênio e dióxido de 

carbono é realizada justamente pelos eritrócitos. 

Analisando a Figura 17 a, constata-se o fato de que o sangue é um fluido não 

newtoniano pseudoplástico, uma vez que sua viscosidade aparente diminui com o 

aumento da tensão cisalhante, comportamento verificado até a taxa de deformação 

próxima a 100/s. Acima desta deformação, nota-se uma reta, em que a viscosidade é 

constante, podendo o sangue nesta região ser tratado como um fluido newtoniano. 

Devido ao princípio da homeotermia13 no corpo humano, não se faz necessária 

a avaliação da viscosidade em função da pressão e temperatura, devendo-se, 

sempre, dar valor a parâmetros como: nível de hematócrito e diâmetro do vaso 

sanguíneo, variáveis influenciadoras da viscosidade do sangue (RODRIGUES, 2017). 

 
13 Homeotermia é a característica que alguns animais têm de manter suas temperaturas corporais 
relativamente constantes, mesmo com as variações da temperatura ambiental (RODRIGUES, 2017). 
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Desta forma, a Figura 17 b ilustra a relação entre a viscosidade e o hematócrito 

numa faixa de 0 a 0,6514, à temperatura constante de 37 °C, sendo a viscosidade do 

plasma igual a 1,8 da viscosidade da água15 (WAITE e FINE, 2007). 

 

Figura 17 – Tensão de cisalhamento em função da taxa de deformação do sangue e 
viscosidade em função do hematócrito. 

  
Fonte: Waite e Fine (2007). 

 

Em faixas normais de hematócritos, a relação entre tensão de cisalhamento e 

taxa de deformação é constante, característica típica de fluidos newtonianos. Segundo 

Waite e Fine (2007), a viscosidade aparente para tais suspensões pode ser expressa 

pela equação de Einstein, que considera um fluido com partículas esféricas em 

suspensão, em função do hematócrito, conforme descrito na equação (2.3). 

 

 𝜇 = 𝜇𝑝 ( 11 − 𝛼𝜙) (2.3) 

 
Onde  é a viscosidade aparente do sangue, p é a viscosidade do plasma,  é 

o hematócrito, sendo o  definido pela equação (2.4). 

 

 𝛼 = 0,0076 𝑒𝑥𝑝 [2,49𝜙 + 1107𝑇 𝑒𝑥𝑝(−1,69𝜙)] (2.4) 

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

várias temperaturas e hematócritos com base na viscosidade do plasma com glóbulos 

 
14 Para homens saudáveis, os valores médios encontram-se entre 0,42; e para mulheres, 0,38. 
15 A viscosidade da água à temperatura de 37 °C é de 0,6915 cP. 

a) b) 
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vermelhos em suspensão. O gráfico da Figura 17 b é gerado por meio desta equação 

onde T é a temperatura absoluta em Kelvin. 

 

2.5  MODELOS CONSTITUTIVOS DAS PAREDES DOS VASOS SANGUÍNEOS 

Conforme detalhado na seção 2.1.1, os vasos sanguíneos são tubos elásticos, 

constituídos de fibras de colágeno e elastina, em camadas de células de tecido 

muscular liso e conjuntivo, conferindo-lhes um estado de tensão-deformação não 

linear, generosamente deformável, viscoelástico e anisotrópico (HOLZAPFEL, et al., 

1998). 

Pela complexa rede de fatores que envolve o estudo do comportamento dos 

vasos sanguíneos, diversos modelos foram formulados com o objetivo de representar 

as propriedades mecânicas da parede dos vasos sanguíneos, sejam elas veias ou 

artérias.  

Na década de 1990, o pesquisador Gerhard A. Holzapfel estudou o 

comportamento biomecânico 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 à modelagem matemática das propriedades dos tecidos biológicos moles que 

constituem as paredes das artérias, sendo uma importante contribuição. 

O conhecimento detalhado das propriedades biomecânicas das paredes dos 

vasos sanguíneos é crucial para a compreensão das alterações no sistema 

cardiovascular decorrentes da idade, arteriosclerose e hipertensão. Um profundo 

conhecimento da elasticidade é ainda mais importante; por exemplo: em cirurgia 

vascular, no design ideal de próteses arteriais e na escolha adequada de transplantes 

vasculares, bem como para estudar causas que levem a estenoses ou aneurismas 

(HOLZAPFEL; WEIZSÄCKER, 1998). 

Vários modelos são conhecidos, como o Moens-Korteweg; Modelo Função 

Energia de Deformação: Polinomial e Exponencial; Modelo Polinomial de Patel e 

Vaishnav; Modelo Exponencial; Modelo Pseudo Função Energia-Deformação: Fung-

Fronek-Patitucci. 

Entre os modelos hiperelásticos, os mais citados são o de Mooney Rivlin, Neo-

Hookean, Ogden e Holzapfel e Weizsäcker, sendo o primeiro o mais utilizado para a 
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consideração da hiperelasticidade das artérias em simulações numéricas (SIMSEK e 

KWON, 2015; ANSYS®, 2023; ALI, 2010). 

Um sólido de Mooney-Rivlin é um modelo de material hiperelástico cuja função 

densidade de energia de deformação é uma combinação linear de dois invariantes do 

tensor Green-Cauchy, função energia de deformação. Foi proposto por Melvin 

Mooney em 1940 e expresso em termos de invariantes por Roland Rivlin em 1948, 

sendo a equação expressa a seguir (KEERTHIWANSA, et al., 2018). 

 𝑊 = 𝐶1(I̅1 − 3) + 𝐶2(I̅2 − 3) (2.5) 
  

Onde, 

− I1̅ = 𝐽−23 I1; 
− I2̅ = 𝐽−43 I2; 
− 𝐽 = det λ1λ2λ3 ; 
− I1 = λ12λ22λ32; 
− I2 = λ12λ22 + λ22λ32 + λ32λ12 

− 𝑊 é a energia de deformação por unidade de massa de tecido; 

− 𝐶1 e 𝐶2 são constantes materiais determinadas empiricamente; 

− I1̅ e I2̅ são o primeiro e o segundo invariantes do tensor de deformações 

Cauchy-Green. Para valores de 𝐽 = 1 o material é incompressível; 

− λ𝑚 são parâmetros do material. 

 

2.6  MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDODINÂMICA 

A modelagem computacional fluidodinâmica, ou dinâmica dos fluidos 

computacionais (CFD), na sigla em inglês, é um ramo da mecânica dos fluidos. 

Baseada em análise numérica estruturada para resolver problemas, a CFD envolve 

os mais variados fluidos e seus comportamentos, com a utilização de cálculo 

computacional e programas de computador específicos, simulando o fluxo destes 

fluidos e suas interações com superfícies definidas por condições de contorno 

(WENDT, 2009). 

O escoamento em vasos sanguíneos é transiente, com fluido de propriedades 

não newtonianas, incompressível, podendo haver turbulência e, portanto, enigmático. 

A interação do comportamento do fluido biológico intrinsecamente conectado ao 
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comportamento dos vasos por onde o fluxo ocorre gera uma série de variáveis, 

demandando condições de contorno de elevada complexidade (POSSATTI JÚNIOR, 

2019). 

A análise da conservação de energia será desprezada, uma vez que o 

escoamento é realizado em temperatura constante, em estado homeotérmico 

(POSSATTI JÚNIOR, 2019). 

 

2.6.1 MÉTODO DOS VOLUMES FINITOS (MVF)  

O Método dos Elementos Finitos surgiu no início do século XX, resultado de 

esforços de pesquisadores de diversas áreas do conhecimento. De maneira prática, 

teve seu uso iniciado para a resolução de problemas de engenharia aeroespacial para 

a análise de problemas de elasticidade plana (CLOUGH, 1960; HUEBNER, 2008). 

Problemas físicos complexos são resolvidos com o emprego do método dos 

elementos finitos (MEF), devido à sua capacidade de revelar soluções para equações 

diferenciais parciais, como as equações de Poisson e Laplace (BASTOS e 

SADOWSKI, 2003). 

Este método subdivide o domínio 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 concentrações de tensão (REDDY, 2006). 

Derivado do MEF, foi elaborado o Método de Volumes Finitos (MVF) na década 

de 1970, resultando melhor aproximação dos resultados, especialmente na dinâmica 

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 aplicável quando se trata do estudo de 

fluidos e a resolução de problemas complexos, com a utilização das equações de 

Navier-Stokes (NEVES e BEZERRA, 2013). A solução para MVF satisfaz a 

conservação de quantidades como energia, massa e movimento, sendo estas uma 

das principais vantagens do seu uso. Sua propriedade conservativa é válida para cada 

um dos volumes de controle existentes, bem como para todo o domínio 

computacional, sejam em malhas refinadas ou grosseiras. Além disso, o MVF pode 

ser utilizado para qualquer tipo de malha, adequando-se às geometrias complexas 

(ARAUJO, 2017). 
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O MVF consiste na divisão do Volume de Controle (VC) de um escoamento em 

vários elementos e nós, considerando todas as equações que regem o escoamento 

(EYMARD; GALLOUËT; HERBIN, 2000). 

Segundo Araujo (2017), para a resolução do problema, em geral, são 

realizados os seguintes passos: 

− Decompor o domínio em volume de controle; 

− Formular as equações integrais de conservação para cada volume de controle; 

− Aproximar numericamente as integrais; 

− Aproximar os valores das variáveis nas faces e as derivadas com a informação 

das variáveis nodais; 

− Montar e resolver o sistema algébrico obtido. 

Uma vez que a Equação do Transporte é utilizada como ponto de partida para 

a modelagem computacional em MVF, se faz importante realizar uma breve descrição, 

conforme segue na seção seguinte. 

 

2.6.2 MÉTODO DE DISCRETIZAÇÃO DE VARIÁVEIS APLICADO AO MÉTODO DOS VOLUMES 

FINITOS 

O Método dos Volumes Finitos (MVF) determina os valores discretos da 

variável escalar ∅ nos centros de cada um dos Volumes de Controle (VC). Todavia, 

se faz necessário calcular, por meio da interpolação dos valores centrais, os valores 

das faces ∅𝑓 dos VC em questão (ARAUJO, 2017). 

Com a complexidade do escoamento sanguíneo, é necessária a escolha do 

Método de Discretização de Variáveis (MDV) pertinente às propriedades analisadas 

no escoamento sanguíneo. 

Com o objetivo de encontrar o valor das variáveis nas faces dos volumes de 

controle, os autores Versteeg e Malalasekera (1995) apresentaram diversos MDVs 

(esquema das diferenças centrais, Híbrido, Power-Law, Upwind e outros) que regem 

o comportamento fluidodinâmico, necessário para a aplicação da Equação do 

Transporte. Estes métodos estão presentes no programa Fluent-ANSYS® 2022 R2, 

utilizado para a realização das simulações de escoamento presentes neste trabalho. 

Versteeg e Malalasekera (1995) alertam que os resultados numéricos só serão 

fisicamente realistas quando o esquema de discretização dispuser de certas 
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propriedades fundamentais como Conservatividade, Limiaridade e 

Transportabilidade. 

A Conservatividade é a propriedade que visa garantir a conservação de 𝜙 para 

todo o domínio da solução do fluxo de 𝜙 deixando um volume de controle em uma 

determinada face ser igual ao fluxo de 𝜙 entrando em um volume de controle 

adjacente através da mesma face, onde 𝜙 é a propriedade a ser transportada no fluxo 

(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). 

Já a Limiaridade é a relação entre os coeficientes discretizados nas equações 

que garante a condição suficiente para a convergência de um método iterativo 

(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995), tal como destacado na seguinte equação. 

 ∑|𝑎𝑛𝑏||𝑎𝑝́|  (2.6) 

 
Onde, 

− 𝑎𝑛𝑏 são os coeficientes da malha para os nós vizinhos; 

− 𝑎𝑝́ é o coeficiente da malha de um nó central. 

Para satisfazer o critério de Limiaridade e, assim, o método iterativo convergir, 

o esquema de diferenças deverá produzir coeficientes que respeitem o critério acima, 

gerando uma matriz resultante dos coeficientes diagonalmente dominantes. 

Já 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 𝜙 em pontos próximos W e 

E, ambos os lados como mostrado na Figura 18. 

Estes autores definiram um número adimensional como uma medida das forças 

relativas de convecção e difusão no escoamento, denominado Número de Peclet, 

descrito na equação abaixo. 

 𝑃𝑒 = 𝐹𝐷 = 𝜌𝑢̇Γ/δx (2.7) 

  

Onde, 

− 𝑃𝑒 é o número de Peclet. Para 𝑃𝑒→0 o escoamento é difusivo e para 𝑃𝑒→1 o escoamento é convectivo; 

− F representa as forças convectivas; 

≤ para todos os nós 

< 1 do primeiro nó ao último 
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− D representa as forças difusivas; 

− 𝜌 é a massa específica do fluido; 

− 𝑢̇ é a velocidade do fluido; 

− Γ é o fluxo do fluido; 

− δx é o comprimento característico da célula. 

 

Figura 18 – Distribuição de 𝜙 nas proximidades de duas fontes em diferentes números 
Peclet: (a) convecção pura, Pe → 0; (b) difusão e convecção. 

 
         Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995). 

 

A interpolação com o objetivo de encontrar o valor das variáveis nas faces dos 

volumes de controle, uma vez que o método dos volumes finitos determina os valores 

discretos da variável escalar 𝜙 nos centros de cada um dos volumes de controle, é 

realizada com base nas técnicas de interpolação. Alguns destes esquemas serão 

tratados a seguir (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). Para este trabalho, foi 

utilizado o Esquema Upwind, pela sua robustez e facilidade de convergência para os 

estudos elaborados (ANSYS®, 2023). 

O esquema Upwind diferencia-se por levar em conta a direção 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 nó “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 está na direção positiva (oeste para leste).  
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Figura 19 – Esquema de discretização Upwind – direção positiva. 

 
Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995). 

 

Já na Figura 20, a orientação da direção é contrária à figura anterior, sendo, 

portanto, negativa. As variáveis da Figura 19 e da Figura 20 representam: 

− P é o ponto que representa o nó da malha; 

− W e E são os nós vizinhos a oeste e leste, respectivamente; 

− w e e são as faces oeste e leste do volume de controle; 

− uw e ue representam o escoamento unidimensional a oeste e a leste, 

respectivamente; 

− 𝛿𝑥𝑊𝑤 , 𝛿𝑥𝑤𝑃, 𝛿𝑥𝑃𝑒 e 𝛿𝑥𝑒𝐸 representam as distâncias entre as faces do 

ponto W ao w, w ao P, P ao e e e ao E, respectivamente; 

− 𝜃𝑖 é a propriedade analisada na face. 

Quando o fluxo está na direção positiva 𝑢̇𝑤 > 0, 𝑢̇𝑒 > 0, o esquema Upwind 

define: ∅𝑊 = ∅𝑤 𝑒 ∅𝑃 = ∅𝑒 (2.8) 
 

Quando o fluxo está na direção negativa 𝑢̇𝑤 < 0, 𝑢̇𝑒 < 0, o esquema Upwind 

define: ∅𝑤 = ∅𝑃 𝑒 ∅𝑒 = ∅𝐸 (2.9) 
 

Devido à sua simplicidade, descreve Possatti Junior (2009), esse esquema é 

amplamente utilizado nas simulações de dinâmica de fluidos computacionais sendo 

facilmente estendido a problemas multidimensionais. 
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Figura 20 – Esquema de discretização Upwind – direção negativa. 

 
Fonte: Versteeg e Malalasekera (1995). 

 

Importante descrever que o esquema Upwind respeita as propriedades 

fundamentais de convergência, sendo sua acuracidade baseada na diferenciação 

retroativa cuja precisão é de primeira ordem, com base no erro de truncamento da 

série de Taylor (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). 

 

2.6.3 TURBULÊNCIA NOS VASOS SANGUÍNEOS 

O fluxo sanguíneo no sistema vascular humano é essencialmente laminar. 

Alteração de direção no escoamento de forma aguda, superfícies ásperas, 

estreitamento ou obstruções dos vasos, mudanças bruscas de velocidade e 

intensidade elevada do fluxo são agentes potencializadores para a causa da 

turbulência na circulação sanguínea (OLIVEIRA, et. al., 2010).  

Na região da artéria aorta, a turbulência ocorre devido ao gradiente de pressão 

adverso durante o ciclo cardíaco nas ramificações do vaso sanguíneo, ou seja, 

quando a pressão estática aumenta na direção do fluxo sanguíneo (LIN, et al., 2017). 

A turbulência é um fenômeno natural complexo, ocasionando rotineiramente 

em escoamentos dos mais diversos, não se devendo apenas ao movimento dos 

fluidos, mas também ao elevado número de graus de liberdade do regime turbulento 

e outros motivos (CARVALHO, 2022). 

É o regime predominante em escoamentos gerais e, devido à sua importância, 

coloca-se entre os mais seriamente pesquisados no último século, fornecendo um 

testemunho das dificuldades e dos desafios científicos declarados por este tema, 

sendo ainda muito mal compreendido nas suas bases fundamentais (NETO, 2020).  
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Atualmente, graças a recursos computacionais poderosos e estudos 

laboratoriais experimentais, a extração de informações mais precisas e detalhadas de 

escoamentos, com visualizações tridimensionais, se faz possível (NETO, 2020).  

Para a realização da modelagem da turbulência, são utilizadas soluções 

numéricas para obtenção de modelos que buscam predizer seus efeitos para vários 

níveis de aproximação, adotando-se maior ou menor descrição no detalhamento das 

características do escoamento (PIOMELLI, 1999). 

Mesmo havendo uma quantidade elevada de modelos de turbulência 

disponíveis, não há algum que possa ser aplicado adequadamente a todos os tipos 

de escoamento (GONÇALVES, 2020). 

Na literatura, destacam-se três modelagens de turbulência: LES (Large Eddy 

Simulation), DNS (Direct Numerical Simulation) e a RANS (Reynolds Averaged 

Navier-Stokes). Para este trabalho, foi apresentado o modelo de turbulência RANS k-

ω SST, o mais citado e utilizado nas simulações em CFD para os casos de estudos 

hemodinâmicos (GONÇALVES, 2020; MAHALINGAM, et al., 2016) (Figura 21). 

 

Figura 21 – Grau de modelagem versus custo computacional dos modelos de turbulência. 

  
Fonte: Adaptado de Rezende (2009). 

 

Reiteradamente, os modelos considerados para obtenção da turbulência 

limitam-se a uma geometria idealizada, sem curvaturas, sem estenoses. Em busca de 

maior precisão, Mahalingam, et al. (2016) sugerem o modelo de turbulência k-ω SST 

(Shear-Stress Transport) como o mais adequado para simular escoamento 

sanguíneo, uma vez que combina as características desejáveis dos modelos k-ε e k-

ω.  
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Além dessas vantagens, o modelo k-ω 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; GONÇALVES, 

2020). 

O modelo k-ω SST, a exemplo dos modelos k-ε e o k-ω, é um modelo de 

viscosidade turbulenta de duas equações. Utilizado para modelar turbulência de 

escoamentos com gradientes adversos de pressão e separação da camada limite, foi 

proposto por Menter (1994) e utiliza a formulação dos modelos citados (k-ε e k-ω). 

Esse novo modelo se comporta como um k-ω próximo à parede e como um k-

ε distante da parede, em corrente livre. Para tal, o modelo k-ε é descrito em termos da 

taxa específica de dissipação ω. Os modelos k-ε e k-ω são multiplicados por uma 

função de mistura (F1) e somados. A função de mistura é definida como um valor único 

na região interna da camada limite turbulenta (modelo padrão k-ε) e é zero na região 

distante da camada limite turbulenta (modelo padrão k-ω) (FIUZA e REZENDE, 2019). 

O modelo de turbulência k-ω SST é composto pela equação de transporte da 

energia cinética turbulenta (k) e pela equação da taxa de dissipação específica (ω), 

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

 𝜕(𝜌𝑘̂)𝜕𝑡 + 𝜕(𝜌𝑢̇𝑖𝑘̂)𝜕𝑥𝑖 = 𝛾. 𝑃𝑘 − 𝛽1𝜌𝑘̂𝜔 + 𝜕𝜕𝑥𝑖 [(𝜇 + 𝜇𝑡𝑢𝑟𝑏𝛼𝑘 ) 𝜕𝑘̂𝜕𝑥𝑖] (2.10) 

 𝜕(𝜌𝜔)𝜕𝑡 + 𝜕(𝜌𝑢̇𝑖𝜔)𝜕𝑥𝑖 = 𝜇𝐴𝑝𝑆2 − 𝛽2𝜌𝑘̂𝜔2 + 𝜕𝜕𝑥𝑖 [(𝜇 + 𝜇𝑡𝑢𝑟𝑏𝛼𝜔 ) 𝜕𝜔𝜕𝑥𝑖] + 2(1 − 𝐹1)𝜌 1𝜎𝜔2 𝜕𝑘̂𝜕𝑥𝑖 𝜕𝜔𝜕𝑥𝑖 (2.11) 

 
 

 

Onde, 

− 
𝜕(𝜌𝑘)𝜕𝑡  é o termo transiente, assim como o 

𝜕(𝜌𝜔)𝜕𝑡 ; 

− 𝜇𝑡𝑢𝑟𝑏 é a viscosidade turbulenta dada por 𝜇𝑡𝑢𝑟𝑏 = 𝜌𝑘𝜔 1max ( 1𝛼∗,𝑆𝐹2𝑎1𝜔); 
− 𝐹1 e 𝐹2 são funções de mistura no modelo k-ω SST; 

− 𝑆 é o valor absoluto da taxa de deformação; 

− 𝑢̇𝑖 é a velocidade local; 

− 𝜇 é a viscosidade cinemática; 

− 𝑥𝑖 é o tensor de direção das coordenadas; 

− 𝛽1 e 𝛽2 são constantes empíricas do modelo SST; 

− 𝜎 é a difusividade de Prandtl; 



95 
 

 
 

− 𝛾 é a intermitência; 

− 𝑃𝑘 é um termo de produção de energia cinemática turbulenta. 

 

2.6.4 FLUXO PULSÁTIL NA CIRCULAÇÃO FONTAN 

De um ponto de vista estritamente mecânico, o desempenho do sistema 

cardiovascular é determinado por uma interação complexa entre contratilidade, pré-

carga e pós-carga das quatro câmaras cardíacas16, interações mecânicas entre essas 

câmaras e as propriedades de impedância distribuídas nas respectivas redes 

vasculares (MYNARD; SMOLICH, 2015). 

O sangue é bombeado em pressão elevada do ventrículo esquerdo para a 

aorta. Espalha-se de forma pulsátil da aorta para os demais vasos sanguíneos em um 

padrão de ramificação. Quanto mais distante do ventrículo esquerdo, menor será a 

pressão sanguínea, sendo desta forma menos pulsátil, até o retorno ao átrio direito. 

As ondas rebatidas pelas bifurcações das ramificações retornam à aorta, criando um 

entalhe dicrótico na forma de onda de pressão, empurrando a válvula aórtica (TU, 

INTHAVONG e WONG, 2015). 

Esse fluxo pulsátil é transiente e claramente instável. De natureza complexa 

multidirecional, é, por exemplo, alterado pela frequência respiratória, atividade física 

e postura, sendo, portanto, de difícil caracterização (TU, INTHAVONG e WONG, 2015; 

MARKL, et al., 2011). 

Atualmente, com o uso de ressonância magnética sensível ao fluxo (4D-flow 

MRI), já é possível a codificação tridimensional das informações deste fluxo sanguíneo 

multidirecional nos vasos sanguíneos, possibilitando, portanto, a caracterização do 

escoamento sanguíneo de maneira próxima ao real (MARKL, et al., 2011). 

Markl, et al. (2011) estudaram as características do fluxo cardíaco, utilizando o 

4D-flow MRI em quatro voluntários saudáveis e compararam com quatro voluntários 

com Circulação Fontan, em conexão cavopulmonar total (CCPT), na sigla em inglês. 

Realizaram o mapeamento do escoamento sanguíneo 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 Átrio e ventrículo direito e átrio e ventrículo esquerdo. 
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Figura 22 – Mapas de conectividade de fluxo 3D ilustrando o enchimento da aorta (traços 
vermelhos) e do sistema pulmonar (traços amarelos e azuis) em dois pacientes de ventrículo 

de fisiologia única após CCPT. 

  
Fonte: Markl, et al. (2011). 

 

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 pulmões esquerdo e 

direito diferiu entre os pacientes, ocorrendo diferença considerável entre 

o fluxo para o pulmão esquerdo e para o pulmão direito; 

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

pacientes de Fontan em comparação com os pacientes controle 

normais: 

 
Razão de fluxo pacientes com Fontan:  𝐴𝑃𝐷𝐴𝑃𝐸 = 1,7 ± 0,6 (2.12) 

 
Razão de fluxo pacientes controle:  𝐴𝑃𝐷𝐴𝑃𝐸 = 1,1 ± 0,1 (2.13) 

 

4. A distribuição do fluxo em direção aos pulmões direito e esquerdo 

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

os pulmões; 

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

pacientes de Fontan em comparação aos pacientes controle, com fluxo 

de pico reduzido. 

 

Quadro 4 – Estatística descritiva de pico de fluxo e índice de pulsatilidade (IP) em 
voluntários saudáveis 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 
Índice de Pulsatilidade  4,4 ± 0,6 4,1 ± 0,2 3,1 ± 1,3 1,3 ± 0,5 2,5 ± 0,8 1,0 ± 0,3 

 
 APD APE 
 Controles Controles Controles Pacientes 
Fluxo de pico (mL/s) 182 ± 25 51 ± 24 172 ± 21 40 ± 19 
Índice de Pulsatilidade  4,1 ± 0,6 1,1 ± 0,4 4,1 ± 0,6 1,7 ± 0,8 

Fonte: Markl, et al. (2011). 
 

Figura 23 – Fluxo pulsátil na VCS e VCI.17 

  
Fonte: Markl, et al. (2011). 
 

Com os dados obtidos da ressonância magnética sensível ao fluxo (4D-flow 

MRI), Mark, et al. (2011) organizaram um descritivo indicando os picos de fluxo e o 

índice de pulsatilidade18 (IP) em voluntários saudáveis e pacientes com CCPT 

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

 
17 As barras de erro representam os desvios-padrão interindividuais entre os voluntários. Observe que 
o paciente 3 apresentou redução clara no fluxo em comparação com voluntários e todos os outros 
pacientes devido à idade mais jovem (12 anos) em comparação com os outros pacientes (16, 18 e 26 
anos). 
18 Índice de pulsatilidade (IP) = (fluxo máximo – fluxo mínimo) / 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 reforçam que as alterações de fluxo mais pronunciadas ocorreram 

no paciente em que o eixo da VCS era mais distante do eixo da VCI, ocorrendo vórtice 

substancial, indicando perda de energia e eficiência prejudicada no enchimento 

pulmonar (Figura 24). 

Na Figura 24, destaca-se do lado esquerdo, a ressonância magnética 

indicando a existência do deslocamento entre o eixo da VCS e o eixo da VCI (α). Já 

do lado direito, é ilustrado o mapa de conectividade do fluxo 3D, demonstrando a 

existência de um vórtice do fluxo provindo da VCS para a APD.  

Desta forma, concluíram que há significativa importância em se realizar análise 

individual do fluxo 3D, pois esse tipo de investigação possibilita a elucidação de 

fenômenos próprios, como o vórtice citado. 

 

Figura 24 – Ilustração da medição do deslocamento (α) entre o eixo da VCS e o eixo da VCI 
da conexão cavopulmonar total com geração de vórtice. 

 
Fonte: Markl, et al. (2011). 
 

Há diversas formas de se modelar um sistema circulatório humano. Modelos 

unidimensionais, relativamente mais simples e com menor custo computacional 

começaram a ser explorados na literatura. Permitem reproduzir a forma e a 

intensidade do fluxo pulsátil nos principais circuitos sanguíneos do organismo humano 

(MYNARD; SMOLICH, 2015). 

Mynard e Smolich (2015), com o objetivo de validar seu modelo unidimensional, 

compararam-no com uma extensa revisão da literatura de medições in vivo, de 

pressão 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 pressão na artéria 

pulmonar, por exemplo. 

 

Figura 25 – Comparação do fluxo e da pressão humanos com os gerados pelo modelo 
unidimensional de Mynard e Smolich (2015). 

 

 

 
Fonte: Mynard e Smolich (2015). 

 

Já modelos multidimensionais, como o 2D e o 3D, fornecem informações mais 

detalhadas do escoamento no espaço, permitindo sua interação, inclusive, com as 
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paredes dos vasos sanguíneos; porém, com maior complexidade e custo 

computacional (GONÇALVES, 2020). 

A ecografia, ou ultrassonografia com doppler, é outro método utilizado para a 

obtenção da arquitetura vascular e os aspectos hemodinâmicos associados ao 

escoamento em diferentes vasos sanguíneos (GONÇALVES, 2020). Marr, et al., 

(2018) reforçam que a ultrassonografia com doppler é a técnica de imagem mais 

utilizada para avaliação do sistema vascular. 

Marsden, et al. (2006) estudaram os efeitos do exercício e a respiração na 

eficiência hemodinâmica da CCPT. Até então, os estudos negligenciaram os supostos 

efeitos da respiração e os estados de estresse mais elevados, como quando ocorre 

exercício. Desta forma, utilizaram a CFD para simular o fluxo sanguíneo 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 são consideradas sem 

sucesso se surgirem condições hemodinâmicas adversas, como gradiente de pressão 

significativo, o que para o fluxo venoso passivo podem ser apenas alguns milímetros 

de mercúrio, ou distribuição desigual entre os pulmões esquerdo e direito.  

Assim, a hipótese dos autores é de que as condições em exercício sejam ainda 

mais importantes para o efeito tardio da Circulação Fontan, sendo um preditor de 

morbidade e mortalidade pós-operatória. Além do mais, não são só os efeitos diretos 

do exercício que eram desconhecidos para a Circulação Fontan, mas também o 

impacto que a respiração impõe sobre a taxa de fluxo. 

Por meio da ecocardiografia e cateterismo desses pacientes, foi constatado que 

a velocidade do fluxo da VCI apresentava variação respiratória significativa, bem como 

menor pulsatilidade. Já na VCS não foi evidenciada variação respiratória, mas sim 

pequena pulsatilidade. 

Para a realização deste trabalho, Marsden, et al. (2006) consideraram três 

níveis de exercício (leve, moderado e pesado) bem como as paredes dos vasos como 

rígidas. Para as condições de contorno de resistência (relação de pressão por vazão) 

usadas nas saídas dos ramos da artéria pulmonar, os valores de resistência em todas 

as saídas do modelo foram reduzidos em 5%, 10% e 15% (exercícios leves, 

moderados e pesados, respectivamente), de forma consistente com o aumento da 

taxa de fluxo. 
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Já para a distribuição 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 

então 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 após a operação de CCPT, por meio de ressonância magnética em 

tempo real, para medir o fluxo sanguíneo na veia cava superior (VCS), veia cava 

inferior (VCI) e aorta ascendente sob inspiração e expiração durante o exercício 

supino de membros inferiores (repouso 0,5 e 1,0 W/kg) em uma bicicleta ergométrica, 

e concluíram que a circulação da VCI e dos fluxos aórticos aumentou com o exercício 

de perna supina, diferentemente da VCS. Com a conclusão do protocolo foi 

evidenciado aumento da frequência cardíaca e respiratória com o aumento dos níveis 

do exercício (Quadro 5). 

 

Quadro 5 – Frequência cardíaca, frequência respiratória e duração da fase inspiratória 
relativa a todo o ciclo respiratório (fração inspiratória) durante medições de fluxo em repouso 

e durante o exercício. 

 
Frequência 

Cardíaca 
min-1 

Frequência 
Respiratória 

min-1 

Fração 
Inspiratória 

Descanso 74±14 21±4 0,35±0,05 
0,5 W/kg 90±11 30±7 0,41±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 

respiração. Evidenciou-se que as taxas médias de fluxo da aorta e da VCI subiram 

significativamente com o aumento da carga de exercício, enquanto que no fluxo da 

VCS as taxas mantiveram-se inalteradas.  

As taxas do fluxo aórtico foram ligeiramente mais baixas na inspiração em 

comparação à expiração, tanto para repouso quanto para exercício. Já para a VCI, as 

taxas do fluxo na inspiração foram significativamente maiores que na expiração, para 

ambos os estados (repouso e exercício). E finalmente, para a VCS, não foram 

observadas mudanças de fluxo com a respiração. 

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

CCPT a circulação da VCI e os fluxos aórticos aumentam com o exercício de perna 
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supina, o que não aconteceu com a VCS. A inspiração facilita o fluxo da VCI em 

repouso, mas menos durante o exercício, quando a bomba periférica parece ser mais 

importante. 

 

Quadro 6 – Taxas médias de fluxo sanguíneo em dois ciclos respiratórios e taxas de fluxo 
médias correspondentes durante a inspiração e expiração na aorta, VCI e VCS em repouso 

e em dois níveis diferentes de exercício. 

 
Aorta 

(L/min/m2) 

VCI 
(L/min/m2) 

VCS 
(L/min/m2) 

Descanso    
Fluxo no ciclo respiratório 2,99±0,83 1,6±0,52 1,26±0,34 
Fluxo na inspiração 2,85±0,73 2,99±1,25 1,26±0,32 
Fluxo na expiração 3,24±0,91 0,83±0,44 1,29±0,42 
Fração de fluxo inspiratório 1,0±0,1 1,9±0,5 1,0±0,2 
0,5 W/kg    
Fluxo no ciclo respiratório 3,97±1,2 2,58±0,71 1,27±0,42 
Fluxo na inspiração 3,84±1,24 3,86±1,29 1,37±0,56 
Fluxo na expiração 4,33±1,48 1,79±0,65 1,21±0,39 
Fração de fluxo inspiratório 1,0±0,1 1,5±0,2 1,1±0,3 
1,0 W/kg    
Fluxo no ciclo respiratório 4,62±1,49 3,25±1,23 1,27±0,46 
Fluxo na inspiração 4,31±1,57 4,36±2,04 1,23±0,47 
Fluxo na expiração 4,88±1,5 2,39±1,15 1,36±0,57 
Fração de fluxo inspiratório 0,9±0,1 1,4±0,3 1,0±0,3 
Fonte: Hjortdal, et al. (2003). 

 

Com estes dados produzidos por Hjortdal, et al. (2003), Marsden, et al. (2006) 

construíram um modelo de respiração para simular o fluxo variado da VCI em 

simulações de Fontan. A elevada variação das taxas do fluxo da VCI é consistente 

com a grande capacitância venosa na parte inferior do corpo e permite o acúmulo de 

sangue durante a expiração e liberação do sangue armazenado durante a expiração. 

Já a menor variação do fluxo da VCS em relação à respiração é explicada pela baixa 

capacitância venosa na região superior do corpo (MARSDEN, et al., 2010). 

Desta forma, por meio de um polinômio, foi criado um modelo respiratório para 

descrever a inspiração e outro para descrever a expiração. A taxa de fluxo média total 

ao longo do ciclo respiratório é dada pela seguinte equação: 

 𝑄𝑚é𝑑𝑖𝑜 = 𝐼𝐹𝑄𝐼 + (1 − 𝐼𝐹)𝑄𝐸 (2.14) 

Onde, 

− 𝐼𝐹 é a fração inspiratória; 

− 𝑄𝐼 é a taxa de fluxo média durante a inspiração; 
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− 𝑄𝐸 é a taxa de fluxo média durante a expiração. 

O tempo de inspiração 𝑇𝐼 e expiração 𝑇𝐸 é dado pelas seguintes equações: 

 𝑇𝐼 = 𝐼𝐹𝑇𝑅 (2.15) 𝑇𝐸 = 𝑇𝑅 − 𝑇𝐼 (2.16) 
Onde, 

− 𝑇𝑅 = 1𝑅 é o tempo para um ciclo respiratório; 

− 𝑅 é a frequência respiratória. 

A forma polinomial para a inspiração com coeficientes 𝑎, 𝑏 e 𝑐, e outra para a 

expiração com os coeficientes 𝑑, 𝑓 e 𝑔: 

 𝑞𝐼(𝑡) = 𝑎𝑡2 + 𝑏𝑡 + 𝑐 (2.17) 𝑞𝐸(𝑡) = 𝑑𝑡2 + 𝑓𝑡 + 𝑔 (2.18) 

 
As equações (2.19) a (2.24) foram aplicadas para resolver os coeficientes 

desconhecidos do modelo. As equações (2.19) e (2.20) impõem as taxas de fluxo 

médias na inspiração e expiração para corresponder aos valores médios medidos. 

 𝑄𝐼 = 1𝑇 ∫ 𝑞𝐼(𝑡)𝑇𝐼0 𝑑𝑡 (2.19) 

  𝑄𝐸 = 1𝑇𝑅 − 𝑇𝐼 ∫ 𝑞𝐸(𝑡)𝑇𝑅𝑇𝐼 𝑑𝑡 (2.20) 

 
Já as equações (2.21) e (2.22) garantem a continuidade de 𝐶0 na taxa de fluxo 

no final da inspiração, 𝑡 = 𝑇𝐼 e periodicidade entre o início da inspiração, 𝑡 = 0, e o 

final da expiração, 𝑡 = 𝑇𝑅. 

 𝑞𝐼(𝑡 = 𝑇𝐼) = 𝑞𝐸(𝑡 = 𝑇𝐼) (2.21) 
  𝑞𝐼(𝑡 = 0) = 𝑞𝐸(𝑡 = 𝑇𝑅) (2.22) 

 
O nível do fluxo retrógrado na expiração é determinado como uma fração do 

fluxo médio: 𝑞𝐸(𝑡𝑚𝑖𝑛) = 𝐹𝑟(𝑄𝑚é𝑑𝑖𝑜) (2.23) 

Onde, 

− 𝑡𝑚𝑖𝑛 é encontrado definindo a derivada para zero; 

− 𝐹𝑅 é o fluxo retrógrado. 
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A condição final fixa a vazão no início da inspiração: 

 𝑞𝐼(𝑡 = 0) = 𝑄0 (2.24) 
Onde, 

− 𝑄0 = 0 se houver fluxo retrógrado (para os casos de repouso e exercício 

leve);  

− 𝑄0 = 𝐹𝑅𝑄𝑚é𝑑𝑖𝑜 se não houver fluxo retrógrado (para os casos de 

exercício moderado e pesado). 

Desta forma, Marsden, et al. (2006) definiram seis equações ((2.19) a (2.24)) para 

resolver seis incógnitas do problema, resultando em um sistema não linear.  

Com os dados contidos no Quadro 6 e no Quadro 7, foram obtidas as curvas 

ilustradas na Figura 26. Na esquerda há a indicação do fluxo cardíaco típico de um 

paciente de Fontan, obtido por RM. Na direita, foi plotada a forma do fluxo com a 

inspiração em vermelho e a expiração em azul. O pico de fluxo ocorre um pouco antes 

do final da inspiração. 

Como conclusão, evidenciaram que os resultados (pressão e fluxo) obtidos pelo 

modelo de respiração, calculados, comparam-se qualitativamente muito bem com os 

dados obtidos pela ecocardiografia e os traçados de pressão por cateterismo. 

 
Quadro 7 – Parâmetros do modelo de respiração usados para entrada da VCI com 

condições de contorno em repouso e três níveis de exercício. 

Nível de Exercício 
Frequência 

Cardíaca  
(por minuto) 

Frequência 
respiratória 

(por minuto) 
FR 

Descanso 63 21 -0,10 
Exercício Leve 105 35 -0,03 
Exercício Moderado 135 45 0,24 
Exercício Intenso 165 55 0,41 

Fonte: Marsden, et al. (2006). 

 

Wei, et al. (2016), estudaram a utilização da condição de contorno (CC) do 

tempo médio do fluxo em vez do fluxo pulsátil nas simulações cardiovasculares com 

o intuito de reduzir o tempo de processamento da simulação.  

O estudo utilizou simulações de CFD específicas de 101 pacientes de Fontan 

para comparar as condições de contorno de tempo de fluxo médio e pulsátil, utilizando 

as métricas de perda de potência e distribuição do fluxo hepático. 
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Figura 26 – Forma de onda indicando o fluxo sanguíneo para condições de contorno de 
entrada. À esquerda, dados extraídos do paciente in vivo. À direita, ilustração do modelo de 

respiração realizado por Marsden, et al. (2006). 

 
Fonte: Marsden, et al. (2006). 

 

Como métricas hemodinâmicas, utilizaram a pulsatilidade do fluxo, que define 

a forma da onda do fluxo, a qual é quantificada pelo índice de pulsatilidade (IP), pela 

seguinte equação: 

 𝐼𝑃 = 𝑄𝑚𝑎𝑥 − 𝑄𝑚𝑖𝑛2𝑥𝑄𝑚é𝑑𝑖𝑜 𝑥100% (2.25) 

Onde, 

− 𝑄𝑚𝑎𝑥 é a taxa de fluxo máxima no vaso ao longo de um ciclo cardíaco; 

− 𝑄𝑚𝑖𝑛 é a taxa de fluxo mínima no vaso ao longo de um ciclo cardíaco; 

− 𝑄𝑚é𝑑𝑖𝑜 é a taxa de fluxo média no vaso ao longo de um ciclo cardíaco. 

Um nível geral de pulsatilidade da conexão de Fontan pode ser representado 

pelo índice de pulsatilidade total ponderado (𝑤𝐼𝑃𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙), conforme segue: 

 𝑤𝐼𝑃𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 = 𝑤𝐼𝑃𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡 + 𝑤𝐼𝑃𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡2  (2.26) 

Onde, 

− 𝑤𝐼𝑃𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡 é o índice de pulsatilidade ponderada do fluxo de entrada; 

− 𝑤𝐼𝑃𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡 é o índice de pulsatilidade ponderada do fluxo de saída, 

representado pelas equações: 

𝑤𝐼𝑃𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡 = ∑ 𝐼𝑃𝑖𝑖=𝑎𝑙𝑙 𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡𝑠
𝑄𝑖̅∑ 𝑄𝑘̅̅̅̅𝑘=𝑎𝑙𝑙 𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡𝑠  (2.27) 
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𝑤𝐼𝑃𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡 = ∑ 𝐼𝑃𝑖𝑖=𝑎𝑙𝑙 𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡𝑠
𝑄𝑖̅∑ 𝑄𝑘̅̅̅̅𝑘=𝑎𝑙𝑙 𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡𝑠  (2.28) 

 
Já a perda de potência (PP) na PCFC foi definida usando uma análise de 

energia do volume de controle da conexão de Fontan: 

 𝑃𝑃 = ∑ ∫(𝑝 + 12  𝜌𝑣2) 𝑣. 𝑑𝐴 −𝑖𝑛𝑙𝑒𝑡𝑠 ∑ ∫(𝑝 + 12  𝜌𝑣2) 𝑣. 𝑑𝐴𝑜𝑢𝑡𝑙𝑒𝑡𝑠  (2.29) 

 
Onde, 

− 𝜌 é a densidade do sangue; 

− 𝑝 é a pressão estática; 

− 𝑣 é a velocidade; 

− 𝐴 é a área do vaso.  

A média da distribuição do fluxo hepático e a perda de potência indexada (iPP) 

foram calculadas ao longo de um ciclo cardíaco após a solução se tornar 

periodicamente estável, sendo a iPP definida como segue: 

 𝑖𝑃𝑃 = 𝑃𝑃̅̅ ̅̅𝜌𝑄𝑠̅̅ ̅3 𝐴𝑆𝐶2⁄  (2.30) 

Onde, 

− 𝑄𝑠̅̅ ̅ é o fluxo sistêmico médio no tempo; 

−  𝑃𝑃̅̅ ̅̅  é a perda de potência média no tempo; 

− 𝐴𝑆𝐶 é a área de superfície corporal. 

A sensibilidade do uso de condições de contorno simplificadas, como a média 

de tempo no artigo de Wei, et al. (2016), foi definida como a discrepância entre as 

métricas hemodinâmicas entre as simulações usando estas condições de contorno 

em relação às métricas das simulações com fluxo pulsátil. Quanto menor a 

discrepância, menos sensível é a métrica ao usar a condição de contorno média de 

tempo. Assim, a sensibilidade em relação à distribuição de fluxo hepático (DFH) e a 

perda de potência indexada (iPP) foram quantificadas pelos índices dDFH e diPP, 

respectivamente. 𝑑𝐷𝐹𝐻 = |𝐷𝐹𝐻𝑝𝐶𝐶 − 𝐷𝐹𝐻𝑚𝑡𝐶𝐶| (2.31) 
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  𝑑𝑖𝑃𝑃 = |𝐷𝐹𝐻𝑝𝐶𝐶 − 𝐷𝐹𝐻𝑚𝑡𝐶𝐶|𝑖𝑃𝑃𝑝𝐶𝐶 𝑥100% (2.32) 

Onde, 

− O índice 𝑝𝐶𝐶 representa a condição de contorno pulsátil; 

− O índice 𝑚𝑡𝐶𝐶 representa a condição de média de tempo. 

Os dados demográficos dos pacientes utilizados na pesquisa foram 

sintetizados no Quadro 8, e os dados do fluxo, no Quadro 9. O número de Reynolds 

descrito no Quadro 9 foi calculado com base no diâmetro da VCI e na taxa de fluxo, 

sendo essas taxas indexadas pela área de superfície corporal. No Quadro 10, foram 

apresentados os diâmetros dos vasos normalizados pela raiz quadrada da área de 

superfície corporal. 

 

Quadro 8 – Informações demográficas dos pacientes (n = 101). Os dados são relatados 
como média ± desvio-padrão. 

Idade (anos) 12,3±8,1 
Área de superfície corporal (m2) 1,23±0,51 
Sexo (masculino/feminino) 67/34 
Bilateral / VCS única 20/81 
Conexão Fontan Intra-atrial / extracardíaca 65/36 
SCEH /não SCEH 40/61 

Fonte: Wei, et al. (2016). 
 

Quadro 9 – Dados dos fluxos dos 101 pacientes. Os dados são relatados como média ± 
desvio-padrão.19 

Número de Reynolds (RE) 554 ±239 
Distribuição do fluxo pulmonar (%APE) 44±12 
Qvci (L/min/m2) 1,70±0,55 
Qvcs (L/min/m2) 1,02±0,53 
Qape (L/min/m2) 0,95±0,65 
Qapd (L/min/m2) 1,14±0,66 
Qvcsl (L/min/m2) (n = 21) 0,68±0,35 
Qaz (L/min/m2) (n = 2) 1,07±0,39 
Qapds (L/min/m2) (n = 24) 0,24±0,37 
iQs (L/min/m2) 2,79±0,78 
wIPinlet (%) 45±18 
wIPoutlet (%) 49±26 
wIPtotal (%) 47±19 

 

Fonte: Wei, et al. (2016). 
 

 
19  Os índices vcsl, az e apds são abreviaturas de Veia Cava Superior Lateral, Veia Ázigo, Artéria 
Pulmonar Direita Superior; e a abreviatura iQs significa Fluxo Sistêmico Indexado. 
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Quadro 10 – Características geométricas de corte. Os dados são relatados como média ± 
desvio-padrão. 

Diâmetro do Vaso 
(mm/m) 

VCI VCS APE APD 
APDS 

(n=24) 
VCSL 

(n=21) 
AZ 

(n=2) 

Mínimo 15.9±3.3 12.8±3.1 8.6±2.9 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 8.3±1.8 10.8±2.8 8.3±2.6 

Máximo 22.9±5.7 17.6±4.5 17.1±5.2 16.5±4.7 10.6±3.1 13.4±4.9 12.7±3.0 

 VCI deslocada com VCS*  VCI deslocada com VCSL* 
Deslocamento das 
veias 0.25±0.33    1.55±0.93   

 VCI-VCS VCI-APE VCI-APD VCS-APE VCS-APD APE-APD  
Ângulos (graus) 133±22.5 109±17 87±15 106±16 100±13 107±28  

 VCI-VCSL VCSL-VCS  VCSL-APE VCSL-APD   
Ângulos (graus) 132±36 56±31  102±13 122±21   

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

A Figura 27 ilustra um exemplo para uma geometria com duas entradas de 

VCS, indicando as diferenças nos campos de fluxo ao longo de um ciclo cardíaco entre 

simulações utilizando CCs de tempo médio e pulsáteis.  

 

Figura 27 – Exemplo das diferenças nos campos de fluxo ao longo de um ciclo cardíaco 
entre simulações, usando condições de contorno de tempo médio e pulsáteis, baseado em 

simulações. 

 
Fonte: Wei, et al. (2016). 
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Nesta figura, as linhas de fluxo de uma CCPT obtidas por meio de CFD são 

ilustradas em (b) com condições de contorno com média de tempo; e em (c), com 

condições de contorno pulsáteis. As formas de onda de fluxo correspondentes são 

mostradas em (a). 

Após análise dos fatores demográficos, geometrias e fluxos, foram realizados 

Gráficos de Band-Altman iPP e DFH para as condições de contorno de tempo médio 

versus pulsáteis demonstrando as diferenças de iPP e DFH de -24,3% e -4,4%, 

respectivamente, com base em seus valores médios. A diferença de -24,3% no iPP 

indicou que a condição de contorno em média de tempo não é uma boa substituição 

à condição de contorno pulsátil na avaliação do iPP.  

Já para DFH, mesmo que a diferença média tenha sido de apenas -4,4%, os 

limites de concordância de 95% para DFH foram de 753,5%, implicando que a 

condição de contorno com média de tempo não pode ser usada diretamente como 

substituto da condição pulsátil para avaliar o DFH. 

Por fim, Bazilevs, et al. (2009) ilustraram as vazões médias em função do tempo 

para as cavas inferior e superior (Figura 28). É evidente que o fluxo da VCS é 

sincronizado com o ciclo cardíaco, enquanto o fluxo da VCI é sincronizado com o ciclo 

respiratório. Desta forma, os autores consideraram o trabalho de Marsden, et al. 

(2006), no qual relacionavam os efeitos do exercício e respiração na eficiência 

hemodinâmica em CFD para CCPT.  

 

Figura 28 – Taxas de fluxo de entrada VCI e VCS para condições de repouso e exercício. 

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 
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2.7  INTERAÇÃO FLUIDO-ESTRUTURA (FLUID STRUCTURE INTERACTION – FSI)  

A FSI é um fenômeno de interação entre um fluido e um sólido que surge em 

sistemas em que a estrutura sólida pode se deformar devido à ação do fluxo do fluido 

ao seu redor ou dentro dela, ou vice-versa (AHAMED, et al., 2017). 

A interação fluido-estrutura ocorre comumente na engenharia. Por exemplo, a 

ação do vento sobre estruturas como edifícios, pontes e aeronaves; o escoamento em 

canais e vertedouros; a interação da água em barragens; e até mesmo na 

bioengenharia, como nos escoamentos cardiovasculares. 

As paredes dos vasos sanguíneos são os limites naturais do domínio fluido, 

interagindo com o fluxo sanguíneo para a FSI. Mesmo que em muitas aplicações o 

movimento das paredes dos vasos sanguíneos, causado pelas forças 

hemodinâmicas, seja insignificante, há vasos onde esta deformação é elevada, nos 

quais pode haver tensões de cisalhamento da parede 50% maiores no pico do fluxo 

ou durante exercícios, sendo especialmente importante em portadores de aneurisma, 

por exemplo (DUVERNOIS, et al., 2012). 

Tem havido progresso na modelagem utilizando a FSI dos vasos em relação à 

dinâmica do fluxo sanguíneo, com esforços para aumentar a precisão e a eficiência 

da modelagem computacional, assim como para o enfrentamento de desafios físicos, 

como a atribuição de propriedades de paredes hiperelásticas (DUVERNOIS, et al., 

2012). 

Por outro lado, a modelagem CFD do fluxo sanguíneo, utilizando a suposição 

simplificadora de que as paredes dos vasos estudados são rígidas, continua sendo a 

solução dominante, seja pela facilidade de obtenção de programas específicos, seja 

pela menor necessidade de recursos computacionais. Porém, para que a modelagem 

seja realizada, o fluxo sanguíneo e a deformação da parede do vaso precisam ser 

tratados como acoplados (TAKIZAWA, et al., 2012). 

A FSI, portanto, é o acoplamento entre leis físicas distintas, como a 

fluidodinâmica e a mecânica estrutural. No caso deste trabalho, o sangue é o fluido e 

a parede vascular é a estrutura. Nele, há a consideração do campo de pressão ao 

término de uma análise CFD e as consequências diretas de uma interface entre os 

domínios do fluido e da estrutura, sendo necessário que as condições na fronteira dos 

dois domínios sejam satisfeitas (CARVALHO, 2022). 
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Collar (1946) foi quem primeiro descreveu problemas de interação fluido-

estrutura no campo da aeroelasticidade. Neste trabalho, foram considerados três tipos 

de forças: 

1. Força resultante do escoamento; 

2. Força referente à mecânica dos sólidos (força elástica); 

3. Força relacionada à dinâmica das estruturas (forças inerciais). 

Com o intuito de melhor compreender como esses três tipos de forças são 

consideradas na modelagem do problema físico, Collar (1946) propôs o seguinte 

diagrama, apresentado na Figura 29. 

 

Figura 29 – Diagrama de Collar. 

 
Fonte: Adaptado de Collar (1946). 

 

Fernandes (2016) analisa o diagrama, dividindo as interações entre as Forças 

Aerodinâmicas e Forças Elásticas; Forças Elásticas com Forças Inerciais; Forças 

Inerciais com Forças Aerodinâmicas; e, por fim, as três forças, observando: 

1. Problemas envolvendo a ação de forças aerodinâmicas e elásticas – 

configuram caso estático de interação fluido-estrutura, que se mostra 

interessante quando a movimentação do sólido é lenta ou amortecida; 

2. Problemas envolvendo a ação de forças elásticas e inerciais – mostram-se 

importantes em casos em que a interação com o meio fluido não é significativa, 

como problemas de vibrações livres ou forçadas em estruturas robustas; 

3. Problemas envolvendo a combinação de forças aerodinâmicas e inerciais – 

são relevantes para estudos de rajadas e carregamentos aerodinâmicos; 
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4. Problemas envolvendo a combinação das três forças – consistem num 

problema dinâmico de interação fluido-estrutura. Nestes casos, o 

deslocamento da estrutura, provocado ou não pelas forças do fluido, interfere 

no escoamento, acarretando, segundo o autor, um fenômeno acoplado de 

grande complexidade. 

Em se tratando de acoplamentos, os problemas que envolvem físicas distintas, 

como é o caso da FSI, podem ser modelados em duas diferentes abordagens: a 

monolítica ou a particionada (CARVALHO, 2022). 

Na abordagem monolítica, os domínios são integrados numa única etapa, em 

um único sistema de equações algébricas. Os nós coincidem entre as malhas. Como 

vantagem, as condições de fronteira da interface são satisfeitas simultaneamente para 

ambos os domínios; porém, necessitando de código adicional externo para 

acoplamento das interfaces (GONÇALVES, 2022; FERNANDES, 2016). 

Na abordagem particionada, as equações governantes são integradas ao 

tempo separadamente, sendo o acoplamento entre os domínios realizado por meio da 

transferência de forças e velocidades. Desta forma, os solucionadores são individuais 

e as informações entre os dois domínios são trocadas em suas interfaces. Esta é a 

abordagem que tem o solucionador mais competente para cada domínio, podendo 

resolver problemas de FSI em que nós da malha, na interface, não coincidem 

necessariamente (GONÇALVES, 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 

informações trocadas entre os domínios na interface seguem apenas uma direção, 

apresentando algumas desvantagens, como a não representação da ação da 

estrutura no fluido. 

Para esta tese foi utilizada a interação Fluido-Estrutura FSI-2-Way, na qual o 

escoamento do fluido é afetado pela deformação estrutural, ao mesmo tempo que a 

deformação estrutural é afetada pelo escoamento do fluido. Desta forma, as 

informações entre os domínios na interface seguem em ambas as direções. A 

resolução do problema ocorre no mesmo passo de tempo, se repetindo até que ocorra 
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a convergência do fenômeno estudado nos dois domínios e as informações trocadas 

na interface (AHAMED, 2017 e BENRA, et al., 2011). 

A Interação Fluido-Estrutura em duas vias, ou FSI-2-Way, poderá ocorrer de 

duas maneiras: 

a) Explícita ou fraca; 

b) Implícita ou forte. 

O que difere as formas explícita ou fraca da implícita ou forte é a quantidade de 

iterações de acoplamentos que é feita, sendo realizada apenas uma iteração na 

explícita, uma vez que no cálculo do deslocamento ou das forças, os valores são 

obtidos do passo de tempo anterior. Para mais de uma iteração, o processo é 

conhecido como implícito ou forte (AHAMED, 2017; GONÇALVES, 2022). 

A forma explícita é pouco recomendada, pois é menos precisa que a implícita, 

que é mais realista aos problemas em que membranas ou tecidos biológicos, como é 

o caso deste trabalho, estão envolvidos (POSSATTI JUNIOR, 2019). Desta forma, 

onde há forte acoplamento entre os fenômenos estruturais e fluidodinâmicos, onde a 

variação dos campos de um afetará diretamente o outro, há necessidade de se realizar 

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

 

Figura 30 – Etapas do método de acoplamento FSI-2-Way. 

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

 

Segundo Ansys® (2023), as malhas para a simulação fluido-estrutural do tipo 

FSI-2-Way devem respeitar uma condição mínima de acoplamento, que varia 

conforme o programa utilizado para a realização da simulação. Para as simulações 
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deste trabalho, foi utilizado o programa Ansys® 2022 R2, versão licenciada para o 

LABBIO da UFMG.  

Para esse programa, há o requisito de acoplamento entre as malhas num valor 

superior a 85% para ser viável, uma vez que abaixo deste número o acoplamento não 

ocorre. A Figura 31 apresenta a interação entre as malhas. 

Assim, na região da fronteira fluida e estrutural, o número de nós e elementos 

precisa ser o mais semelhante possível, além do tamanho destes elementos. Pois, 

como descreve Possatti Junior (2019), quanto maior o grau de proximidade destes 

parâmetros, mais preciso será o acoplamento necessário entre as malhas e, 

consequentemente, melhores serão os resultados obtidos. 

 

Figura 31 – Relação esquemática do acoplamento entre a malha fonte (Escoamento) e a 
malha alvo (Estrutura) no método FSI-2-Way. 

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

 

A dinâmica dos fluidos tem sido amplamente utilizada no ambiente acadêmico 

para o estudo do desempenho hemodinâmico do sistema vascular, auxiliando em 

cirurgias com projetos aprimorados. Devido ao avanço 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 inúmeros artigos sobre 

a simulação da conexão cavopulmonar total, dos quais alguns serão tratados neste 

tópico. Nestes artigos é feita uma análise CFD cuidadosa em configurações 

complexas específicas do paciente na tentativa de responder perguntas cujas 

respostas até o momento são obscuras. Alguns dos trabalhos que serão descritos 

compararam a perda de energia na junção “T” padrão de Fontan com o modelo 

“offset”, ou melhor, onde os eixos das cavas eram deslocados um do outro 

(BAZILEVS, et al., 2009). 

Os efeitos pós-carga pulmonar na hemodinâmica no procedimento de Glenn 

Bidirecional foram estudados por Guadagni, et al., em 2001, com a utilização da 

fluidodinâmica computacional com a aplicação do método dos volumes finitos. Os 

autores afirmaram que a construção ideal da via cirúrgica é necessária para a 

obtenção de uma circulação eficiente, sem perdas de energia. O objetivo da pesquisa 

foi investigar a quantificação da dissipação de energia nas anastomoses e a razão de 

divisão do fluxo sanguíneo direcionado aos pulmões. 

Em 2003, Bove, et al. compararam o desempenho hidráulico entre os 

procedimentos do tipo conexão cavopulmonar parcial (CCPP) com as conexões 

cavopulmonares totais, partindo de modelos tridimensionais gerados de dados 

anatômicos derivados de RM, angiocardiogramas e ecocardiogramas. 

O trabalho permeou a verificação da minimização de perdas por meio das 

conexões cavopulmonares, a fim de poupar a limitada energia disponível no fluxo 

sanguíneo pulmonar após o procedimento de Fontan, obtendo como resultado uma 

circulação mais eficiente, uma vez que apenas um coração é funcional, sendo, 

portanto, os projetos anastomóticos cavopulmonares importantes para produzir 

ótimos resultados clínicos. 
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De Leval, et al. demonstraram, já em 1988, que as perdas de energia são 

elevadas onde há ângulos agudos, resultando em piores resultados clínicos. Já 

Sievers, et al. (1988) concluíram em estudos experimentais que a turbulência – 

principalmente em torno das anastomoses realizadas no decorrer do tratamento 

paliativo de cardiopatias que tendem a ventrículo único – resulta em dissipação de 

energia, distúrbios de fluxo e má distribuição do fluxo sanguíneo 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 

características de fluxo abaixo do ideal, gradientes de pressão ao longo das conexões 

cirúrgicas e distribuição desigual do fluxo pulmonar aos pulmões podem representar 

hipertensão venosa, acúmulo excessivo de líquido e perda de paliação efetiva, se faz 

imperativo avaliar a via cirúrgica para projetar o procedimento cirúrgico ideal. 

Jia e Esmaily (2022) reforçam que a taxa de mortalidade entre pacientes de 

ventrículo de fisiologia única continua elevada, responsabilizando a insuficiência do 

ventrículo único, síndrome da VCS, artérias pulmonares subdesenvolvidas ou 

desigualmente desenvolvidas e outras complicações resultantes das operações de 

Norwood e Glenn bidirecionais. 

Os autores investigaram em diversas geometrias de CCPT potência dissipada 

e distribuição do fluxo aos pulmões, considerando os fluxos transientes, além de 

considerar uma pós-carga pulmonar realística. Esses modelos foram construídos com 

base em exames de RM e angiocardiogramas, assim como as geometrias de VCS e 

AP. Para as conexões da VCI com a APD, seis geometrias foram criadas com base 

em esboço dos cirurgiões cardíacos, representando projetos alternativos típicos de 

VCI. Quatro geometrias foram feitas considerando conduto intra-atrial (IA)20. Duas 

geometrias adicionais foram criadas com um duto extracardíaco (EX), conforme ilustra 

a Figura 32, onde: 

− 𝐼𝐴𝑒 modelo geométrico considerando túnel intra-atrial em formato 

elíptico; 

− 𝐼𝐴𝑐 modelo geométrico considerando túnel intra-atrial central; 

− 𝐼𝐴𝑟 modelo geométrico considerando túnel intra-atrial alargado à direita; 

 
20 Isto significa que um canal semelhante a um tubo é feito dentro do lado direito do átrio, ligando a veia 
cava inferior à artéria pulmonar. 
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− 𝐼𝐴𝑝 modelo geométrico considerando túnel intra-atrial com remendo em 

direção à APD; 

− 𝐸𝑋𝑎 modelo geométrico considerando túnel extracardíaco com inserção 

da VCI de forma anteroposterior. Para esse modelo, são mostradas duas 

vistas, uma lateral e outra frontal; 

− 𝐸𝑋𝑙 modelo geométrico considerando túnel extracardíaco com inserção 

da VCI em direção ao pulmão esquerdo. 

 

Figura 32 – Geometrias dos modelos TCPC utilizados por Migliavacca, et al. (2003).21 

 
 Fonte: Migliavacca, et al. (2003). 

 

Concluíram 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 hemodinâmica local, tanto em termos de dissipação de energia quanto 

de distribuição de fluxo. Concluíram que a geometria do modelo 𝐼𝐴𝑝 foi a que obteve 

melhor desempenho, com dissipações mínimas de energia. 

 
21 As áreas tracejadas representam os cortes transversais anastomóticos inferiores. 
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Bove, et al. (2003) afirmam que os efeitos de um projeto anastomótico 

cavopulmonar, em que há essas perdas não minimizadas, são ampliados a taxas de 

fluxo crescente, contribuindo para a diminuição de tolerância a exercícios físicos, 

observada em pacientes pós-cirurgia de Fontan. 

Reforçando esse pensamento, Guadagni, et al. (2001) relatam que é imperativo 

avaliar o procedimento cirúrgico ideal, uma vez que a obtenção de características de 

fluxo abaixo do ideal, gradientes de pressão nas conexões cirúrgicas e distribuição 

desigual do fluxo pulmonar para os pulmões podem resultar problemas como 

hipertensão venosa e acúmulo excessivo de líquido. 

Grigioni, et al. (2003) estudaram uma CCPT com duto extracardíaco através da 

CFD para avaliar a perda de energia sob diferentes condições de pressão em 

diferentes resistências vasculares nas artérias pulmonares. Para isso, foi utilizado um 

fluxo total de 3 L/min, com distribuição entre a VCI e a VCS igual a 6/4. As perdas de 

potência hidráulica em três diferentes condições de carga, simulando diferentes 

resistências dos vasos nas artérias pulmonares, foram numericamente avaliadas e 

discutidas.  

Portanto, o objetivo do trabalho foi contribuir para a definição do conjunto de 

parâmetros que pudessem minimizar as consequências negativas da Cirurgia de 

Fontan, tendo em vista a necessidade de assegurar fluxo sanguíneo pulmonar 

fisiológico ideal. 

O modelo geométrico considerado para o trabalho de Grigioni, et al. (2003) foi 

estabelecido conforme dados anatômicos da RM, como segue: 

− Diâmetro da VCS = VCI = 11,5 mm; 

− Diâmetro da APE = APD = 8,6 mm; 

− Deslocamento entre os eixos da VCI em relação à VCS = 6 mm; 

− Anastomose entre a VCI e APE realizada através de duto extracardíaco 

inclinado em direção à APE em 22°. 

A Figura 33 ilustra a seção longitudinal utilizada para a modelagem da CCPT 

em questão. O sangue foi modelado como um líquido homogêneo e incompressível, 

considerado newtoniano de fluxo laminar e desconsiderados os efeitos gravitacionais. 

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

as veias cavas deve evitar regiões em que a dinâmica dos fluidos locais possa ser 
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modificada por áreas de recirculação e/ou estagnação, que podem causar dissipação 

de potência e danos nas paredes dos vasos. 

 

Figura 33 – Esboço do corte longitudinal da configuração CCPT investigada. As dimensões 
estão em mm. 

 
Fonte: Grigioni, et al. (2003). 
 

Os autores reforçam a preocupação com o desequilíbrio nas resistências 

pulmonares, pois poderá ocorrer ligeira aceleração do fluxo com recirculação em uma 

das duas artérias pulmonares, propiciando a separação do fluxo. Desta forma, a CCPT 

assimétrica, com as interações de fluxo nas cavas, resultam em perdas de energia e 

dissipação viscosa, diminuindo, portanto, a eficiência. 

Markl, et al. (2011) identificaram – por meio de ressonância magnética sensível 

ao fluxo (4D-flow MRI) – que as alterações de fluxo mais pronunciadas ocorreram no 

paciente em que o eixo da VCS era mais distante do eixo da VCI, ocorrendo vórtice 

substancial, indicando perda de energia e eficiência prejudicada no enchimento 

pulmonar. 

Amodeu, et al. (2001), com base em uma ampla revisão bibliográfica, 

concluíram que ainda há divergências quanto à melhor posição de se anastomosar as 

cavas em relação às pulmonares. Em uma série de estudos in vitro, in vivo e 

computacionais sobre a melhor dinâmica entre os diferentes arranjos espaciais de 

CCPT, os autores têm concordado que as anastomoses VCS com AP e AP e VCI não 

devem ser desviadas para lados opostos.  
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Estes autores relatam melhores resultados na utilização de conexão 

cavopulmonar extracardíaca total, preferindo posicionar o duto da VCI à esquerda da 

anastomose realizada pelo Glenn direcional. Relatam que há perigo em posicionar o 

duto da VCI à direita, porque é potencial o perigo de colisão com a artéria lombar 

inferior direita. 

Para ajudar na elucidação do melhor arranjo espacial das cavas em relação à 

artéria pulmonar, Amodeu, et al. (2001) realizaram análises 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 dimensões idênticas às 

propostas por Grigioni, et al. (2003) e já 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 relação 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 típica do sangue, utilizaram uma solução de água-gliceral, com 

viscosidade dinâmica de 3,6 cP. Realizaram as medições de pressão a 20 mm do 

centro da cruz (intersecção das anastomoses), para a VCS, VCI, APD e APE, para 

razões 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 medições 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 medições in vitro, sendo os resultados comparados entre si. 

A primeira simulação no modelo Tipo 1 foi considerada uma relação de fluxo 

VCS/VCI de 40:60, obtendo um fluxo balanceado nas duas artérias pulmonares, com 

direção preferencial do fluxo da VCI para a APE e da VCS para a APD. Foram 

observados fluxos unidirecionais em direção à APD da VCS e em direção à APE da 

VCI. Os autores relatam a observação de vórtice central giratório no sentido anti-

horário como consequência das forças de cisalhamento médias geradas pelos dois 

principais escoamentos provindos das cavas (Figura 34). 

Para obtenção dos campos de velocidade gerados nos experimentos, foi 

utilizada a velocimetria de imagem de partículas, fornecendo um mapeamento 

altamente preciso do fluxo.  
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Figura 34 – Visualização do fluxo obtido pela primeira simulação no modelo Tipo 1. 

 
Fonte: Amodeu, et al. (2001). 
 

Assim, por meio da velocimetria, foi possível identificar que este vórtice parecia 

direcionar os fluxos das cavas para longe um do outro, evitando colisão significativa, 

mas ainda permitindo uma mistura adequada, com parte do fluxo da VCI desviado 

para a APD. 

A análise numérica do campo de escoamento para o modelo Tipo 1 confirmou 

a análise da velocimetria de imagem de partículas. Na Figura 35 a, são destacadas 

as linhas de fluxo de velocidade, e na Figura 35 b, é evidenciado o campo de 

vorticidade. As simulações foram realizadas considerando os seguintes parâmetros: 

− Número 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 tendência 

a se direcionarem à APE, mas parte delas voltou para o outro lado da cruz, ou seja, 

para a APD.  

Os autores confirmam que as características do escoamento na VCS foram 

reproduzidas de forma satisfatória nos estudos numéricos, possibilitando maior 

precisão espacial ao experimento. Na zona de circulação central não há queda de 

pressão no centro, típica de um vórtice. Desta forma, explicam os autores, esta 
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estrutura de divisão de fluxo foi benéfica, fracamente dissipativa, ajudando na 

distribuição dos fluxos das cavas às pulmonares de uma forma mais homogênea. 

 

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

 
Fonte: Amodeu, et al. (2001). 

 

A simulação evidenciou que a região do vórtice aparente era uma zona fraca, 

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 nível 

zero com as linhas pontilhadas com passo de 0,5. As linhas cinza representam níveis 

positivos; e as pretas, níveis negativos. Nota-se que no centro da cruz há baixa 

vorticidade, sendo maior na camada limite criada ao nível da artéria pulmonar, no lado 

esquerdo da anastomose com a VCS, pelo fluxo provindo da VCI. 

Quando os autores aplicaram a relação de fluxo VCS/VCI de 50:50, houve 

como resultado um leve desequilíbrio entre as distribuições dos fluxos para as 

pulmonares, com APE transportando 57,5% do fluxo total, mantendo-se a tendência 

dos fluxos das cavas para suas artérias preferenciais (VCS para a APD e VCI para a 

APE). Verificaram que o centro do vórtice se desloca conforme as diferentes 

proporções de fluxo APD/APE. 

Para a simulação do Tipo 2, na qual os eixos entre as cavas coincidiam, a 

colisão dos fluxos das cavas gerou padrões de vórtices circulares e áreas de 

estagnação caracterizadas por baixa velocidade, sendo muito menos hidrodinâmicos 
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do que no modelo do Tipo 1. Constataram também que não havia predominância do 

fluxo que saía das cavas para as pulmonares, e a existência de dois vórtices ao nível 

do centro da cruz, com fluxos rodopiantes desenvolvidos antes de perfundir as artérias 

pulmonares (Figura 36). 

 

Figura 36 – Visualização 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 padrão de fluxo desordenado e, 

consequentemente, perdas de potência maiores do que na configuração do Tipo 1. 

Marsden, et al. (2006) estudaram o comportamento da CCPT em descanso e 

em exercícios. O modelo gerado do fluxo sanguíneo por atuação da respiração foi 

estudado neste trabalho no subcapítulo 2.6.4. Aqui é importante destacar a expressão 

de desempenho energético obtida, cujas variáveis são o estado de repouso e em 

exercício. A eficiência 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 saída. 

Bazilevs, et al. (2009) foram os primeiros a estudar a interação fluido-estrutura 

(FSI) totalmente acoplada entre as condições hemodinâmicas e a movimentação das 

paredes vasculares aplicada à CCPT em pacientes de Fontan22. Propuseram 

abordagem simplificada para a construção da geometria variável das paredes dos 

 
22 Segundo os próprios autores. 
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vasos sanguíneos e abordaram condições de repouso e em exercício. Compararam 

também os resultados obtidos das simulações em vasos rígidos com os flexíveis. 

Mesmo com a abundância de estudos sobre o assunto tratado neste item, 

evidenciaram pouco impacto clínico na Cirurgia de Fontan, derivado diretamente das 

simulações em questão. Julgaram que as limitações dos métodos de simulação 

usados até então são, em parte, responsáveis para a ínfima aderência clínica. Assim, 

com a utilização da FSI, pretendiam elucidar parte dessas limitações encontradas. 

Os autores citam as duas variantes mais comuns ao procedimento de Fontan. 

Aquela com conduto extracardíaco (ECC) e a outra, com o túnel lateral, ou Fontan 

Intracardíaco (LT), sendo que, em ambos os casos, a VCS estava conectada com a 

APD. Na variante ECC, um tubo é colocado ligando a VCI à artéria pulmonar, 

realizando-se uma junção no formato da letra “T”. Na variante LT, um remendo 

semelhante a um túnel foi colocado dentro do átrio para que o sangue que retorna da 

VCI seja direcionado às APs. Desta forma, uma conexão é feita entre a extremidade 

do túnel, coincidindo com o topo do átrio direito, conectando-se à face inferior da AP. 

Assim, obtém-se em ambas as variantes a CCPT, onde o coração bombeia apenas 

sangue oxigenado. 

No artigo em questão, Bazilevs, et al. (2009) propõem a reconstrução da 

espessura da parede do vaso sanguíneo, baseando-se na resolução da equação 

diferencial parcial de Laplace23. Em trabalhos anteriores, essa espessura era 

basicamente relacionada ao raio do vaso e expressa em termos de porcentagem24.  

Testaram o método em duas geometrias: em um modelo hipotético, em 

bifurcação; e em outro, considerando uma geometria característica para Cirurgia de 

Fontan. Assumiram, para a espessura do vaso na entrada e na saída, o valor de 10% 

dos respectivos raios médios da região. A obtenção da espessura da parede 

resultante para os modelos foi muito razoável. O resultado em ambas as geometrias 

demonstrou um afinamento realista e gradual, segundo os autores, da parede do vaso 

de maior diâmetro para os ramos menores.  

 

 
23 A função para a obtenção da espessura volumétrica “T” é detalhada em Bazilevs, et al. (2009). 
24 Outros métodos para cálculo da espessura de paredes variáveis são descritos pela literatura, como 
o modelo de parede de membrana, modelo de parede contínua e modelo de parede contínua com 
formas arteriais complexas. No entanto, a técnica utilizada naquele artigo é mais generalista e simples 
(Bazilevs, et al., 2009). 
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Em cada uma das saídas da geometria, as condições de contorno de 

resistência são descritas da seguinte forma: 

 𝜌 = 𝐶𝑟𝑞 (3.1) 

Onde, 

− 𝜌 é a pressão; 

− 𝐶𝑟 é a constante de resistência; 

− 𝑞 é a vazão volumétrica. 

Os dados da resistência referem-se aos dados de pressão de cateterismo 

cardíaco para o paciente em questão. Para condições em exercício, a resistência 

descrita em repouso foi reduzida em 10%. 

Os resultados foram extraídos, portanto, para as condições em repouso e 

exercício, comparando as paredes rígidas e flexíveis. Para simular a condição em 

exercício, foi incrementado o fluxo na VCI numa taxa de três vezes, mantendo o fluxo 

na VCS fixa. Esse método se equipara a valores encontrados em medições de 

pacientes típicos e, portanto, validados. 

Até aquele momento, relatam Marsden, et al. (2006), as simulações de 

fluidodinâmica computacional realizadas neste sistema intratorácico de baixa pressão 

e fluxo passivo negligenciaram os supostos efeitos importantes da respiração na 

fisiologia, e os estados de “estresse” mais altos, como com o exercício, nunca foram 

considerados. Para maior aprofundamento do tema, sugere-se a leitura de Marsden, 

et al. (2006). 

Como visto até aqui, a geometria da junção CCPT desempenha papel 

fundamental nas perdas de energia. Esclarece parcialmente o porquê de alguns 

pacientes com Circulação Fontan falharem – resultando em mortalidade ou 

transplantes – ao passo que em outros a capacidade de exercício é significativamente 

menor ou maior. 

Marsden, et al. (2006) reforçam este pensamento. As cirurgias são 

consideradas sem sucesso quando há condições hemodinâmicas adversas, como 

gradientes de pressão significativos ou distribuição desigual dos fluxos entre as 

pulmonares. Marsden, et al. (2009) resumiram em um quadro as taxas médias de fluxo 

em repouso e em exercício, usadas em suas simulações, 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, reduções de resistência em repouso e 
em três níveis de exercícios simulados. 

Nível de exercício VCI (𝑚𝐿/𝑠) VCS (𝑚𝐿/𝑠) 
Queda de 

resistência 
Descanso 17,9 14,1 0% 

Exercício Leve 35,8 14,1 5% 
Exercício Moderado 53,7 14,1 10% 

Exercício Pesado 71,6 21,2 15% 
Fonte: Marsden, et al. (2009). 

 

Retomando os estudos de Bazilevs, et al. (2009), consideraram uma divisão de 

fluxo APE/APD de 45/55. A distribuição do fluxo para as saídas pulmonares foi 

agrupada em lobos superior, médio e inferior, sendo as resistências 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 distribuição 

dentro de cada lobo foi realizada proporcionalmente à sua área de seção transversal 

na saída. 

Com a modelagem finalizada, os autores plotaram vários mapas. O mapa com 

as linhas de fluxo de velocidade sanguínea em baixa taxa (em repouso e em 

exercício), Figura 37, e em pico de sístole (em exercício para paredes rígidas e 

flexíveis), além de mapas que descrevem as tensões de cisalhamento da parede em 

repouso e em exercício. 

 

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

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 
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O que mais chama a atenção é o fenômeno ocorrido nas linhas de fluxo de 

velocidade. Em repouso, uma geometria semelhante a hélices é gerada na VCI devido 

à reversão do fluxo durante as últimas etapas do ciclo respiratório. Essas hélices não 

foram evidenciadas na simulação em condição de exercício (Figura 37). 

Algumas diferenças no padrão aerodinâmico entre as simulações que 

comparam as linhas de fluxo de velocidade do sangue na taxa de fluxo de pico para 

condições de repouso e de exercício foram observadas, especialmente nas regiões 

de ramificações complexas, havendo superestimação dos valores de velocidade local 

entre a parede rígida em relação à parede flexível (Figura 38).  

 

Figura 38 – Comparação de linhas de fluxo de velocidade do sangue na taxa de fluxo de 
pico para condições de repouso e de exercício. 

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 

 

O mesmo ocorre ao se examinarem as ilustrações da tensão de cisalhamento. 

Para a situação em descanso, a simulação na parede rígida superestima os valores 

das tensões em até 17% em relação ao da simulação da parede flexível (Figura 39). 

Essa situação chega a 45% na condição de exercício (Figura 40). Além desses 

gráficos, foram obtidos os históricos de pressão calculados na VCI, VCS e 

ramificações de saída, indicando intervalo claro entre os valores obtidos, mostrando a 

suavização da pressão na saída para o caso da parede flexível. 

E, por fim, apresentaram os resultados numéricos para a variante ECC, para 

condições de repouso e em exercício, simulando abordagens de modelagem rígida e 

flexível da parede do vaso. Concluíram que a modelagem para as paredes rígidas 

fornece uma superestimativa da tensão de cisalhamento e pressão nas paredes dos 

vasos estudados, especialmente para o caso em condições de exercício. 

b) Parede Rígida a) Parede Flexível 
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Figura 39 – Comparação da tensão de cisalhamento da parede (𝑑𝑦𝑛/𝑐𝑚2) em condições de 
repouso. 

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 

 

Figura 40 – Comparação da tensão de cisalhamento da parede (𝑑𝑦𝑛/𝑐𝑚2) em condições de 
exercício. 

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 

 

Analisando os resultados, os autores concluíram que a modelagem de parede 

flexível desempenha papel fundamental nas quantidades de interesse hemodinâmico 

na conexão de Fontan. Os padrões do fluxo sanguíneo diferem para simulações com 

paredes rígidas em relação às flexíveis, não podendo ser desprezados. 

Um ponto que merece destaque foi identificado por De Zélicourt, et al. (2006) 

ao compararem trabalhos experimentais e computacionais em anatomias específicas 

de pacientes extraídas por meio de RM ou TC com geometrias idealizadas realizadas 

anteriormente. As perdas de energia in vitro para um Fontan extracardíaco e um intra-

atrial específico 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 provável desse aumento os 

diâmetros menores dos vasos, bem como a forma irregular da anatomia específica do 

paciente. Buscando identificar as principais fontes de dissipação de energia em 

geometrias específicas de pacientes, Dasi, et al. (2009) compilaram resultados das 

perdas de potência – experimentais e numéricas – obtidos em 22 anatomias 

específicas de pacientes submetidos à Cirurgia de Fontan. Em 11 dessas anatomias 

foi realizado o procedimento de tubo extracardíaco; e nas demais realizou-se o 

procedimento de túnel lateral. Ao final, correlacionaram-nas com métricas 

geométricas, incluindo diâmetros de vasos, curvatura, deslocamento e irregularidade. 

Concluíram que as dimensões dos vasos, no momento da conclusão da CCPT, 

desempenham papel importante na magnitude das perdas de energia no pós-

operatório imediato. O parâmetro geométrico mais significativo na influência da 

eficiência hemodinâmica da CCPT é a área da seção das artérias pulmonares. Mesmo 

havendo elevada variabilidade nos parâmetros paciente por paciente, parâmetros 

como curvaturas, geometrias e outros não interferem tanto na perda da eficiência 

energética como o tamanho mínimo da AP. Por último, enfatizaram dois pontos de 

atenção: 

1. A necessidade de evitar a estenose da artéria pulmonar esquerda no 

estágio 1 (cirurgia de Norwood); 

2. Dilatar qualquer vaso estenosado posteriormente ao tratamento 

estagiado, por meio, principalmente, da prática do cateterismo. 

De Zélicourt, et al. (2010) identificaram que, independentemente da opção 

adotada para a conexão de Fontan, os pacientes nascidos com SCEH demonstravam 

maior risco de ocorrer estreitamento da APE do que aqueles com outras cardiopatias 

de ventrículo de fisiologia única. Isto foi atribuído à reconstrução do arco aórtico 

realizada no primeiro estágio paliativo para pacientes com SCEH, durante a qual os 

cirurgiões tendem a superdimensionar o arco aórtico, comprimindo a APE, impedindo 

seu crescimento.  

Até 2010, a maioria dos estudos relacionados à CCPT focavam quase que 

exclusivamente na perda de energia ou na chamada “eficiência de Fontan”. Para 

Marsden, et al. (2010), supor que a perda de energia era determinante para a 
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eficiência da CCPT era uma simplificação grosseira. Propuseram aumentar a 

sofisticação das análises adicionando variáveis como respiração, exercícios ou 

repouso, complacência da parede, fluxo instável e anatomia precisa. Portanto, os 

autores focaram numa abordagem de múltiplos parâmetros para a modelagem de 

Fontan na tentativa de resolver se aproximar da realidade, ampliando a aplicabilidade 

clínica das simulações. 

Realizaram simulações em seis pacientes de Fontan em repouso e em 

condições simuladas de exercício, com auxílio 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 eficiência energética, os níveis de pressão na 

VCI e na VCS, a tensão de cisalhamento da parede (WSS – wall shear stress) e 

quantificaram a distribuição do fluxo da veia cava inferior para as artérias pulmonares 

esquerda e direita. Ao final, classificaram cada um desses parâmetros de melhor para 

pior desempenho. 

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

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

(Figura 42).  

 

Figura 42 – Quatro etapas envolvidas na construção do modelo (Paciente D). 

 
Fonte: Marsden, et al. (2010). 

 

Cada um dos seis pacientes apresentou modelos anatômicos distintos um do 

outro, havendo, portanto, grande variação geométrica. As condições de contorno das 

cavas foram obtidas por meio de angiografia por ressonância magnética. Já para 

simular o fluxo na VCI em condições de exercício, foi utilizado um modelo de 

respiração uma vez que a frequência respiratória é importante basicamente para o 

fluxo desta cava, não afetando consideravelmente o fluxo da VCS (o fluxo pulsátil da 

VCS foi derivado de dados coletados por RM). Este modelo foi estudado por Marsden, 

et al. (2006) e detalhado no subcapítulo 2.6.4 deste estudo. 

http://simtk.org/
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Para as simulações, foram consideradas as paredes rígidas dos vasos e 

empregado o solucionador do Simvascular, como CFD. O sangue foi considerado 

como uma aproximação newtoniana. Uma malha adaptativa anisotrópica foi usada 

para garantir a convergência, usando aproximadamente 1,5 milhão de elementos para 

cada modelo. As divisões dos fluxos APE/APD iniciais foram assumidas como 45/55, 

e em cada lado das pulmonares, o fluxo foi distribuído por agrupamento de lobos 

superior, médio e inferior. As resistências iniciais foram escolhidas para distribuir 20% 

do fluxo para o lobo superior e 40% para cada lobo médio e inferior. Por falta de outros 

dados, esses valores foram baseados na suposição de que cada um dos dez 

principais segmentos pulmonares recebe fluxo semelhante. Dentro de cada grupo de 

lóbulos, o fluxo foi distribuído de acordo com as áreas de saída.  

Como resultado da simulação, evidenciou-se que as pressões aumentam 

substancialmente com o exercício. A eficiência energética foi calculada, sendo 

classificada por desempenho. Obviamente, foi observada queda de eficiência com o 

aumento do nível de exercício em todos os pacientes. Marsden, et al. (2010), por meio 

do método de rastreamento de partículas, constataram a distribuição 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 – Distribuição do fluxo da VCI para a APD e APE durante condições de fluxo de 
repouso para os seis pacientes. 

Paciente % de fluxo da VCI 
para a APE/APD    

% de fluxo total 
para a 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 variação na divisão dos fluxos, podendo o 

fluxo total ser distribuído de forma semelhante. Já para o fluxo provindo da VCI, foi 

observada elevada variação na distribuição, como se verifica nos pacientes B e C. 

Estenoses nas pulmonares também foram indicativos de menor fluxo, onde estas são 
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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 tensão de cisalhamento mínima 

e média no enxerto da VCI em repouso (Quadro 13). Pacientes com maior eficiência 

energética em repouso foram os que obtiveram menor WSS (pacientes A e B). Foi 

observado alto WSS em áreas estenóticas (pacientes E e F), onde as velocidades são 

aumentadas. 

 

Quadro 13 – Tensão de cisalhamento mínima e média da parede (WSS). Valores apenas 
sobre a porção de enxerto do modelo. 

Paciente 
WSS mínimo no 

enxerto (dyne/cm2)    
WSS médio no 

enxerto (dyne/cm2)    
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 

regiões estenóticas, demonstrando as possibilidades de tal aplicação. 

Baretta, et al. (2011) testaram a capacidade preditiva de um modelo para o 

planejamento virtual de reparos cirúrgicos em pacientes com cardiopatias congênitas. 

Simularam três projetos cirúrgicos alternativos da conexão cavopulmonar total, 

investigando a hemodinâmica em termos energéticos. O primeiro considerou uma 

junção “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-operatório 

tridimensional, com a Cirurgia de Glenn Bidirecional realizada (CCPP) e os modelos 

pós-operatórios T-CCPT, O-CCPT e Y-CCPT, respectivamente. 

Uma vez que a modelagem computacional, observação clínica e estudos 

experimentais sugeriram que a geometria da CCPT desempenha um papel 

fundamental nas perdas de energia e na dinâmica de fluidos, projetos alternativos 
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foram estudados para a melhora destas variáveis, concentrando-se na dinâmica local 

dos líquidos, com foco principal na dissipação de energia resultante de diferentes 

geometrias de conexão (BARETTA, et al., 2011). 

 

Figura 43 – Modelos pré e pós-operatórios utilizados para os estudos de Baretta, et al. 

 
Fonte: Baretta, et al. (2011). 

 

Desta forma, os autores estudaram a melhora geométrica das conexões a fim 

de minimizar o gasto de energia. Enfatizaram também, na investigação, a distribuição 

do fluxo de sangue para as artérias pulmonares.  

Na Figura 44, Baretta, et al. (2011) ilustram, com base na vazão obtida do 

paciente por meio de ecocardiograma com doppler, as linhas de fluxo obtidas através 

de CFD em repouso ou sob ação de exercícios. 

Identificaram que os fluxos pré-operatórios não devem ser utilizados como 

condições de contorno nas simulações pós-operatórias, uma vez que há alterações 

significativas na geometria pós-operatória, alterando o escoamento. Concluíram 

também que a perda de potência do modelo Y-CCPT foi menor do que as demais, 

tanto em repouso quanto em exercício, distribuindo o fluxo da veia cava inferior de 

forma mais uniforme para ambos os pulmões. 

As simulações realizadas evidenciaram, segundo aqueles autores, que embora 

a hemodinâmica local das três configurações de CCPT investigadas fossem 

evidentemente diferentes, o comportamento cardiocirculatório geral mal foi afetado, 

estando a eficiência energética das três cirurgias simuladas muito próxima. Esses 

resultados sugerem que as resistências periféricas sistêmicas e pulmonares 

provavelmente exerçam um papel mais importante nos pacientes com Circulação 

Fontan em comparação com as resistências locais criadas por diferentes 

configurações de CCPT. Embora estudos anteriores tivessem como objetivo melhorar 

a eficiência para reduzir a carga de trabalho no coração, esse benefício não 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. À esquerda, paciente em repouso; e à direita, sob condições 

de exercício.  

 

 

 

 
Fonte: Baretta, et al. (2011). 

 

Bächler, et al. (2013) criticam que os métodos por RM não são capazes de 

quantificar a distribuição do fluxo sanguíneo da cava para as pulmonares. Como 
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ambas as cavas contribuem para o fluxo sanguíneo das pulmonares, torna-se difícil 

isolar a contribuição de cada cava. 

Assim como Markl, et al. (2011) estudaram as características do fluxo cardíaco, 

utilizando o 4D-flow MRI em quatro voluntários saudáveis comparando-os a quatro 

voluntários com Circulação Fontan, em conexão cavopulmonar total (CCPT), Bächler, 

et al. (2013) utilizaram o mesmo equipamento para estudar a contribuição do fluxo 

sanguíneo de cada veia cava para cada artéria pulmonar. Desta vez, dez pacientes 

que passaram pela reconstrução de Fontan foram estudados. Na Figura 45, os 

autores ilustram os traços da velocidade extraídos do 4D-flow MRI em homem de 22 

anos com CCPT extracardíaco. Em A, ilustram o fluxo sanguíneo provindo das cavas 

em direção às pulmonares; em B, ilustram o retorno venoso pulmonar e o fluxo 

sanguíneo aórtico. 

 

Figura 45 – Traços da velocidade extraídos do 4D-flow MRI em homem de 22 anos com 
CCPT extracardíaco. 

 
Fonte: Bächler, et al. (2013). 

 

Desta forma, identificaram a capacidade do método em estimar a contribuição 

do fluxo das cavas às pulmonares em pacientes com Circulação Fontan, colaborando 

na avaliação in vivo da distribuição destes fluxos. Esse método auxilia também no 

acompanhamento de pacientes com Circulação Fontan em prováveis restaurações, 

necessárias para uma divisão 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 avaliação hemodinâmica 
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do paciente incluíram a contribuição do fluxo da VCI para os pulmões esquerdo e 

direito (de preferência 50%/ 50%), através de RM, e a eficiência energética da CCPT.  

A eficiência energética foi calculada pela medição da perda de potência do 

circuito. Para cada condição de fluxo, a potência de entrada e saída foi calculada com 

base na CFD, usando a seguinte fórmula para um balanço de energia macroscópico.  

 𝐸̇ = ∫ (𝑝 + 12𝜌𝑢̇𝑗𝑢̇𝑗) 𝑢̇𝑖𝑛𝑖𝑑𝑆𝑆𝑢𝑝𝑒𝑟𝑓í𝑐𝑖𝑒 ≅ (𝑝 + 12𝜌𝑣2)𝑄 (3.2) 

Onde, 

− 𝐸̇ é a taxa de energia em uma superfície de entrada ou saída; 

− 𝑝 é a pressão hidrostática na superfície de entrada ou saída; 

− 𝜌 é a densidade do fluido; 

− 𝑢̇𝑖 é o componente do vetor velocidade; 

− 𝑛𝑖 é o vetor normal unitário à superfície; 

− 𝑑𝑆 é a área diferencial da superfície; 

− 𝑣 é a velocidade média do fluido através da superfície; 

− 𝑄 é a vazão na superfície de entrada ou saída. 

Desta forma, o cálculo da perda de potência é: 

 𝐸̇𝑑𝑒𝑙𝑡𝑎 = 𝐸̇𝑉𝐶𝑆+𝐸̇𝑉𝐶𝐼 − 𝐸̇𝐴𝑃𝐸−𝐸̇𝐴𝑃𝐷 (3.3) 
  

Onde, 

− 𝐸̇𝑑𝑒𝑙𝑡𝑎 é a taxa líquida da perda de energia; 

− 𝐸̇𝑉𝐶𝑆 é a taxa de energia na entrada ou saída na VCS; 

− 𝐸̇𝑉𝐶𝐼 é a taxa de energia na entrada ou saída na VCI; 

− 𝐸̇𝐴𝑃𝐸 é a taxa de energia na entrada ou saída na APE; 

− 𝐸̇𝐴𝑃𝐷 é a taxa de energia na entrada ou saída na APD. 

Slesnick e Yoganathan (2014) consideraram algumas simplificações em suas 

modelagens, como fluxo estacionário dentro do circuito de Fontan em vez de 

pulsáteis, paredes rígidas, em vez de flexíveis e o comportamento newtoniano para o 

fluido. Descreveram um modelo experimental, denominado de “OptiFlo”, a fim de obter 

uma configuração CCPT ideal (Figura 46). 

Neste modelo idealizado, os diâmetros são constantes em todos os segmentos 

de entrada e saída. Apresentou menores perdas de energia em comparação aos 
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modelos usuais, demonstrando menor variabilidade na perda de potência na faixa de 

fluxo sanguíneo pulmonar diferencial APD/APE. 

 

Figura 46 – Esquema demonstrando o desenho idealizado do “OptiFlo”. 

 
Fonte: Slesnick e Yoganathan (2014). 

 

Porém, mesmo sendo atraente, a bifurcação da VCS durante a Cirurgia de 

Glenn apresenta desafios, uma vez que tradicionalmente todo o tecido utilizado para 

esta anastomose é nativo, sendo necessária a incorporação de material sintético para 

a sua realização conforme projetado. Além disso, a distância entre a AP e a VCS é 

curta, ainda mais no momento em que a cirurgia é feita (em crianças entre quatro e 

12 meses de idade), dificultando a obtenção de espaço para a conexão proposta. Para 

a divisão do retorno venoso sistêmico inferior, o próprio defletor de Fontan seria 

anastomosado em forma de “Y”, até porque a distância entre a VCI e a AP é maior, 

facilitando a incorporação desta geometria.  

Trabalhos foram realizados com o intuito de avaliar se esta técnica poderia 

trazer benefícios tanto em relação à energia, quanto em relação à distribuição mais 

equilibrada do fluxo sanguíneo hepático para os ramos das pulmonares.  

Yang, et al. (2012) testaram virtualmente implantar tubos em formato de “Y” e 

junção em formato de “T”, e deslocamentos entre os eixos das cavas em repouso e 
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em condições de exercício, detalhados no subcapítulo 3.1. Descobriram que os 

enxertos em “Y” alcançaram uma melhor distribuição do fluxo hepático com diminuição 

da perda de energia, mas notaram que pequenas diferenças nas geometrias 

específicas do paciente tiveram efeitos profundos nos resultados, sugerindo que a 

modelagem pré-operatória 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 opções de enxertos em “Y”, a possibilidade de redução de 

estenoses é facilitada, anastomosando um de seus ramos sobre esta estenose, 

possibilitando, segundo Slesnick e Yoganathan (2014), uma faceta atraente da 

modificação do enxerto em “Y”. 

Esses autores relatam que a perda de potência é amplificada de forma não 

linear, variando em relação à geometria da CCPT e na distribuição diferencial do fluxo 

sanguíneo pulmonar.  

Em 2019, Corno, et al. publicaram artigo sobre a fisiologia do procedimento de 

Fontan, criticando a prática corrente de desviar a maior taxa de fluxo em direção ao 

pulmão de menor volume, uma vez que o sangue da VCS – que consiste em 1/3 do 

retorno venoso sistêmico – é direcionado ao pulmão direito, que, por sua vez, é o de 

maior volume pulmonar (60%). O restante dos 2/3 do retorno venoso sistêmico provém 

da VCI, sendo este direcionado frequentemente ao pulmão 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 pulmão de 

maior capacidade e vice-versa. A esse procedimento denominaram “Fontan 

Fisiológico”. Consideraram como dados que o fluxo era constante e incompressível, 

por meio do método de volumes finitos, assumindo fase única: newtoniano, fluxo 

laminar e isotérmico. 

Como referência, utilizaram um paciente com 3,5 anos de idade e 16 kg de 

massa corporal, medindo 98 cm, área de superfície corporal de 0,65 m2, débito 

cardíaco total de 2,6 L/min, com débito cardíaco indexado de 4 L/min/m2. O 

comprimento da artéria pulmonar 𝑙, medido como sendo a distância em linha reta entre 

a primeira ramificação das APDs e APEs foi de 7,3 cm.  
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Compararam o modelo Fontan Fisiológico com um modelo de Circulação 

Fontan tradicional, posicionando a VCS a 0,9 𝑙 e a VCI a 0,6 𝑙, em relação à primeira 

ramificação da artéria pulmonar esquerda, com ângulo de 90º entre a VCS e a AP e 

75º entre a VCI e a AP (Figura 47). 

 

Figura 47 – Domínio computacional da configuração de Fontan convencional. 

 
Fonte: Corno, et al. (2019). 

 

Para a geometria de Fontan Fisiológico, a confluência da VCI foi variada na 

faixa de 0,77 𝑙 ≤ 𝑥 ≤ 0,92 𝑙 a partir da primeira ramificação da artéria pulmonar 

esquerda. O ângulo de confluência da VCI com a artéria pulmonar foi variado com 

incrementos de 15º entre 60º e 90º. A VCS foi conectada à artéria pulmonar em um 

ângulo fixo de 60º. Essa conexão foi realizada a 0,50 𝑙 da primeira ramificação da 

artéria pulmonar esquerda.  

Todas as geometrias foram obtidas por meio do pacote comercial Solidworks 

2018 (Dassaut Systèmes, Vélizy-Villacoublay, França). Renderizaram a superfície 

com base em funções matemáticas 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 intersecções vasculares para reproduzir o 

comportamento natural do tecido. Como parâmetro de qualidade da malha, utilizaram 

a ortogonalidade celular e a razão de aspecto. Assim, para o modelo de Fontan 

convencional, 1% das células apresentou ortogonalidade < 0,4 e 1% apresentou razão 

superior a 11,1. As pressões de saída para as APDs e APEs foram ajustadas para 

serem semelhantes e constantes. 
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Com as dimensões invariáveis de VCS (diâmetro = 7,5 mm), VCI (diâmetro = 

18mm), artérias pulmonares direita (diâmetro = 7,5 mm) e esquerda (diâmetro = 7,5 

mm), fluxos invariáveis de VCS e VCI (saída indexada/superfície corporal área = 4 

L/min/m2 de área de superfície corporal) e pressões de saída da artéria pulmonar 

direita e esquerda invariáveis (= 12 mmHg), a comparação entre o Fontan 

extracardíaco convencional e o Fontan Fisiológico avaliou: (1) média pressão VCI; (2) 

taxa de perda de energia; (3) valor máximo da energia cinética em todo o volume do 

domínio. 

Após 21 experimentos numéricos, variando o ângulo da VCI e a localização da 

confluência com a artéria pulmonar, a configuração mais promissora foi identificada 

com base na menor taxa de perda de energia prevista. Nessa configuração, o ângulo 

de confluência de VCI e APE foi de 60º e a distância entre a confluência e a primeira 

ramificação da artéria pulmonar esquerda foi de 0,81 𝑙, (Quadro 14). Esta geometria 

é considerada a configuração preferencial do estudo. 

 

Quadro 14 – Taxas de perda de energia em mW de 21 configurações de “Fontan 
Fisiológico” extraídas de CFD. 

 ∅ = 60° ∅ = 75° ∅ = 90° 
0,77 𝑙 5,66 5,94 6,02 
0,78 𝑙 5,70 5,91 6,12 
0,81 𝑙 5,55 5,80 5,79 
0,85 𝑙 5,57 5,75 5,96 
0,88 𝑙 5,71 5,91 6,08 
0,91 𝑙 5,84 5,98 6,10 
0,92 𝑙 5,88 6,01 6,19 

Fonte: Corno, et al. (2019). 
 

Com o estudo CFD realizado, foram plotados dois gráficos 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 são 

direcionadas para a APE, enquanto as linhas provindas da VCS se direcionam para a 

APD (Figura 48 a). Entre a intersecção da VCI e VCS, nota-se uma aceleração de 

fluxo localizada, gerando um pico de energia cinética (350 J/m3), indicada na referida 

figura em vermelho. 

Para a geometria adotada (Fontan Fisiológico), a maioria das linhas de fluxo 

provindas da VCI são direcionadas para a APD, conduzindo, segundo os autores, a 

um caminho de fluxo menos tortuoso pela artéria, comparado à geometria 
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convencional. Já as linhas provindas da VCS se direcionam para a APE (Figura 48 

b). O pico de energia cinética para a geometria de Fontan Fisiológico foi calculado, 

obtendo-se o valor de 250 J/m3 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 extracardíaco convencional; b) Fontan Fisiológico. 

 
Fonte: Corno, et al. (2019). 

 

O estudo realizado por Corno, et al. (2019) demonstra que a geometria de 

Fontan Fisiológico é mais natural, havendo menor perda de energia, distribuindo o 

volume de fluxo maior para o pulmão de maior volume, comprovando-se, assim, a 

hipótese inicial. 

Loke, et al. (2020) introduziram um método pelo qual o cirurgião realiza uma 

modelagem irrestrita de argila (SUM – surgeon’s unconstrained modeling), de forma 

manual, e os resultados são comparados com as modelagens via CAD. Para isso, a 

anatomia venosa original antes do Fontan foi impressa em 3D e enviada ao cirurgião 

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 cirurgiões não tinham 

conhecimento da cirurgia virtual nem os engenheiros da moldagem em argila realizada 

pelo cirurgião. 

O objetivo era avaliar a perda de potência indexada por Fontan (iPP), 

distribuição de fluxo hepático (DFH) e porcentagem da área de superfície do enxerto 

com tensão de cisalhamento de parede (WSS) anormalmente baixa para fluxo venoso 
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(< 1 dine/cm2). A análise 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 relação ao fluxo), a WSS será baixa, podendo levar à 

hiperplasia neointimal e trombose. 

Reforçam, tomando por base observações anteriores em CFD, em desenhos 

de enxerto em “Y” de Fontan, a existência de trombose em enxerto com baixo fluxo e 

baixo WSS, sendo a faixa fisiológica de WSS em grandes veias os valores entre 1 e 

10 dines/cm2 (0,1-1 Pascal). Com base nos dados fisiológicos, as regiões em que o 

WSS fosse menor que 1 dine/cm2 seriam consideradas abaixo do fisiológico. As áreas 

de baixo WSS foram quantificadas como uma porcentagem da área total da superfície 

do modelo Fontan, criando o novo parâmetro %WSS: 

 %𝑊𝑆𝑆 = 𝐴𝑟𝑒𝑎𝑙𝑜𝑤𝑊𝑆𝑆𝐴𝑟𝑒𝑎𝐹𝑜𝑛𝑡𝑎𝑛  (3.4) 

Onde, 

− %WSS é o percentual da área do enxerto em que há incidência de baixa 

tensão de cisalhamento (WSS < 1 dine/cm2); 

− 𝐴𝑟𝑒𝑎𝑙𝑜𝑤𝑊𝑆𝑆 é a área da superfície luminal do enxerto com incidência de 

baixa tensão de cisalhamento (WSS < 1 dine/cm2); 

− 𝐴𝑟𝑒𝑎𝐹𝑜𝑛𝑡𝑎𝑛 é a área total da superfície 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 divisão de 40%/ 60% ou 60%/ 40% e 

%WSS > 10%, onde, resultados fora destes limites seriam redesenhados objetivando 

resultados satisfatórios. 

Com oito modelos de Fontan redesenhados pelos métodos SUM e CAD 

estudados, Loke, et al. (2020) concluíram 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 relação inversa com o iPP, evitando 

projetos de Fontan superdimensionados. 

Vários pesquisadores têm estudado o comportamento da CCPT. Atualmente, 

o Planejamento Cirúrgico de Fontan, bem como sua automatização, estão avançando 

de forma acelerada, sendo importante seu entendimento para esta tese. 
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3.1 PLANEJAMENTO CIRÚRGICO DE FONTAN (PCF) 

No início dos anos 2000, iniciou-se um esforço colaborativo entre diversas 

áreas da ciência, capitaneado por médicos e engenheiros, para a realização de um 

planejamento cirúrgico prévio, denominado Planejamento Cirúrgico de Fontan 

(TRUSTY, et al., 2018a). 

Desde sua menção nos anos 1970, só agora o planejamento cirúrgico virou 

rotina para as áreas de neurocirurgia e ortopedia. Já para as áreas que envolvem 

intervenções cardiovasculares, devido à complexidade das interações fluido-sólido, os 

esforços para que o planejamento ocorra ainda estão atrasados em relação às áreas 

citadas (FOGEL, et al., 2013). 

Evidências crescentes sugerem que a hemodinâmica da CCPT desempenha 

um papel importante na sobrevida em longo prazo. Fogel, et al. (2013) exemplificam 

que a intolerância ao exercício pode estar relacionada a aumentos não lineares na 

perda de potência da CCPT com o aumento do nível de exercício, o que contribui 

substancialmente para as limitações da pré-carga ventricular. 

O PCF pode fornecer pistas para essas complicações e potencialmente evitá-

las, simulando as múltiplas geometrias possíveis e hemodinâmicas da CCPT de uma 

forma específica do paciente, para determinar o projeto cirúrgico ideal, com foco em 

minimizar a perda de energia, permitindo que o fluxo passivo de sangue do retorno 

venoso sistêmico entre nos pulmões sem o uso de um ventrículo bombeador e 

distribua igualitariamente o fluxo hepático para ambos os pulmões (FOGEL, et al., 

2013). 

Com o objetivo de fornecer informações adicionais sobre o processo de tomada 

de decisão clínica, o PCF oferece uma avaliação hemodinâmica precisa da condição 

pré-operatória, fornece restrições anatômicas para possíveis opções cirúrgicas e 

produz previsões pós-operatórias decentes, se as condições de contorno forem 

semelhantes o suficiente entre os estados pré-operatório e pós-operatório (TRUSTY, 

2018a). 

Fogel, et al. (2013) resumem o PCF em quatro etapas básicas e duas etapas 

de avaliação, conforme ilustrado na Figura 49. Inicialmente, as imagens são obtidas 

por meio de RM ou TC, e em seguida, processadas detalhadamente para determinar 

a hemodinâmica e a fisiologia atuais. 
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Figura 49 – Etapas do fluxo de trabalho na realização do planejamento cirúrgico. 

 
Fonte: Adaptado de Fogel, et al. (2013). 

 

Em conjunto com as imagens, são obtidos os fluxos nos vasos de interesse 

(veias cavas e artéria pulmonar); fluxo na fenestração, caso haja; fluxo na raiz da 

aorta; na AP principal, caso haja; veias pulmonares e aorta descendente. 

Engenheiros, cardiologistas e cirurgiões realizam a cirurgia virtual, determinando 

várias opções que, por meio da CFD, são obtidas a fisiologia e a hemodinâmica de 

cada opção. Por fim, a equipe determina qual é a opção ideal para só depois realizar 

a cirurgia. 

Yang, et al. (2012) utilizaram o PCF para uma série de simulações, as quais 

buscavam a melhor geometria para o projeto cirúrgico. Testaram virtualmente 

implantar tubos em formato de “Y” e junção em formato de “T” e deslocamentos entre 

os eixos das cavas em repouso e em condições de exercício. Foram realizadas 

cirurgias virtuais em cinco modelos, com o programa livre Simvascular. As dimensões 

dos enxertos em “Y”, para todos os modelos, foram de 20 mm de diâmetro para o 

tronco e 15 mm para os ramos. Os modelos de junção em “T” e offset foram 

construídos com um enxerto em forma de tubo de 20 mm de diâmetro seguindo a 

prática clínica comum (Figura 50). 

A capacidade de modelar as opções cirúrgicas de Fontan no pré-operatório, 

orientando a abordagem cirúrgica por meio das simulações CFD, permitiu a 

manipulação virtual da anatomia específica, podendo ser adicionados defletores 

(tubos e enxertos, por exemplo) e distorcer vasos (stents), simulando possíveis 

configurações pós-operatórias. 

 



146 
 

 
 

Figura 50 – Modelos originais de Glenn e variações das geometrias de Fontan para cinco 
pacientes. 

 
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 

à sobreposição do arco aórtico. Para este paciente, três simulações para colocação 

de enxerto “Y” foram realizadas. No enxerto em Y-1, a estenose é aliviada pela 

colocação da anastomose do ramo esquerdo na estenose. No enxerto Y-2, o ramo 

esquerdo é anastomosado distalmente à estenose, sem alívio da estenose. No 

enxerto em Y-3, o ramo esquerdo também é anastomosado distalmente à estenose, 

mas a estenose é aliviada.  

Já no Paciente E, foi observada estenose na APD. O defletor Y-1 foi 

anastomosado em cima da estenose, assim como a junção em T e o offset-1 (por isso 
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a anastomose foi realizada no ramo direito, ramo contrário ao realizado nos outros 

pacientes). Foi construída uma opção offset-2 sem alívio da estenose com 

anastomose na APE. Na opção Y-2, foi reduzida a convexidade do enxerto, com base 

na simulação do enxerto Y-1. 

Assumiram, para este estudo, o comportamento do fluido newtoniano e paredes 

dos vasos como rígidos e malhas tetraédricas com adaptação anisotrópica. Um 

modelo de circuito Windkessel com três elementos (resistor, capacitor, resistor) foi 

aplicado em cada saída. Para simular a condição de exercício, foram aumentados os 

fluxos na VCI diminuindo as resistências de saída. Essa taxa foi aumentada em duas 

e três vezes para simular as condições de exercício, e as resistências totais de cada 

ramo foram diminuídas em 5% e 10%, respectivamente. 

A pressão média da VCS, a tensão de cisalhamento da parede (WSS) e a perda 

de potência foram calculadas. O rastreamento de partículas lagrangeanas foi 

realizado para quantificar a distribuição do fluxo hepático nos diferentes modelos. Ao 

fim, demonstraram a capacidade do PCF para a avaliação de diversas 

hemodinâmicas, onde a geometria influenciou consideravelmente na distribuição do 

fluxo hepático. Concluíram que o projeto com o enxerto em “Y” resultou em uma 

distribuição do fluxo hepático mais uniforme e moderada melhoria na perda de energia 

e pressão na VCS, sendo, portanto, o projeto mais promissor. Projetos utilizando offset 

são interessantes para pacientes com divisões de fluxo pulmonar altamente desiguais, 

podendo melhorar esta distribuição, 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 é mais adequado à anatomia do paciente. 

Slesnick e Yoganathan (2014) relatam casos de pacientes com circulação 

CCPT nos quais o PCF apresentou melhores resultados pós-operatórios. Uma vez 

que a modelagem de anatomias específicas de pacientes pré-operados tem sido 

mostrada para prever com precisão a anatomia pós-operatória e estados 

hemodinâmicos, ela orienta a cirurgia e intervenções. 

Reforçam que o PCF depende da colaboração da cardiologia pediátrica, 

cirurgia cardiotorácica e engenharia biomédica, oferecendo esperança de que as 

cirurgias paliativas de ventrículo de fisiologia única possam ser adaptadas à anatomia 

detalhada do paciente, específica para otimizar os resultados em longo prazo. 
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Porém, o alto custo computacional e a falta de verificação e validação do PCF 

atual são alguns desafios que precisam ser superados, segundo Wei, et al. (2016). O 

alto custo computacional pode impedir a adoção clínica de técnicas de planejamento 

cirúrgico de ponta que requerem simulações. Mesmo com alto poder computacional, 

algumas simulações levam dias para sua conclusão, tempo muitas vezes indisponível 

ao paciente. 

Para reduzir o tempo de processamento, Wei, et al. (2016) sugerem utilizar 

como condição de contorno o tempo médio do fluxo em vez do fluxo pulsátil nas 

simulações cardiovasculares, podendo haver ganho de 50% no tempo de 

processamento. Porém, o fluxo na CCPT é, indubitavelmente, pulsátil, sendo uma 

média muitas vezes não aplicável. 

Devido aos desafios já citados, Trusty, et al. (2018a) reforçam que o PCF tem 

sido reservado para os casos mais complexos de Fontan, incluindo aqueles com 

múltiplas veias cavas superiores e outros tipos de anatomias complexas. O PCF, para 

este autor, é semelhante ao já descrito por Fogel, et al. (2013).  

Os fluxos de dados, ordem dos eventos e formas de transferência dos dados 

entre os grupos clínico e engenharia são mostrados na Figura 51. 

O principal objetivo de todo PCF é a minimização da perda de energia na 

conexão cavopulmonar de Fontan e distribuição equilibrada do fluxo hepático (DFH) 

para os pulmões esquerdo e direito, evitando tensão de cisalhamento extremo na 

parede dos vasos sanguíneos. Acrescenta que a perda de energia tem sido 

relacionada à intolerância ao exercício e acredita-se que afete o resultado geral do 

paciente. Já o desequilíbrio na distribuição do fluxo hepático está relacionado com o 

surgimento da malformação arteriovenosa pulmonar (PAVM – Pulmonary 

Arteriovenous Malformation) e extrema tensão de cisalhamento na parede dos vasos. 

No PCF, nem sempre a solução encontrada é a que atende de forma precisa a 

todas as necessidades ótimas. Em situações em que uma opção cirúrgica específica 

não é ideal para todas as métricas, alertam Trusty, et al. (2019), os médicos devem 

avaliar qual complicação é mais preocupante para um determinado paciente. Por 

exemplo, a progressão das PAVMs é uma motivação muito comum para o 

planejamento cirúrgico e, portanto, se concentraria na obtenção de HFD equilibrada. 
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Figura 51 – Interação e tipos de transferência de dados entre corpo médico e engenharia, 
por ordem cronológica. 

 

 
Fonte: Trusty, et al. (2018). 

 

Desta forma, baseado em imagens de RM ou TC, são gerados os modelos 3D. 

As condições de contorno do fluxo para as simulações são normalmente fornecidas 

por meio de ressonância 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 válvula aórtica. 

Utilizaram o programa livre Segment (http://segment.heiberg.se) para a 

segmentação anatômica e o programa livre Surgem III25 para a geração de opções 

cirúrgicas, em vez de outros programas CAD, facilitando o manuseio por ser um 

programa próprio para esse fim. Descreveram que com o Surgem III é possível 

escolher facilmente um tipo (conduíte tradicional ou enxerto em Y) e tamanho do 

enxerto (em incrementos de 2 mm) e posicionar os locais de inserção conforme 

desejado (Figura 52).  

 
25 Software não encontrado para download. 

http://segment.heiberg.se/
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 Figura 52 – Opções cirúrgicas. 

 
a) Opção de defletor extracardíaco Fontan; b) Opção de enxerto em “Y”; c) Criação automática de 
inserção de defletores com variações de ângulo/deslocamento; d) Visualização da malha unida 
(anatomia pré-operatória proposta com colocação de enxerto). 
Fonte: Trusty, et al. (2018). 

 

Também é possível modificar a inserção da linha central do enxerto, o ângulo 

de inserção e as opções de compensação conforme necessário (Figura 52 c). O 

Surgem III também pode gerar automaticamente um grande número de combinações 

de tamanho do enxerto e ângulos/deslocamentos de inserção para avaliar a robustez 

de uma determinada opção cirúrgica. Finalmente, com o Surgem III26 é possível 

visualizar e exportar uma malha de superfície da opção cirúrgica proposta para a 

próxima etapa do processo de planejamento cirúrgico. Para a CFD, um solver resolve 

as equações de Navier-Stokes e de continuidade (conservação de massa e 

momentum). 

Trusty, et al. (2018) evidenciaram (Figura 53) tempo total de esforço humano 

e tempo computacional necessário para cada etapa do PCF, sendo esta uma 

representação de um caso padrão, com imagens de alta qualidade, com base na 

experiência dos autores. 

Sabe-se que a CFD ainda é limitada devido a métodos complexos que 

envolvem o uso de programas avançados, computadores poderosos e interação entre 

clínicos, físicos, 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 otimização automática da 

forma do enxerto vascular para coarctação 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 ZÉLICOURT, 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 alcançar o desempenho dinâmico, algoritmos de otimização seriam 

capazes de popularizar a técnica, possibilitando que mais centros a utilizassem. 

 

Figura 53 – Tempo total e tempo total de esforço humano necessários para o planejamento 
cirúrgico. 

 
Fonte: Trusty, et al. (2018). 

 

O algoritmo visa minimizar a perda de energia do fluxo sanguíneo da região de 

interesse, deformando o volume na região da coarctação. Como resultados, houve 

uma redução de 30% na perda de energia do fluxo sanguíneo no modelo otimizado. 

Para um maior aprofundamento sobre o algoritmo obtido, assim como os cálculos e 

variáveis utilizadas, acessar Liu, et al. (2020). 

Por fim, Liu, et al. (2021) propuseram um método semiautomático de 

Planejamento Cirúrgico de Fontan, com o intuito de projetar e fabricar enxertos 

específicos por paciente, otimizados hemodinamicamente, com a utilização de 

enxertos vasculares de engenharia de tecidos (TEVG).  

Como já descrito no presente trabalho e reforçado aqui por Liu, et al. (2021), 

evidências clínicas demonstram a correlação entre a hemodinâmica na via de Fontan 

e a causa ou exacerbação das complicações. Os pacientes podem ter benefícios de 

longo prazo para a saúde e qualidade de vida ao receber uma via de Fontan 
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idealmente reconstruída com uma distribuição de fluxo hepático equilibrada e mínima 

perda de energia. 

Projetar enxertos específicos personalizados com desempenho hemodinâmico 

otimizado é uma tarefa complexa. A variedade de anatomias específicas do paciente, 

espaço de planejamento cirúrgico confinado e a necessidade de considerar 

simultaneamente vários critérios de projeto para otimização do enxerto vascular 

dificultam a obtenção do objetivo. 

Enxertos disponíveis comercialmente são fabricados de material sintético, não 

acompanhando o crescimento do paciente, podendo exigir revisão ou substituição em 

longo prazo. Uma possibilidade a esta lacuna é a utilização de enxertos vasculares de 

engenharia de tecidos (TEVG), que serão abordados no próximo capítulo. 

Apesar dos avanços, a comunicação entre a equipe de engenharia e cirurgiões 

ainda é necessária, podendo custar semanas para um projeto mais adequado de 

Fontan, prazo este que em muitos casos impossibilita o projeto. A necessidade de 

acelerar o PCF, reduzindo o esforço humano para identificar o caminho ideal para o 

enxerto de Fontan, pode ser alcançada automatizando o processo (LIU, et al., 2021). 

Para a otimização desse processo, os autores utilizaram a resolução de um 

problema de otimização não linear com restrições, estudado extensivamente na 

otimização de aeronaves desde o fim de 1950. Para atingir os objetivos, buscaram a 

resolução de dois problemas fundamentais: 

a) O primeiro problema é como parametrizar as vias de Fontan e explorar 

o espaço de projeto específico do paciente, considerando a possível 

interferência com outras anatomias calculadas por um algoritmo de 

detecção de interferência desenvolvido; 

b) O segundo problema é como encontrar soluções viáveis no espaço de 

projeto que possam otimizar o desempenho hemodinâmico dos modelos 

de Fontan (minimização da perda de potência indexada [iPP]), 

distribuição adequada do fluxo hepático (HFD) e porcentagem de tensão 

de cisalhamento ideal da parede (%WSS). 

Para automatizar o fluxo de trabalho de planejamento e otimização da via de 

Fontan, os autores consideraram o trabalho de Liu, et al. (2020), no qual foi 

desenvolvida uma estrutura computacional que integra a manipulação de malha, 

simulação hemodinâmica, coleta de dados de treinamento e otimização substituta. 
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Compararam os resultados com modelos em argila projetados por cirurgiões e 

realizados por engenheiros em método manual, e em cirurgias já realizadas.  

As cinco etapas, que consistem no fluxo de trabalho, foram ilustradas na Figura 

54 e descritas a seguir: 

a) obtenção de dados de angiografia por ressonância magnética para o 

coração do paciente e geometria vascular; e dados de MRI de contraste 

de fase (PC-MRI) para determinação de dados de fluxo sanguíneo para 

simulação de CFD; 

b) segmentação de imagens para reconstrução dos modelos 3D de VCS, 

VCI, PA, aorta e coração; 

c) planejamento e otimização do percurso de Fontan;  

d) confecção de enxertos específicos por paciente; 

e) implantação do enxerto no paciente. 

Para fabricação dos enxertos de Fontan, os mandris foram impressos em aço 

inoxidável, em impressora 3D, de acordo com a geometria dos caminhos otimizados 

do paciente. Nanofibras eletrofiadas com polímeros de poli-L-lactídeo (PLLA) e poli-ε-

caprolactona são moldados nos mandris formando o TEVG específico do paciente. 

 

Figura 54 – Diagrama de fluxo de trabalho esquemático do Planejamento Cirúrgico de 
Fontan semiautomático. 

 
Fonte: Liu, et al. (2021). 
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Para enfrentar esses desafios, os autores utilizaram vias de Fontan 

parametrizadas para explorar espaços possíveis para a localização dos enxertos 

buscando soluções ideais. Focaram na minimização da perda de potência indexada 

(iPP), distribuição adequada do fluxo hepático (HFD), porcentagem de tensão de 

cisalhamento anormal da parede (%WSS) e interferência geométrica entre as vias de 

Fontan e os modelos cardíacos (InDep) dentro de limites clinicamente aceitáveis. 

Para a reconstrução 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 extensões nas entradas e saídas da VCI, VCS e APs foram 

realizados, além da suavização da imagem da superfície dos vasos sanguíneos 

(Figura 55 B e Figura 55 C). 

Para realizar o estudo dos modelos para o planejamento da via de Fontan com 

otimização do enxerto, os enxertos foram eliminados uma vez que se trata de 

pacientes que já haviam passado pelo tratamento paliativo completo. Desta forma, os 

enxertos existentes e não otimizados foram removidos dos modelos de Fontan, 

simulando a estrutura dos vasos que o cirurgião encontraria na abordagem para a 

cirurgia pós-Glenn Bidirecional (Figura 55 D). 

 

Figura 55 – Ilustração da preparação do modelo para o planejamento automático da via 
Fontan. 

 
Fonte: Liu, et al. (2021). 

 

Com base nos dados da RM 4D, as vazões médias no tempo na VCI e VCS 

(QVCI e QVCS, respectivamente), bem como a razão do fluxo APE/APD puderam ser 

obtidas. As condições de vazão de saída em APE e APD (QAPE e QAPD, 

respectivamente) foram prescritas pela razão de divisão de vazão APE/APD, medida 

da vazão total de entrada, para manter a conservação da massa. 
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Para a geração do caminho de Fontan, o enxerto se inicia na curva de superfície 

de corte da VCI, permanecendo esta inalterada durante o planejamento da via. Os 

parâmetros do diâmetro do enxerto ficam em função dos raios da elipse 𝑎 e 𝑏. O 

ângulo de incidência do enxerto na AP foi representado pelos parâmetros 𝛼 e 𝛽 e o 

deslocamento do enxerto sob a linha central da AP, representado por ∆𝐿. 

Assim, o enxerto se inicia na superfície de corte da VCI e termina na elipse da 

conexão cavopulmonar superior (CCPS), que se move ao longo da linha central entre 

a APE e APD. Os parâmetros de projeto nas caixas vermelhas exploram a geometria 

de um caminho de Fontan (Figura 56). 

 

Figura 56 – Parametrização do enxerto Fontan. 

 
Fonte: Liu, et al. (2021). 

 

Os resultados mostraram que os modelos Fontan otimizados automaticamente 

tiveram desempenho hemodinamicamente superior, ou pelo menos são comparáveis 

aos modelos Fontan otimizados manualmente, com tempo de planejamento cirúrgico 

significativamente reduzido (15 horas versus mais de duas semanas). Também 
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demonstramos a viabilidade de fabricação dos enxertos de nanofibras eletrofiadas. 

Os algoritmos e o método para atingir a automatização foram detalhados em Liu, et 

al. (2021). 

Os autores argumentam que os esforços futuros estão focados na 

automatização do PCF, reduzindo a necessidade do consumo de horas humanas 

altamente capacitadas, a fim de incentivar o uso na clínica médica. Concluem que, à 

medida que as previsões fisiológicas pós-operatórias melhoram, o Planejamento 

Cirúrgico de Fontan se tornará uma ferramenta ainda mais eficaz para modelar com 

precisão a hemodinâmica específica do paciente. 

Além do mais, a viabilidade de se customizar as formas de TEGV possibilita a 

concepção de enxertos específicos para o paciente, atingindo melhores resultados 

durante as cirurgias paliativas, o que será abordado a seguir. 

 

3.2  ENXERTOS VASCULARES DE ENGENHARIA DE TECIDOS (TISSUE ENGINEERED VASCULAR 

GRAFTS –TEVG) 

Atualmente, a realização da anastomose cavopulmonar total – onde há 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, não se desenvolve concomitantemente 

ao crescimento do paciente, nem tampouco é disponibilizado comercialmente em 

dimensões personalizadas, dificultando a implantação do PCF (LIU, et al., 2020). 

Os enxertos vasculares de engenharia de tecidos (TEVG) oferecem uma 

estratégia promissora para superar tais complicações. O TEVG foi criado utilizando-

se scaffolds biodegradáveis (esqueletos em português), sendo estes elementos 

indispensáveis para a engenharia de tecidos vivos.  

Segundo Guarino, et al. (2014), os scaffolds são utilizados com frequência 

como moldes temporários com propriedades mecânicas e biológicas específicas, 

semelhantes à matriz extracelular nativa (MEC – Native Extracellular Matrix), 

modulando a adesão, invasão, proliferação e diferenciação celular antes da 

regeneração do tecido biologicamente funcional ou da MEC natural. 

À medida que o scaffold se degrada, o neo tecido vascular se forma, gerando 

um conduto vivo e biocompatível. Uma grande vantagem no uso de TEVG é o 
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potencial para criar tecido autólogo, eliminando a necessidade de terapia 

antiplaquetária, anticoagulante ou imunossupressora (HIBINO, et al., 2010). 

Um TEVG deve satisfazer uma série de critérios de projeto para se adequar ao 

propósito, como (PASHNEH-TALA, et al., 2015): 

1. Suportar as tensões impostas pelo sangue sem se romper ou sofrer 

deformações plásticas, causando aneurismas; 

2. Superfície luminal condizente ao uso, impedindo a formação de trombos em 

locais de baixas pressões; 

3. Possuir complacência adequada, evitando formação de altas tensões, 

principalmente ao redor das anastomoses; 

4. Possuir geometria que não induza a características de fluxo indesejáveis; 

5. Não deve ser citotóxico e não deve desencadear uma resposta imunogênica 

negativa como inflamação crônica ou ativação do sistema imune adaptativo; 

6. Deve possuir resistência a torção 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 viável. 

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 única no ano de 2001. Através da medula 

óssea autóloga (espinha ilíaca anterossuperior), foi colhido o componente de células 

mononucleadas. Estas células foram semeadas através de pipetagem manual no 

scaffold tubular híbrido, composto por um tecido de ácido poliglicólico e poli-L-lactídeo 

(PLLA) ou poli-ε-caprolactona (PCL), e implantadas como enxerto na obtenção da 

circulação de Fontan. Esse scaffold semeado (scaffold híbrido) foi incubado em 

plasma autólogo diluído por duas horas antes da implantação. 

Como resultado, no decorrer de 5,8 anos de acompanhamento pós-operatório, 

não houve nenhum óbito decorrente do enxerto; sem evidências de aneurisma, 

rupturas, infecção ou calcificação. Foi constatada existência de estenose em quatro 

pacientes, sendo estes submetidos à angioplastia percutânea com sucesso. Um 

paciente apresentou trombose, que foi tratada com sucesso com varfarina.  
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Exames demonstraram que houve degradação completa do material de suporte 

com formação de tecido vascular semelhante a uma parede de células musculares 

lisas vasculares e uma camada de células endoteliais. 

Embora os resultados pareçam promissores, Pashneh-Tala, et al. (2015) 

discutem que os TEVGs foram construídos com grande diâmetro interno, com cerca 

de 12 a 24 mm, implantados em sistema de alto fluxo e baixa pressão. Assim, a 

preocupação está em extrapolar esses resultados para vasos diminutos sob fluxo 

arterial e pressão elevados.  

O uso de scaffolds poliméricos sintéticos completamente acelulares também 

está sendo explorado, eliminando assim a necessidade de cultura de células in vitro 

ou extração de células autólogas, concentrando-se em incentivar uma proliferação 

acelerada de células hospedeiras e remodelação do scaffold após sua implantação, 

através de sua arquitetura e química da superfície. Scaffolds produzidos com uma 

malha de poli-L-lactídeo (PLLA) e poli-ε-caprolactona (PCL) reforçada com 

poliglicolida (PGA) exibiram perviedade por até 12 meses como substituição da artéria 

pulmonar, apresentando degradação do material do arcabouço, formação de camadas 

de células musculares lisas vasculares e células endoteliais com conteúdo de matriz 

extracelular semelhante ao tecido nativo (PASHNEH-TALA, et al., 2015). 

Outros estudos sobre o uso de scaffolds poliméricos sintéticos completamente 

acelulares para a produção de TEVG foram realizados com sucesso significativo. Com 

custo baixo de produção e a capacidade de incorporar propriedades diversas, têm 

sido fundamental para uso extensivo, provendo grande potencial futuro.  

Existem várias outras maneiras mencionadas na literatura para realizar a 

criação de enxertos vasculares teciduais (TEVG). Alguns dos termos mais frequentes 

na literatura atual incluem o uso de matrizes naturais celulares decelularizadas, 

geração de scaffolds por meio de polímeros naturais e engenharia de tecidos por 

automontagem (como em lâminas, moldagem celular e bioimpressão).  

Por meio de bioimpressão 3D, células e material de suporte são depositados 

camada por camada, produzindo vasos sanguíneos de forma precisa. Após 14 dias 

sob fluxo pulsátil, esses agregados se fundiram em estruturas confluentes. Porém, 

como há utilização de material autólogo, a necessidade de períodos de cultura in vitro 

seria um claro limitante à 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 impressão 

tridimensional. Desenvolveram em seu trabalho uma nova tecnologia para criar um 

TEVG específico para o paciente, usando materiais de nanofibra biodegradável 

aprovados pela Food and Drug Administration (FAD), revestidos em torno de um 

mandril impresso em 3D. Buscaram validar a tecnologia para formação de neotecido, 

biocompatibilidade e propriedades mecânicas de TEVG personalizados impressos em 

3D, após a implantação em um modelo ovino de circulação de alto fluxo e baixa 

pressão. 

O fluxograma para a fabricação dos enxertos foi ilustrado conforme Figura 57, 

com os seguintes passos: 

a. Segmentação de imagem 3D do vaso; 

b. Criação do desenho do enxerto específico do paciente com base na 

imagem de TC pré-operatória usando o sistema CAD; 

c. Projeto do mandril finalizado; 

d. Impressão do mandril em 3D em aço inoxidável; 

e. Enxerto de nanofibra específico do paciente. 

 

Figura 57 – Processo de fabricação para enxertos vasculares de engenharia de tecidos 
específicos do paciente. 

 
Fonte: Fukunishi, et al. (2016). 

 

Portanto, com as dimensões da VCI das ovelhas, obtidas por TC, foram 

projetados os enxertos via CAD (SolidWorks®). Ao ser exportados em extensão 

própria para a estereolitografia, foram realizadas as fabricações em 3D dos mandris 

em aço inoxidável 420. Para criar o scaffold, foram utilizados ácido poliglicólico co-

eletrospun (PGA) e poli-L-lactídeo-co-ε-caprolactona (PLCL), na proporção de 10% 

em peso de PGA e 5% em peso de PLCL, dissolvidos em hexafluoroisopropanol. 

Durante três horas, cada solução foi agitada por barra magnética, à temperatura 

ambiente. Em seringas separadas, a solução de PGA foi dispensada a uma taxa de 
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fluxo de 2,5 mL/hora e a solução de PLCL a 5,0 mL/hora para criar o enxerto com uma 

relação PGA:PLCL de 1:1. As soluções foram eletrofiadas no mandril personalizado 

simultaneamente. A distância da ponta da seringa e o mandril foi de 20 cm. O mandril 

girava numa velocidade de 30 rotações 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 alcançada. Ao final, o scaffold eletrofiado foi removido do mandril, 

sendo a espessura da parede medida com um medidor de pressão, colocando o 

scaffold entre duas lâminas de vidro.  

 

Figura 58 – Projeto de estudo de enxerto vascular de engenharia de tecido de nanofibra 
específico para paciente livre de células.  

 
Fonte: Fukunishi, et al. (2016). 

 

Os tubos PGA/PLCL foram cortados em comprimentos de 1,5 cm com diâmetro 

interno de 12 mm, sendo embalados em bolsas Tyvek® e esterilizados terminalmente 

com irradiação gama. A Figura 58 ilustra o processo já 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 eletrofiação 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 autólogas foi implantado como um conduto de 

interposição da VCI no modelo de ovelha; 

G. e H. Imagens de microscópio eletrônico de varredura do scaffold (G, 

5003; H, 40003). 

I. Imagem intraoperatória do TEVG implantado.  

TEVGs de nanofibra livres de células feitos sob medida foram implantados 

como enxertos de interposição 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 interposição de VCI supradiafragmática. Os 

pacientes foram monitorados por meio de angiografia. A eletrofiação 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 complacência27 e pressão de ruptura na veia cava 

inferior nativa da ovelha, no enxerto vascular de engenharia de tecido de nanofibras 

específico do paciente antes (Pré-Op TEVG) e seis meses após a implantação (6 m 

TEVG) (Figura 59). 

Não houve diferença significativa na pressão de ruptura do Pré-Op TEVG em 

comparação com a VCI nativa e entre a pressão de ruptura da VCI nativa e a 6 m 

TEVG. A complacência do enxerto pré-operatório foi significativamente maior em 

comparação com a VCI nativa. No entanto, não houve diferença significativa na 

complacência entre a VCI nativa e TEVG após 6 meses. 

Em relação à biocompatibilidade na circulação venosa de alto fluxo e baixa 

pressão, incluindo a permeabilidade e remodelação do tecido, o TEVG se mostrou 

excelente durante os seis meses de duração do estudo. Todas as ovelhas 

sobreviveram sem complicações (livres de estenoses, aneurismas nem rupturas). 

Houve formação de neotecido vascular organizado no TEVG ao longo dos seis meses, 

 
27 Na fisiologia, complacência é uma medida da resistência de um órgão oco ao recuo às suas 
dimensões originais com a remoção de uma força compressiva ou distensiva. É um termo recíproco à 
elastância. 
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indicando que o tamanho dos poros e o diâmetro das fibras permitiram a infiltração 

das células hospedeiras.  

 

Figura 59 – Processo de fabricação para enxertos vasculares de engenharia de tecidos 
específicos do paciente. 

 
  Fonte: Fukunishi, et al. (2016). 

 

Após seis meses, somente 2,09 ± 0,69% do material de suporte 

permaneceram, indicando que o neotecido vascular foi o principal contribuinte para as 

propriedades bioquímicas e mecânicas avaliadas. Evidenciaram monocamada celular 

na superfície luminal do enxerto, confirmando o sucesso da endotelização com o 

tecido nativo, além de identificação positiva de células musculares lisas e vasculares 

contráteis maduras. A deposição, organização e maturação do colágeno foram 

confirmadas pela avaliação das quantidades relativas e orientação das fibras finas e 

grossas.  

Além de outros compostos encontrados no neotecido, indicam a eficácia do uso 

de TEVG de nanofibras sem células, específico para pacientes, criado por modelagem 

de CAD, impressão 3D e eletrofiação, sendo este comparável às propriedades 

mecânicas, angiografia, histologia e imuno-histoquímica da VCI nativa. 

Relatam a vantagem da eletrofiação, sendo um processo altamente ajustável 

pelo qual uma ampla variedade de tipos de polímeros e tamanhos de fibra podem ser 

fiados em várias formas de mandris. Isso permite o projeto racional de scaffolds 

personalizados para engenharia de tecidos. O atual paradigma do “tamanho único” 

aborda inadequadamente as anatomias variáveis e complexas presentes na 

população de cardiopatias congênitas. 
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Este capítulo apresenta os materiais e métodos de pesquisa utilizados para a 

realização deste trabalho.  

Primeiramente, são apresentadas ferramentas e programas utilizados para a 

obtenção dos objetivos do trabalho, além do exame em DICOM e modelos em STL. 

Em seguida, realiza-se o preparo da geometria, iniciada na obtenção das 

imagens médicas; a geração de malha; o teste de independência e as características 

físicas do problema. As equações que regem as simulações serão detalhadas 

metodicamente. 

Finalmente, será descrito o método para obtenção dos resultados por meio das 

simulações, a fim de possibilitar compará-los, identificando as boas práticas adotadas 

para, por fim, serem obtidos os resultados que serão discutidos no próximo capítulo. 

 

4.1 MATERIAIS 

Os materiais empregados para o desenvolvimento da presente pesquisa foram: 

a) InVesalius® VERSÃO 3.1, software gratuito, multiplataforma de visualização 

de imagens médicas e reconstrução 3D (CTI RENATO ARCHER, 2020); 

b) Autodesk® MeshmixerTM 2017, software gratuito, versão 3.5.474 

(AUTODESK® MESHMIXERTM, 2017); 

c) Ansys SpaceClaim® 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

d) Ansys® Workbench 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

e) Ansys® Meshing 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

f) Ansys® Fluent Meshing 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

g) Ansys® Fluent 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

h) Ansys® Mechanical 2022 R2, versão licenciada para o LABBIO da UFMG 

(ANSYS®, 2023); 

i) WebPloterDigitalizer V4.6, versão gratuita (WebPloterDigitalizer, 2013); 
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j) Notebook Alienware® m15 R6 – 2022, com processador Intel® CORETM i7-

11800H (8-core, cache de 24MB, até 4,6GHz), GPU NVIDIA® GeForce® RTXTM 3070, 

8GB GDDR6, Memória de 64GB DDR4 de 3200MHz, e dois SSDs de 1TB PCIe NVME 

M.2; 

k) Exame de um paciente portador de SCEH28 em arquivo DICOM, obtido por 

angiotomografia computadorizada do coração e vasos da base, com 128 fileiras de 

detecção, sendo aplicado contraste iodado em paciente anestesiado. Este paciente 

foi denominado Paciente X (Figura 60). Para esse paciente, não houve acesso às 

condições de contorno, como pressão na VCI, VCS, APE e APD, sendo este exame 

utilizado para o detalhamento do método de obtenção da geometria e execução da 

malha.  

 

Figura 60 – Imagens em DICOM do Paciente X visualizadas no InVesalius®. 

 
Fonte: o autor (2022). 
 

 
28 Pontos importantes descritos no exame do referido paciente: “Derivação 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 pericárdio autólogo, sem sinais de 
trombos e/ou estenoses. O tubo mede no terço médio 21,7 x 17,3 mm. Observação: pequena 
fenestração 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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l) Exame de dois pacientes29 (Quadro 15), dos quais, no repositório localizado 

no endereço digital www.vascularmodel.com, foram obtidas as geometrias em STL 

por ressonância magnética em arquivos DICOM, fonte TLAB, sendo a GE MEDICAL 

SYSTEMS a fabricante do equipamento, juntamente com suas condições de contorno 

(Figura 61). Desta forma, com base na geometria foram realizadas as simulações que, 

em conjunto com o método realizado para as imagens do Paciente X, completam o 

ciclo da simulação. 

 

Quadro 15 – Caracterização dos pacientes quanto à cardiopatia e ao estágio de tratamento. 

Paciente Idade Sexo Defeito Procedimento 

X 43 meses Feminino 
Cardiopatia congênita 
Ventrículo de fisiologia única 
SCEH 

Fontan 

A - 0063 3 anos Masculino 
Cardiopatia congênita 
Ventrículo de fisiologia única 
Atresia tricúspide 

Fontan 

B - 0064 6 anos Feminino 
Cardiopatia congênita 
Ventrículo de fisiologia única 
SCEH 

Fontan 

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 concessão de no R01LM013120; e do National Heart, Lung, and Blood Institute, 
National Institutes of Health, Department of Health and Human Services, sob o Contrato no 
HHSN268201100035C, adquiridos no endereço 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 citação: 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 MÉTODO 

 Para o atingimento do objetivo proposto, foram utilizadas as anatomias de dois 

pacientes. O primeiro paciente, X, é o único em que foi obtida imagem por ressonância 

magnética; porém, sem as condições de contorno para simulação.  

 Já para os demais pacientes, há as geometrias em STL previamente extraídas, 

juntamente com as condições de contorno necessárias para as simulações.  

 O método de extração do arquivo STL e seu polimento foram realizados na 

geometria do Paciente X. Sabendo-se como a extração e o polimento foram feitos, 

foram realizadas as simulações das outras seis anatomias cujas condições de 

contorno são conhecidas. 

 Foram realizadas oito simulações para a geometria do Paciente A, iniciando-se 

com parâmetros simplificados até os mais complexos para cada geometria. 

Primeiramente, foram considerados os modelos com vasos rígidos, regime 

permanente, escoamento laminar e fluido newtoniano para dados de paciente em 

descanso. Após, foi alterado o tipo de fluido para não newtoniano a fim de nutrir com 

dados o peso desta modificação. Em seguida, foi alterado de escoamento laminar 

para turbulento30. Na sequência, foi alterado o regime permanente de convertido para 

transiente, considerando o fluxo pulsátil de cada cava. Esse fluxo foi adaptado 

considerando, inclusive, os efeitos da respiração presentes no fluxo da VCI. 

 Por fim, com os resultados obtidos até então, o uso ou não de fluido 

newtoniano, assim como escoamento turbulento, foi definido para que as simulações 

em FSI sejam realizadas, mas com a condição de vasos flexíveis. Nestas simulações, 

os comportamentos linear e não linear também foram abordados (Quadro 16). 

Como há uma elevada quantidade de dados de saída deste trabalho, foi 

adotada uma nomenclatura das simulações e destes resultados. Cada um foi 

denominado como “código”. O código 1A refere-se à primeira simulação, do Paciente 

A. O conjunto de condições de contorno da primeira simulação e das demais foi 

descrito no início de cada capítulo.  

E, por fim, um planejamento cirúrgico completo foi aplicado à geometria do 

Paciente B, com as condições de contorno estabelecidas, baseadas nos resultados 

 
30 O Ansys® Fluent 2022 R2 não possibilita a realização de simulações de fluidos não newtonianos 
turbulentos com as configurações pré-programadas. Com a obtenção dos resultados das simulações 
propostas será possível verificar a necessidade desse tipo de arranjo. Sendo necessária uma UDF 
(User-Defined Functions), esta deverá ser programada pelo usuário. 
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obtidos nas simulações do Paciente A, com o intuito de se obter condições ideais para 

a execução cirúrgica. 

 
Quadro 16 – Planejamento de simulações. 

Código Paciente Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade 

1A  A Rígidos Newtoniano Laminar Permanente - 
2A   A Rígidos Não newtoniano Laminar Permanente - 
3A  A Rígidos Newtoniano Turbulento Permanente - 

4A  A Rígidos Newtoniano Laminar Transiente - 
5A  A Rígidos Não newtoniano Laminar Transiente - 
6A  A Rígidos Newtoniano Turbulento Transiente - 

7A  A Flexíveis A definir A definir Transiente Linear 

8A  A Flexíveis A definir A definir Transiente Hiperelástico 

Fonte: O autor (2023). 
 

 Devido ao interesse em replicar o método extralimite acadêmico, nos 

Apêndices deste estudo foram apresentados os passos adotados para o preparo da 

geometria para a discretização do domínio, determinação da localização da partícula 

do fluido no espaço, além das simulações propostas. 

 Três parâmetros foram comparados entre as simulações realistas e 

simplificadas: 

a) Diferença entre as pressões de entrada nas cavas e saída nas pulmonares; 

b) Relação da distribuição do fluxo sanguíneo através das artérias pulmonares 

direita e esquerda; 

c) Tensão de cisalhamento na parede dos vasos estudados. 

A análise dos efeitos derivados dos resultados foi obtida, discutida e comparada 

com a literatura. Caso a variação dos resultados seja ínfima, há possibilidade de que 

as simulações simplificadas sejam adotadas para o Planejamento Cirúrgico de 

Fontan. Caso contrário, a simulação realista, bem mais complexa, deverá ser o padrão 

obrigatório. 

Todos os modelos geométricos foram desenvolvidos com base nas imagens de 

exames de TC. O procedimento foi aprovado pelo Comitê de Ética (CAAE 

31703220.3.0000.5231) (Apêndice A – Parecer comitê de ética e pesquisa da 

Universidade Estadual de Londrina; Apêndice B – Termo de consentimento livre e 

esclarecido para pais ou responsáveis legais (TECLE); e Apêndice C – Autorização 

ONG Coração Curumim). 
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Para a realização das simulações, foi adotado o fluxo de trabalho descrito na 

Figura 62, discutido neste capítulo. 

 

Figura 62 – Fluxo de trabalho – Simulação Computacional. 

 
Fonte: ESSS (2023). 

 

Com o problema identificado e os objetivos traçados, há necessidade da 

preparação dos 3D gerados para simulação numérica, baseada nas imagens de TC 

ou RM, para que, ao final, seja identificado o domínio de trabalho.  

 

4.2.1 PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZAÇÃO DO DOMÍNIO31 

Da obtenção das imagens médicas à obtenção de uma geometria preparada 

para ser simulada, há necessidade de seguir alguns passos fundamentais. Na Figura 

63, segue o fluxo utilizado para obtenção desta geometria.  

Até a etapa “Polimento do biomodelo 3D em STL” foi utilizada a anatomia do 

Paciente X, uma vez que são as únicas imagens obtidas pós-Fontan. 

Desta etapa em diante, foi utilizada a geometria do Paciente A em STL, 

comparando as condições de contorno simplificadas e realistas, para que ao final seja 

possível elaborar um Planejamento Cirúrgico de Fontan validado e completo. 

 

 
31 Apêndice D – Preparo da geometria para a discretização do domínio. 
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Figura 63 – Fluxo de trabalho – Obtenção do domínio. 

 
Fonte: Adaptado de Silva (2011) e Carvalho (2017). 
 

4.2.1.1 OBTENÇÃO DAS IMAGENS MÉDICAS 

Há diferentes protocolos para obtenção de imagens médicas por meio de 

exames radiológicos, gravados em arquivos DICOM, sendo a variável principal a 

espessura dos cortes tomográficos. Quanto menor a espessura entre as imagens, 

maior a definição do biomodelo e, consequentemente, maior a carga de 

processamento computacional (SILVA, 2011). 

Para a obtenção das imagens do Paciente X, foi realizada uma angiotomografia 

computadorizada do coração e vasos da base com um aparelho de 128 fileiras de 

detectores (alta resolução), durante e após a injeção endovenosa periférica de 

contraste iodado hidrossolúvel não iônico sob procedimento anestésico. 

 

4.2.1.2 IMPORTAÇÃO 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 obtenção do modelo 3D com a utilização do programa 

de computador de uso livre InVesalius® (Figura 64). 

 

4.2.1.3 SEGMENTAÇÃO DA REGIÃO DE INTERESSE 

A segmentação consiste na separação da imagem de interesse para o estudo 

das estruturas desejadas. Na área de trabalho do software InVesalius®, é possível 

visualizar quatro telas: a fatia axial, fatia sagital, fatia coronal e o volume, sendo, 

portanto, multiplanar, possibilitando acesso a todas as seções do exame. Com base 

nessas faixas de interesse, a região é segmentada para posterior exportação em STL. 

 

4.2.1.4 OBTENÇÃO DO BIOMODELO 3D EM STL 

Com a escolha das superfícies que melhor representam a anatomia a ser 

estudada, há a geração do biomodelo 3D. Porém, com vários volumes desnecessários 

e alguns com pouca nitidez, devendo estes ser polidos de forma apropriada, 

facilitando a obtenção futura da malha a ser processada (Figura 65). 

 

Figura 65 – Obtenção do biomodelo 3D do Paciente X. 

 
Fonte: O autor (2022). 
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4.2.1.5 POLIMENTO DO BIOMODELO 3D EM STL 

Com o biomodelo concebido, foram feitos os polimentos das superfícies da 

estrutura e eliminadas falhas e estruturas não retocadas na obtenção das superfícies 

no InVesalius®. Para isso, foi utilizado o programa de uso livre Autodesk® 

MeshmixerTM 2017, obtendo-se o resultado ilustrado na Figura 66. 

 

Figura 66 – Geometria em STL do Paciente X, extraída das imagens DICOM e encerado. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 

4.2.1.6 PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZAÇÃO DO DOMÍNIO 

Com a geometria lapidada, é necessário transformar o arquivo STL em um 

sólido, 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, versão licenciada para o LABBIO da UFMG. Desta etapa em diante foi utilizada a 

anatomia do Paciente A, cujas condições de contorno são conhecidas. 

A alteração da geometria em STL para sólido não é algo elementar. É partindo 

dessa geometria que as malhas foram realizadas. Sendo a capacidade de 

convergência dos programas de volumes finitos dependente da qualidade dessas 

geometrias, é obtido, por fim, um sólido lapidado, conforme ilustra a Figura 67. 

Após a execução da geometria do domínio fluido, é necessária a criação da 

geometria dos vasos sanguíneos. Para isso, é necessário conhecer a anatomia dos 

vasos compostos nas simulações deste trabalho.  
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Figura 67 – Sólido após lapidação das pequenas facetas do arquivo STL. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Bazilevs, et al. (2009) distribuíram a espessura da artéria baseados nos dados 

de entrada e saída para uma configuração de Cirurgia de Fontan, com base na 

resolução da equação diferencial parcial de Laplace. A relação média entre a 

espessura média do vaso e seu diâmetro médio foi de 10%. 

Utilizando equipamentos de Tomografia de Coerência Óptica, alguns autores 

estudaram a morfologia dos vasos. Homma, et. al. (2018) estudaram 39 crianças 

portadoras de cardiopatia congênita32 com aproximadamente dois anos (variando de 

dois meses a seis anos). Identificaram a espessura da artéria pulmonar (0,19 ± 0,06 

mm) e seu diâmetro (1,31–5,00 mm). Desta forma, verificaram que a razão entre a 

espessura do vaso pelo diâmetro 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 após conexão 

cavopulmonar bidirecional (BCPC) e de 20 crianças da mesma idade com morfologia 

e pressão pulmonar normais. Nenhuma diferença 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 diagnósticos anatômicos foram comunicação interventricular (CIV, n = 27), comunicação interatrial 
(CIA, n = 4), persistência do canal arterial (PCA, n = 3), CIV com PCA (n = 1), CIV com CIA e PCA (n 
= 1), CIV com coarctação da aorta (n = 2) ou interrupção do arco aórtico (n = 1) seguida de reconstrução 
do arco e bandagem AP. 



173 
 

 
 

McGovern et. al. (2019) realizaram estudo in vivo para avaliar as dimensões 

das artérias pulmonares de 12 crianças com Circulação Fontan e 11 crianças normais. 

Nenhuma diferença 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 diâmetro médio das APs, conforme o trabalho de Homma, et. al. (2018) 

(Quadro 17). O diâmetro médio foi medido logo após a anastomose entre a VCS e as 

APs. Desta forma, são obtidas as espessuras destacadas no Quadro 18. 

 
Quadro 17 – Diâmetros médios das artérias pulmonares. 

Região 
Paciente X Paciente A-0063 Paciente B-0064 

D1 D2 D1 D2 D1 D2 
APD 9,48 mm 11,83 mm 9,44 mm 10,25 mm 10,34 mm 12,49 mm 
APE 7,98 mm 8,23 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). 
 

Quadro 18 – Espessuras médias dos vasos sanguíneos. 
Paciente Diâmetro 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 – Execução da geometria da parede das artérias no Ansys® Mechanical 2022 R2 

– exemplo do Paciente C-0063. 

 

 

Fonte: O autor (2023). 

Região ampliada indicando a geometria da 
parede do vaso criado. 
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Por fim, uma malha foi gerada, conforme ilustra a Figura 68, que foi 

transformada em sólido com a utilização do mesmo processo utilizado no domínio 

fluido. 

Na obtenção da geometria sólida, todas as saídas e entradas se transformam 

em superfícies abauladas (Figura 69). Para a imposição de condições de contorno 

nessas superfícies, é necessário que elas sejam totalmente planas. 

 
Figura 69 – Abaulamento das entradas e saídas das geometrias. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Com os sólidos criados, há necessidade de se nomear cada entrada, saída e 

paredes. Para o domínio 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 saídas da 

artéria pulmonar direita; 

3. APE_Outlet_1, APE_Outlet_2, APE_Outlet_3, …, para as saídas da 

artéria pulmonar esquerda; 

4. Wall_Artery_Fluid, para a parede do domínio fluido, que faz fronteira com 

a parede interna da artéria (Figura 70); 

5. Wall_VCI_Fluid, para a superfície da VCI, a fim de obter a tensão de 

cisalhamento da parede desta região segmentada (Figura 70); 

Para a artéria foram criados os seguintes nomes: 

1. VCI_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 saídas da artéria pulmonar direita; 
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3. APE_Outlet_Solid_1, APE_Outlet_Solid_2, APE_Outlet_Solid_3, ..., 

para as saídas 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 – Segmentação da VCI no Named Selection – Paciente A. 

 
Fonte: O autor (2023).  

 

Devido à elevada dificuldade de convergência verificada em simulações FSI, 

neste instante a geometria do sólido não foi segmentada. Ao final, se a interação 

fluido-estrutura for necessária para o PCF simplificado, aí sim será realizada esta 

segmentação. 

 

Figura 71 – Numeração das superfícies – Paciente A. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Para este trabalho, foi adotada uma sequência 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 último vaso. Para a APD, a lógica é idêntica 

(Figura 71). 

Com as geometrias polidas, as superfícies de saída e entrada preparadas para 

receber as condições de contorno e todas as faces e superfícies de domínio fluido 

nomeadas, é obtida a geometria final do domínio fluido e parede dos vasos 

sanguíneos (Figura 72). 

 

Figura 72 – Geometria do domínio fluido e vasos sanguíneos preparada – Paciente A. 

 
Fonte: O autor (2023). 
 

4.2.2 GERAÇÃO DA MALHA  

Com os modelos preparados, foram realizadas diversas malhas para o domínio 

fluido. Esta é uma etapa importante da simulação, uma vez que malhas de má 

qualidade influenciam diretamente nos resultados. Esta etapa, juntamente com o 

Teste de independência de malha, localizado no subcapítulo 4.2.3, compõe o item 4 

do fluxo de trabalho da Figura 62. 

Como ponto de partida, foi realizada a configuração padrão do Ansys® Meshing 

2022 R2 para CFD (Modelo A). Com a apresentação de algumas distorções na 

superfície da malha, foi acrescentado ao Modelo A um elemento de malha de tamanho 

0,5 mm, além da criação de uma superfície da geometria de 0,5 mm (Modelo B). Por 

se tratar de um escoamento interno, por boas práticas, é importante inserir uma malha 
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de camada limite, região essa que captará os efeitos viscosos locais (Modelo C). Esta 

prática é importante, principalmente para escoamentos turbulentos (Figura 73). 

 

Figura 73 – Malha Modelo C – Paciente A. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Estas três malhas geradas são compostas, principalmente, por elementos 

tetraédricos, uma vez que as geometrias não são simplistas. Por fim, foi realizada uma 

malha poliédrica no Ansys® Fluent Meshing 2022 R2. A malha poliédrica é 

sabidamente mais robusta; porém, para a interação fluido-estrutura essa malha não é 

suportada. Portanto, sua execução teve como finalidade a comparação 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 parâmetros: 

o Skewness e o Orthogonal Quality. O parâmetro Skewness informa o quanto o 

elemento da face está distorcido em relação a um elemento padrão ou normalizado; 

então, quanto maior o valor de assimetria, mais a malha estará distorcida, podendo 

variar de 0 a 1, sendo o zero representado como ideal e 1 o elemento distorcido. 

Quanto mais próximo de zero, melhor a qualidade da malha (ESSS, 2023).  

É recomendado que o tamanho máximo do elemento na métrica Skewness seja 

de 0,97. A métrica Orthogonal Quality avalia o quanto o ângulo do elemento gerado 

na malha está próximo do ângulo 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 não pode ter valor menor que 0,01, pois não haverá convergência 

dos resíduos  

 

Figura 74 – Comparação entre as malhas modelos A ao D. 

 
Fonte: O autor (2023). 
 

Os resultados geométricos obtidos na execução 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 satisfatórias, sendo 

que os parâmetros revelam baixos índices de distorção dos elementos e ângulos 

ideais. As malhas poliédricas foram aquelas que mostraram menor grau de distorção. 

 
Quadro 19 – Características geométricas das malhas testadas. 

Paciente 
Modelo de 

malha 
Dimensão da malha 

Tipo de malha prioritária 
Nós 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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Quadro 20 – Qualidade das malhas testadas – Skewness. 

Paciente 
Modelo 

de malha 

Skewness 

Mínimo Máximo Média 
Desvio-
padrão 

Qualidade 

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 

de malha 
Orthogonal Quality 

Mínimo Máximo Média Desvio-padrão 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 independência de malha, é necessário obter a física do 

problema, características dos materiais, modelos matemáticos e condições gerais, 

conforme será descrito a seguir. 

 

4.2.3 TESTE DE INDEPENDÊNCIA DE MALHA 

Para o teste de malha, foram realizadas algumas simulações nas malhas 

modelos A a D, verificando entre elas a variação de parâmetros como diferença da 

pressão de entrada nas veias cavas e saída, tensão média de cisalhamento nas 

paredes e a distribuição do fluxo entre a APE e APD (Quadro 22). 

 
Quadro 22 – Características geométricas das malhas testadas – Paciente C. 

Malha 
Elemento 

predominante 
Vasos Regime Escoamento Fluido 

Dados de 
entrada 

Dados de 
saída 

Modelo A Tetraédrico Rígidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressão 
Modelo B Tetraédrico Rígidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressão 
Modelo C Tetraédrico Rígidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressão 
Modelo D Poliédrico Rígidos Permanente Laminar Newtoniano Velocidade Pressão 

Fonte: O autor (2023). 

Como as quatro malhas convergiram, obtendo pouca variação entre os 

resultados, foi criada uma malha Modelo E, com a configuração automática do Ansys® 

Mesh 2022 R2; porém, com a física do Ansys® Mechanical 2022 R2, por ser um 

algoritmo menos refinado, obtendo-se 11.285 nós e 5.737 elementos. A malha se 

apresentou grosseira e não convergiu (Figura 75).  
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Figura 75 – Malha Modelo E – Paciente A-0063. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Era previsível que a malha Modelo C se comportaria bem nas simulações. O 

resultado da variação da pressão (∆𝑃) no domínio fluido entre os modelos B e C foi 

de 2,38%. Já a variação deste parâmetro 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 distribuição das vazões para a APD (QAPD) e a APE (QAPE), as 

quatro malhas conseguiram captar bem a física, quase não havendo variação. Para o 

balanço de massa foram obtidos valores muito baixos, validando as malhas nesse 

quesito.  

Já no quesito tensão de cisalhamento da parede da geometria, todas as malhas 

alcançaram valores muito semelhantes. A diferença 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, não é preparada para ser utilizada para o FSI (Quadro 

23). 

 

Quadro 23 – Resultado das simulações para o teste de independência de malha – Paciente 
A. 

Modelo 
de malha 

 ∆𝑃        
(Pa) 

QAPD      QAPE          Balanço de massa 

Tensão média de 
cisalhamento na 
parede da artéria 

(Pa) 

A 206,4734 55,659% 44,341% 3,849E-08 2,78016 

B 206,0663 55,572% 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, não havendo praticamente variação de 

resultados, indicando independência. Com a utilização 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 prismáticos ao 

redor da parede do domínio fluido e elementos tetraédricos no restante do domínio. 

A seguir, será tratada a física do problema, indicada no fluxo de trabalho da 

Figura 62, como item 5; assim como as características dos materiais envolvidos, para 

embasar, ao final, as simulações necessárias para o atingimento do objetivo proposto. 

 

4.2.4 FÍSICA DO PROBLEMA 

Para as simulações deste trabalho, foram utilizados os seguintes valores para 

as condições de contorno (BAZILEVS, et al., 2009; WAITE e FINE, 2007; MARSDEN, 

et al., 2006; CORNO, et al., 2019):  

− Densidade do sangue =  1060 𝑘̂𝑔/𝑚3;  

− Viscosidade dinâmica 𝜇 = 4 𝑥10−3 𝑃𝑎 𝑠. 

Os dados dos pacientes foram ilustrados no Quadro 24. 

 

Quadro 24 – Dados específicos dos pacientes quanto às condições de contorno. 
Paciente ASC 

m2* 
VCIP 

mmHg 
VCSP 

mmHg 
APEP 

mmHg 
APDP 

mmHg 
IC 

L/min/m2 
POP 

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 área de superfície corporal (ASC) foram extraídas na data da execução da imagem 
computacional. As pressões das veias cava inferior (VCI) e superior (VCS), pressões das artérias 
pulmonares esquerda e direita (LPA, RPA), índice cardíaco (IC) e pressão de oclusão pulmonar 
(POP) foram obtidos por meio de cateterismo cardíaco. 
*No artigo, a ASC está 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 parâmetros 

das estruturas cardiovasculares, permitindo comparação entre medidas de pacientes 

de diversas idades e diferentes tamanhos corporais. Como no caso desta tese a 

comparação entre os diversos parâmetros foi para a mesma geometria, para o mesmo 

paciente, foram eliminadas as normalizações (MAHGEREFTEH, et al., 2021). 

Um dos pontos que merecem destaque para a obtenção de um Planejamento 

Cirúrgico de Fontan Simplificado, porém coerente com a física imposta, é a definição 
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do tipo de escoamento. Amodeu, et al. (2001) identificaram que o escoamento nas 

artérias pulmonares contabiliza um número 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 

média no número de Reynolds de 554 ± 239. 

Para os pacientes estudados nesta tese, considerando o diâmetro médio das 

APs destacadas no Quadro 18, é possível calcular o número de Reynolds, sendo: 

 𝑅𝑒 = 𝜌𝑣∅𝜇  (4.1) 

Onde, 

− 𝜌 é a densidade do sangue (1060 𝑘̂𝑔/𝑚3); 

− 𝑣 é a velocidade do escoamento; 

− ∅ é o diâmetro do tubo (Quadro 18); 

− 𝜇 é a viscosidade do fluido (4 𝑥10−3 𝑃𝑎 𝑠). 
Com base nos dados do Quadro 24, foi possível calcular a vazão por paciente. 

A literatura é robusta sobre o percentual de distribuição do fluxo pela veia cava inferior 

(QVCI) e superior (QVCS) (Quadro 25). Esse valor, para pacientes em descanso, é de 

aproximadamente 60% do débito cardíaco pela veia cava inferior e 40% pela veia cava 

superior (MARSDEN, et al., 2010; FRIEBERG, et al., 2021). 

 

Quadro 25 – Cálculo da vazão estimada para a VCS e VCI. 

Paciente 
Idade 

(anos)/sexo 
ASC 
m2 

IC 
L/min/m2 

Q  
l/min 

Q             
m³/s 

Qvci          
m³/s 

Qvcs          
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). 

 

Através das áreas obtidas das geometrias no SpaceClaim®, foram calculados 

os diâmetros médios das veias cavas. Dividindo-se a vazão pela área, foram 

identificadas as velocidades estimadas na VCI (VVCI) e VCS (VVCS). Uma vez obtidas 

as velocidades dos escoamentos, o número de Reynolds foi calculado (Quadro 26). 

Nenhuma das geometrias alcançou números, nem sequer próximos a 700 para 

o número de Reynolds, verificando-se assim, por estes dados, um escoamento 
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laminar. Independentemente desta avaliação, a verificação via modelagem 

computacional foi realizada para validação ou não deste resultado. 

 

Quadro 26 – Velocidade estimada para a VCS e VCI e número de Reynolds. 

Paciente 
Área VCI   

m² 
Área VCS    

m² 
∅ médio VCI   

m 
∅ médio VCS   

m 
VVCI     
m/s 

VVCS     
m/s 

ReVCI ReVCS 

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 condições de contorno no sistema Ansys® Fluent 2022 R2, 

as boas práticas sugerem as velocidades para as entradas do modelo e as pressões 

para as saídas dos modelos. A utilização das pressões nas entradas não é comum e 

normalmente há difícil convergência dos resultados numéricos (ANSYS®, 2023). 

Nesta tese, os dois setups foram testados e seus resultados, comparados.  

Para isso, os valores das pressões das cavas e das pulmonares (Quadro 24) 

deverão ser convertidos de milímetros de mercúrio para Pascal, facilitando sua 

inclusão nas simulações desta tese. Resumidamente, organizou-se o Quadro 27 com 

as velocidades e pressões necessárias para todas as simulações desta tese. O valor 

de ∆𝑃 foi calculado como a diferença das médias das pressões nas entradas e saídas, 

para ser comparado com o cálculo futuro. 

Como a pressão na circulação venosa é muito baixa em comparação com a 

circulação arterial, foi considerado o valor da pressão de saída igual a zero, 

calculando-se ao final a variação da pressão de entrada e a da saída (∆𝑃). 

 

Quadro 27 – Condições de contorno dos modelos – Velocidades e Pressões. 

Paciente 
VVCI           
m/s 

VVCS           
m/s 

VCIP             

Pa 
VCSP             

Pa 
APEP              

Pa 
APDP            

Pa 
∆𝑃           
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 simulações considerando o fluido não newtoniano, foi utilizado o modelo 

de Carreau-Yasuda, mais robusto e mais amplamente citado para modelagem de 

vasos sanguíneos (subcapítulo 2.4.2), cujas constantes são apresentadas no Figura 

76 (ANSYS®, 2023). 
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Figura 76 – Distribuição das constantes do modelo Carreau. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Já para as simulações que consideram turbulência, o modelo mais robusto para 

modelagens de bioengenharia é o modelo k-ω SST, cujas constantes de trabalho são 

apresentadas na Figura 77 (ANSYS®, 2023).  

Para a configuração do fluxo pulsátil, foi adotada a abordagem descrita por 

Bazilevs, et al. (2009). A partir de gráficos de vazão obtidos em condições de repouso 

para a VCI e VCS, foram extraídas suas médias. Uma vez que a condição média 

dessa vazão em regime permanente é conhecida, bastou realizar o deslocamento 

padrão, fazendo com que as médias originais e do paciente coincidissem. O método 

desta análise foi descrito no Apêndice E – Determinação dos perfis de velocidade das 

VCIs e VCSs. 

Por fim, a partir do momento em que os Named Selections são adotados como 

Inlet para as entradas, Outlet para as saídas e Wall para as paredes, o próprio solver 

do Ansys® Fluent 2022 R2 identifica as condições de contorno e plota a figura em sua 

tela. Essa imagem é importante, pois é possível verificar se as condições de contorno 

estão corretas e completas. Caso contrário, deverá ser alterada no próprio Ansys® 

Fluent 2022 R2 (Figura 78). 
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Figura 77 – Modelos de turbulência. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 78 – Indicação das entradas e saídas do fluido na geometria – Paciente A-0063. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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4.2.5 DETERMINAÇÃO DA LOCALIZAÇÃO DA PARTÍCULA DO FLUIDO NO ESPAÇO33 

Para este trabalho, é particularmente importante a definição da trajetória que o 

fluido assume dentro dos vasos sanguíneos. Com o intuito de realizar uma distribuição 

igualitária do fluido provindo das cavas entre os pulmões, o rastreamento das 

partículas se faz necessário. Para isso, foi utilizada uma injeção de partículas inertes 

no domínio fluido, possibilitando o mapeamento no espaço de tempo. 

Para a determinação do trajeto das partículas, foi inserido no Ansys® Fluent 

2022 R2 uma quantidade de partículas inertes suficiente para que a física do problema 

fosse captada.  

 

4.2.6 DETERMINAÇÃO DO ESPAÇO DE TEMPO DA SIMULAÇÃO 

Em simulações transientes, a escolha do espaço de tempo é fundamental. Um 

espaço de tempo muito pequeno consome um poder computacional desnecessário. 

Por outro lado, um espaço de tempo sem refino não capta a física do problema, 

podendo, inclusive, impedir a convergência devido a elevadas deformações que 

ocorrem entre os passos distantes. 

Reynolds observou que é essencial ter uma resolução temporal precisa de 

todas as escalas de movimento turbulento. Segundo Versteeg e Malalasekera (1995), 

os passos de tempo devem ser ajustados para que as partículas do fluido não se 

movam mais do que um espaço de malha. 

A otimização da escolha do espaço de tempo, ou passo de tempo, é 

comumente feita baseando-se no critério de passo de tempo adaptativo, denominada 

Condição de Courant-Friedrichs-Lewis (CFL). Portanto, para uma solução estável da 

equação de onda, o intervalo de tempo deve ser: 

 𝐶𝑜 = 𝛿𝑡|𝑈|𝛿𝑥 ≤ 1  (4.2) 

Onde, 

− 𝐶𝑜 é o número de Courant; 

− 𝛿𝑡 é o passo de tempo (𝑠); 

− 𝛿𝑥 é o tamanho do elemento de malha (𝑚); 

− |𝑈| é a normal da magnitude da velocidade local (𝑚/𝑠). 

 
33 Apêndice F – Determinação da localização da partícula do fluido no espaço. 



187 
 

 
 

Portanto, para o Paciente A, tem-se: 𝛿𝑥 = 0,0005 𝑚, |𝑈| = (0,1795 +0,1844) /2 

= 0,18195 m/s e 𝐶𝑜 = 1, onde o valor do passo de tempo calculado foi de 𝛿𝑡 ≅ 0,003 𝑠, 

o qual foi utilizado para as simulações de FSI deste trabalho.  

 

4.2.7 MODELAGEM MATEMÁTICA 

A capacidade computacional necessária é diretamente proporcional à 

complexidade do modelo numérico o qual necessita resolução. A resolução das 

equações de transporte, como a equação da continuidade (conservação de massa), 

equação da quantidade de movimento (2ª Lei de Newton) e a equação de energia 

(conservação de energia), representa os fenômenos físicos os quais devem ser 

solucionados (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).  

Para este estudo, uma vez que não há transferência de calor significativa, a 

equação de conservação de energia foi desprezada. 

 

4.2.7.1 EQUAÇÃO DE TRANSPORTE: FORMA INTEGRAL E DIFERENCIAL 

A equação geral de transporte de uma variável que descreve uma propriedade 

qualquer do fluido ∅ pode ser descrita como (POSSATTI JÚNIOR, 2019): 

 𝜕(𝜌𝜙)𝜕𝑡 + div(𝜌u𝜙) = div(Γ grad 𝜙) + S𝜙 (4.3) 

Onde, 

− 
𝜕(𝜌𝜙)𝜕𝑡  representa o termo transiente; 

− div(𝜌𝐮𝜙) representa o termo convectivo; 

− div(Γ grad 𝜙) representa o termo difusivo; 

− Γ é o coeficiente de difusão associado à variável ∅; 

− S𝜙 representa o termo fonte, relacionado à geração de ∅ por unidade de 

volume. 

Realiza-se a integração da equação geral de transporte em cada volume de 

controle, dando origem a uma equação discreta que satisfaz a lei de conservação 

neste volume. Assim, com a utilização do método dos volumes finitos, transforma-se 

a equação geral de transporte dada pela equação (4.3) em uma equação algébrica, 

possibilitando a solução numérica. 
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∫ 𝜕(𝜌𝜙)𝜕𝑡𝑉𝐶 d𝑉 + ∫ div(𝜌u𝜙)d𝑉𝑉𝐶 = ∫ div(Γ grad 𝜙)d𝑉𝑉𝐶 + ∫ S𝜙d𝑉𝑉𝐶  (4.4) 

 

Utiliza-se o Teorema de Gauss para reescrever integrais de superfície, 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 equação. 

 ∫ div(a)d𝑉𝑉𝐶 = ∫n. ad𝐴𝐴  (4.5) 

Onde, 

− a é um vetor; 

− n é o vetor normal a um elemento de superfície de área d𝐴. 

Aplicando a equação (4.5) na equação (4.4), tem-se: 

 𝜕𝜕𝑡 (∫ 𝜌𝜙𝑉𝐶 d𝑉) + ∫n. (𝜌u𝜙)dA =𝐴 ∫n. (Γ grad 𝜙)d𝐴𝐴 + ∫ S𝜙d𝑉𝑉𝐶  (4.6)  

 

Para o escoamento em vasos sanguíneos e, portanto, dependentes do tempo, 

a equação (4.6) sofre integração no tempo, obtendo-se a seguinte equação: 

 ∫ 𝜕𝜕𝑡 (∫ 𝜌𝜙𝑉𝐶 d𝑉)d𝑡∆𝑡 + ∫ ∫n. (𝜌u𝜙)dAd𝑡 =𝐴∆𝑡 ∫ ∫n. (Γ grad 𝜙)d𝐴d𝑡𝐴∆𝑡 + ∫ ∫ S𝜙d𝑉d𝑡𝑉𝐶∆𝑡  (4.7) 

 

Conforme descreve Possatti Junior (2019), a equação (4.7) será utilizada para 

os cálculos do comportamento fluidodinâmico arterial. Porém, sua aplicação 

computacional dependerá da escolha de um Método de Discretização de Variáveis 

(MDV) e do modelo de algoritmo para a solução destas equações presente no 

programa Ansys® Fluent 2022 R2, utilizado para as simulações deste trabalho.  

 

4.2.7.2 EQUAÇÃO DA CONTINUIDADE (CONSERVAÇÃO DE MASSA) 

A conservação de massa, na dinâmica de fluidos, afirma que a taxa de aumento 

de fluxo de massa de um fluido dentro de um determinado elemento infinitesimal34 é 

igual à taxa líquida de fluxo de massa no elemento através de suas faces, ou melhor, 

que adentra ao elemento em questão. Organizando todos os termos do lado esquerdo 

 
34 Volume de controle. 
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da equação e dividindo-se pelo volume do elemento, tem-se a equação da 

continuidade. 𝜕𝜌𝜕𝑡 + 𝜕(𝜌𝑢̇)𝜕𝑥 + 𝜕(𝜌𝑣)𝜕𝑦 + 𝜕(𝜌𝑤)𝜕𝑧 = 0 (4.8) 

Onde, 

− 𝜌 é a densidade do fluido analisado; 

− 𝑢̇, 𝑣 e 𝑤 são as velocidades nas direções x, y e z; 

− 
𝜕𝜌𝜕𝑡  representa os fatores de compressibilidade do fluido.  

Para o sangue, cujo escoamento é incompressível por ter massa específica 

constante, simplifica-se a equação para: 

 𝜕𝑢̇𝜕𝑥 + 𝜕𝑣𝜕𝑦 + 𝜕𝑤𝜕𝑧 = ∇. 𝑉⃑ = 0 (4.9) 

Onde, 

− ∇= 𝑖̂𝑢̇ + 𝑗̂̂𝑣 + 𝑘̂̂𝑤; 

− 𝑉⃑ = 𝑖̂ 𝜕𝜕𝑥 + 𝑗̂̂ 𝜕𝜕𝑦 + 𝑘̂̂ 𝜕𝜕𝑧; 
− 𝑖̂, 𝑗̂ ̂e 𝑘̂̂ são vetores direcionais nas direções x, y e z, respectivamente. 

 

4.2.7.3 EQUAÇÃO DA QUANTIDADE DE MOVIMENTO (2ª LEI DE NEWTON) 

A partir da segunda Lei de Newton, que afirma que a soma das forças atuantes 

sobre um determinado volume de controle é igual à taxa de aumento da quantidade 

de movimento deste elemento, tem-se, segundo White (2003), a seguinte equação: 

 ∑𝐹 = 𝜕𝜕𝑡 (∫𝑢̇𝜌𝑑𝑉) + ∑(ṁ𝑖𝑢̇𝑖)𝑠𝑎𝑖 − ∑(ṁ𝑖𝑢̇𝑖)𝑒𝑛𝑡 (4.10) 

 
As forças atuantes no elemento infinitesimal do fluido podem ser separadas em 

dois tipos: 

1. forças de superfície; 

2. forças de campo. 

Considerando um elemento fluídico infinitesimal, a equação da quantidade de 

movimento pode ser escrita em termos de cada uma de suas componentes 

direcionais, conforme segue: 

 



190 
 

 
 

𝜌 𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = 𝜕(−𝑝 + 𝜏𝑥𝑥)𝜕𝑥 + 𝜕𝜏𝑦𝑥𝜕𝑦 + 𝜕𝜏𝑧𝑥𝜕𝑧 + 𝑆𝑀𝑥 (4.11) 

𝜌𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = 𝜕𝜏𝑥𝑦𝜕𝑥 + 𝜕(−𝑝 + 𝜏𝑦𝑦)𝜕𝑦 + 𝜕𝜏𝑧𝑦𝜕𝑧 + 𝑆𝑀𝑦 (4.12)  

𝜌𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = +𝜕𝜏𝑥𝑧𝜕𝑥 + 𝜕𝜏𝑦𝑧𝜕𝑦 + 𝜕(−𝑝 + 𝜏𝑧𝑧)𝜕𝑧 +𝑆𝑀𝑧 (4.13)  

Onde, 

− 𝑝 é a pressão; 

− 𝜏𝑖𝑗 é a tensão cisalhante das direções i e j, atuantes no fluido; 

− 𝑢̇, 𝑣 e 𝑤 são as componentes de velocidade nas direções x, y e z (𝑖̂, 𝑗̂̂ e 𝑘̂̂); 
− 𝑆𝑀𝑥 , 𝑆𝑀𝑦 e 𝑆𝑀𝑧são as forças de campos atuantes nas direções 𝑥, 𝑦 e 𝑧, 

respectivamente, agrupadas nos termos por unidade de volume por 

unidade de tempo. 

Para fluidos newtonianos em que a viscosidade é constante, as equações (4.14), 

(4.15) e (4.16) resultam nas Equações Governantes de um Fluido, denominadas Navier-

Stokes, tal como representadas abaixo. 

 𝜌 𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = −𝜕𝑝𝜕𝑥 + 𝑑𝑖𝑣(𝜇 𝑔𝑟𝑎𝑑 𝑢̇) + 𝑆𝑀𝑥 (4.14) 

𝜌𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = −𝜕𝑝𝜕𝑦 + 𝑑𝑖𝑣(𝜇 𝑔𝑟𝑎𝑑 𝑣) + 𝑆𝑀𝑦 (4.15)  

𝜌𝐷𝑢̇𝐷𝑡 = −𝜕𝑝𝜕𝑧 + 𝑑𝑖𝑣(𝜇 𝑔𝑟𝑎𝑑 𝑤) + 𝑆𝑀𝑧 (4.16)  

 
Com as equações estabelecidas, geometria identificada, malhas executadas e 

validadas e física do problema discutida, é possível iniciar, de fato, a discussão das 

simulações necessárias para o atingimento do objetivo proposto. 

A próxima etapa do fluxo de trabalho descrito na Figura 62 para simulação 

computacional é composta pelas configurações do solver indicadas no fluxo de 

trabalho como item 6 e 7.  

As simulações foram segmentadas em três grupos:  

1. Simulação do fluxo sanguíneo em regime permanente – vasos rígidos;  

2. Simulação do fluxo sanguíneo em regime transiente – vasos rígidos;  

3. Simulação do fluxo sanguíneo em regime transiente – vasos flexíveis. 
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Por fim, em Resultados e discussão, foram apresentados os resultados de pós-

processamento, indicados como item 8 do fluxo de trabalho descrito na Figura 62. 

 

4.2.8 SIMULAÇÃO DO FLUXO SANGUÍNEO EM REGIME PERMANENTE – VASOS RÍGIDOS35 

As etapas de definição dos objetivos, identificação do domínio computacional, 

geometria, malha e a física do problema já foram estabelecidas. Deste momento em 

diante, será configurado o solver em suas diversas variáveis para, somente após ser 

processado e pós-processado. 

Inicialmente, foi realizado um conjunto de simulações assumindo a condição de 

vasos sanguíneos rígidos e escoamento permanente. Após, foram realizadas 

simulações assumindo a condição de vasos sanguíneos rígidos e escoamento 

transiente para, por fim, realizar as simulações mais complexas e realistas, assumindo 

os vasos sanguíneos como flexíveis e escoamento transiente. Portanto, como a boa 

prática prescreve, esse trabalho iniciará com simulações simplificadas até o 

atingimento das simulações mais complexas. 

Desta forma, neste subcapítulo, foram realizadas as simulações mais 

simplificadas, conforme descritas no Quadro 28. 

 

Quadro 28 – Plano de simulações – Vasos Rígidos e Regime Permanente. 
Código Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade 

1A A Rígidos Newtoniano Laminar Permanente - 
2A A Rígidos Não newtoniano Laminar Permanente - 
3A A Rígidos Newtoniano Turbulento Permanente - 
Fonte: O autor (2023).  

 

Os modelos Carreau e turbulência k-ω SST foram os escolhidos para a 

simulação de fluidos não newtonianos e da turbulência, respectivamente, uma vez que 

são robustos o suficiente, sendo, inclusive, indicados pela própria Ansys® (2023).  

Todas as simulações foram montadas em um mesmo arquivo e amarradas na 

geometria de origem, que por sua vez foi atrelada à malha. Portanto, todas as 

simulações tiveram como entrada exatamente a mesma malha. 

 

 

 
35 Apêndice G – Simulação em Volumes Finitos – regime permanente – vasos rígidos. 
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4.2.9 SIMULAÇÃO DO FLUXO SANGUÍNEO EM REGIME TRANSIENTE – VASOS RÍGIDOS36 

Estas simulações diferem das anteriores somente no tipo de regime, que neste 

caso é transiente, conforme o plano descrito no Quadro 29. 

Para essas simulações, a alteração fundamental reside na entrada dos dados 

de velocidade variável ao tempo, cuja obtenção foi detalhada no Apêndice E – 

Determinação dos perfis de velocidade das VCIs e VCSs. 

Assim como realizado nas simulações em regime permanente, todas as 

simulações em regime transiente foram montadas em um mesmo arquivo e amarradas 

na geometria de origem, que, por sua vez, foi atrelada à malha. Portanto, todas as 

simulações tiveram como entrada exatamente a mesma malha. 

 
Quadro 29 – Plano de simulações – Regime Vasos Rígidos e Regime Transiente. 

Código Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade 
4A A Rígidos Newtoniano Laminar Transiente - 
5A A Rígidos Não newtoniano Laminar Transiente - 
6A A Rígidos Newtoniano Turbulento Transiente - 

Fonte: O autor (2023).  
 

4.2.10 SIMULAÇÃO DO FLUXO SANGUÍNEO EM REGIME TRANSIENTE – VASOS FLEXÍVEIS37 

De forma mais complexa, após as simulações, considerando os vasos rígidos, 

foram abordados os casos dos acoplamentos do fluido com a deformação dos vasos, 

conforme descrito no Quadro 30. 

 

Quadro 30 – Plano de simulações – Vasos Flexíveis e Regime Transiente. 
Código Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade 

7A A Flexíveis A definir A definir Transiente Linear 
8A A Flexíveis A definir A definir Transiente Hiperelástico 

Fonte: O autor (2023).  
 

Para a correta definição das condições de contorno, foi necessária a análise 

dos casos 1A a 6A, para que, ao final, fosse realizado o arranjo correto. 

Inicialmente, foi criado um mapa com os componentes necessários para a 

realização do estudo fluido-estrutura. Não faz sentido trabalhar com FSI com 

acoplamento em uma via uma vez que as tensões do fluido realizarão deformações 

nos vasos sanguíneos. Em acoplamentos em uma via, essas deformações não são 

repassadas em looping ao Ansys® Fluent 2022 R2 e, portanto, não importam para este 

 
36 Apêndice H – Simulação em Volumes Finitos – regime transiente – vasos rígidos. 
37 Apêndice I – Simulação em Volumes Finitos – regime transiente – vasos flexíveis. 
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trabalho. Desta forma, o acoplamento em duas vias foi o escolhido para as simulações 

em FSI. 

As simulações considerando os vasos sanguíneos como elástico-lineares são 

de convergência facilitadora, mas, a princípio, não captam a física real da geometria. 

A mais realista, robusta e amplamente citada pela literatura é o modelo hiperelástico 

de Mooney-Rivlin de dois parâmetros (SIMSEK e KWON, 2015). 

Inicialmente, as parametrizações foram feitas no Ansys® Fluent 2022 R2, 

exatamente como em uma simulação transiente. A diferença é a necessidade do 

acoplamento com as deformações que ocorrem no Ansys® Mechanical 2022 R2. Para 

isso, é ativado o Dynamic Mesh, acoplando a região da parede do domínio fluido ao 

System Coupling.  

Já no Ansys® Mechanical 2022 R2, com a malha realizada, é acoplada a parede 

interna da geometria das artérias ao System Coupling, indicando que ali haverá troca 

de tensões e deformações com o ambiente fluido. 

Um ponto que merece destaque é a compatibilidade das malhas na interface 

do domínio fluido em relação à geometria dos vasos estudados. Essa compatibilidade 

não é obrigatória; no entanto, os procedimentos de simulação são significativamente 

simplificados quando a condição de compatibilidade cinemática é satisfeita 

pontualmente, por ter um conjunto único de graus de liberdade nesta interface. 

A programação da simulação completa pode ser vista no Apêndice I – 

Simulação em Volumes Finitos – regime transiente – vasos flexíveis. 
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5 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

Neste capítulo, serão apresentados os resultados dos estudos realizados neste 

trabalho, começando pelas simulações dos diversos modelos propostos no método, a 

saber: resultados das diversas simulações em regime permanente e em regime 

transiente, ambos com vasos rígidos e, por último, os resultados das simulações em 

regime transiente com vasos flexíveis.  

Na sequência, serão comparados os valores encontrados entre si para que, 

finalmente, seja possível propor um conjunto de condições de contorno que 

simplifiquem o planejamento cirúrgico, tema deste trabalho. 

 

5.1 RESULTADOS PARCIAIS 

5.1.1 SIMULAÇÃO EM REGIME PERMANENTE – VASOS RÍGIDOS 

As simulações foram geradas e convergidas. Os valores obtidos foram 

descritos no Quadro 31. Juntamente com o critério de estabilização das variáveis e 

redução dos resíduos, é possível notar que o balanço de massa ficou baixo, sendo o 

maior valor obtido na casa dos 1E-08, corroborando na validação das simulações. 

 

Quadro 31 – Resultados das simulações – Vasos Rígidos e Regime Permanente. 

Código 
 ∆𝑃              
(Pa) 

QAPD     QAPE     
Balanço de 

massa 

Tensão média de cisalhamento 
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 cálculo da tensão média de cisalhamento na parede foi segmentado em duas 

regiões: a parede da VCI e o restante da geometria sem a VCI. 

Anexo aos resultados numéricos foram plotadas imagens destas simulações. 

A Figura 79 ilustra a pressão relativa distribuída através da parede dos vasos 

sanguíneos. Verifica-se que não há alteração significativa entre os resultados 

qualitativos, assim como demonstrado nos quantitativos. Todas as soluções das 

demais variáveis retornaram valores semelhantes entre si. 
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Figura 79 – Pressão estática relativa (Pa). 

   

 
Fonte: O autor (2023). 
 

Nota-se que as maiores pressões são localizadas nas entradas das cavas, 

distribuídas homogeneamente pelos seus comprimentos. Na saída dos lobos, 

verificam-se os pontos de menor pressão.  

Para saber exatamente qual é a pressão em cada ponto, basta somar a pressão 

de saída de cada modelo – que para o caso A é de 1.333,22 Pa, ou 10 mmHg – com 

o resultado gráfico, uma vez que o valor apresentado é exatamente o ∆𝑃. 

Na Figura 80, observam-se as tensões de cisalhamento na parede dos vasos 

sanguíneos estudados. Alguns pontos de concentração de tensão estão localizados 

principalmente nas regiões de bifurcação.  

 
Figura 80 – Tensão de cisalhamento (Pa). 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Evidencia-se que os pontos de menor pressão estão localizados na VCI, 

valores estes muito próximos a 0 Pa. Este local, por apresentar tensão de 

cisalhamento abaixo do fisiológico, necessita que o paciente faça uso frequente de 

anticoagulantes, devido à suscetibilidade de tromboses sanguíneas localizadas. Não 

há variação significativa nos resultados qualitativos apresentados. 

2A 1A 3A 

2A 1A 3A 
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A Figura 81 ilustra as diferenças de velocidade na geometria das simulações. 

Na entrada das veias cavas notam-se pontos mais lentos. Ao reduzir os diâmetros, a 

velocidade tende a aumentar. Aqui, a exemplo dos demais resultados gráficos, a 

diferença entre simulações para as diversas condições de contorno estabelecidas é 

imperceptível. 

 

Figura 81 – Perfil de Velocidade (m/s). 

   

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Um dos pontos relevantes do estudo de simulação da Circulação Fontan é a 

distribuição dos fluxos provindos das veias cavas. Observa-se, na Figura 82, que 

muito pouco fluxo provindo da VCS se desloca para o pulmão esquerdo, 

diferentemente do que acontece com o fluxo da VCI, que é distribuído de uma forma 

mais equilibrada.  

 
Figura 82 – Influência do fluxo das veias cavas nas artérias pulmonares – Simulação 1A. 

 Fonte: O autor (2023). 
 

O rastreamento de partículas foi utilizado para identificação do destino final de 

cada partícula38. Foram injetadas 1.488 partículas na veia cava inferior e 992 na veia 

cava superior para a simulação 1C. Como os resultados para as simulações 1A, 2A, 

 
38 Apêndice F – Determinação da localização da partícula do fluido no espaço. 

2A 1A 3A 
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e 3A foram idênticos, somente um gráfico (Figura 82) foi apresentado para a 

distribuição dos fluxos.  

Todas as partículas que entraram pelas cavas saíram por algum dos lobos, não 

ficando presas em prováveis vórtices. A cada região nomeada, o programa atribui uma 

zona que foi traduzida para obtenção do destino correto de cada partícula. No Quadro 

32 foi tabulado o número da zona em relação ao local aplicado à condição de contorno. 

Assim, possibilitou-se a distribuição das partículas por região de saída.  

 

Quadro 32 – Distribuição das partículas na geometria – Simulação 1A. 

 
 Fonte: O autor (2023). 

 

Com as imagens obtidas para o Paciente A (Figura 82) e os resultados de 

rastreamento das partículas no espaço-tempo (Quadro 32), evidencia-se que a 

distribuição das partículas da VCI é projetada majoritariamente para a APE (78%). Já 

a VCS contribui quase que exclusivamente para o fluxo da APD (99%).  
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5.1.2 SIMULAÇÃO EM REGIME TRANSIENTE – VASOS RÍGIDOS 

Considerando que, para a entrada dos dados nestas simulações, foram 

utilizados perfis transientes convertidos em coordenadas, a plotagem do gráfico dentro 

do Ansys® Fluent 2022 R2 é uma prática importante para garantir que os dados 

convertidos sejam exatamente os corretos. Uma vez que as plotagens dos gráficos 

obtidos através do programa (Figura 83) são idênticas às da condição de contorno 

(Figura 138 e Figura 139) para o Paciente A, o método de obtenção dos perfis foi 

validado. 

 

Figura 83 – Plotagem da velocidade do perfil transiente de entrada na VCI e VCS – 
Simulações 4A, 5A e 6A. 

 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Concluído o cálculo matemático, foram avaliados os gráficos de convergência. 

É possível verificar o padrão onde o resíduo da velocidade é sempre muito menor que 

o resíduo das equações de continuidade, 10-6 e 10-3, respectivamente. Devido à boa 

qualidade da malha e à correta entrada dos dados, houve a convergência de todos os 

modelos. Houve 8.189 iterações para a convergência final para a simulação 4A, 5.986 

para a 5A e 6.487 para a 6A, indicando que a simulação que representa contornos 

mais simplificados obteve uma necessidade maior de iterações para convergência. 

VCS 

VCI 
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Para a obtenção do balanço de massas e a tensão média de cisalhamento na 

parede da artéria, todo o preparo prévio da simulação possibilitou a extração direta 

desses números por meio dos relatórios do programa. Porém, para a obtenção do ∆𝑃, 

foi necessário exportar o gráfico de vazão volumétrica em m3/s durante os 2,8 

segundos de simulação e convertê-la em vazão mássica para que, ao final, fossem 

calculadas as médias.  

Por fim, foram obtidos os seguintes gráficos de resultados das vazões na APE 

e APD39 (Figura 84). Estes gráficos, à primeira vista, parecem estar invertidos, sendo 

o cume o vale e vice-versa. Esta é uma observação correta, sinalizando que a vazão 

mássica negativa indica saída. Portanto, somente conversão. 

Os valores idênticos das vazões mássicas em kg/s, quando arredondados na 

terceira casa após a vírgula, para a APE = 0,021 e APD = 0,025, nas simulações 4A, 

5A e 6A, geraram gráficos cujas diferenças são imperceptíveis. Desta forma, será 

apresentado somente um conjunto destes gráficos (Figura 84). 

 

Figura 84 – Vazões mássicas transientes e suas médias. 

  
Fonte: O autor (2023). 

 

Após a validação e convergência dos resultados, são apresentados os valores 

obtidos, conforme Quadro 33.  

 

Quadro 33 – Resultados das simulações – Vasos Rígidos e Regime Transiente. 

Código 
 ∆𝑃            
(Pa) 

QAPD     QAPE     
Balanço de 

massa 

Tensão média de cisalhamento na 
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 ∆𝑃 é a variação média de tudo que entrou pelas VCs em relação a tudo o que 
saiu pelas APs. 

Tempo (s) Tempo (s) V
az

ão
 M

ás
si

ca
 (

kg
/s

) 

V
az

ão
 M

ás
si
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 (

kg
/s

) APD – A APE – A 
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Já o balanço de massas dessas simulações foi em média superior aos obtidos 

pelas simulações com escoamento permanente, algo esperado pela complexidade do 

cálculo; porém, ainda com valores adequados. O gráfico da variação da tensão média 

de cisalhamento da parede dos vasos pelo tempo foi plotado e ilustrado na Figura 85 

e representa as três simulações do Paciente A, uma vez que a diferença na tensão 

média de cisalhamento na parede dos modelos foi muito próxima e imperceptível 

graficamente nessa escala. 

 

Figura 85 – Gráfico da variação da tensão média de cisalhamento na parede durante um 
ciclo respiratório. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Junto aos resultados, foram plotadas algumas imagens que ilustram os 

resultados obtidos das simulações. Na Figura 86, é possível visualizar a média da 

pressão estática distribuída pela parede dos vasos sanguíneos. A diferença entre as 

imagens é imperceptível.  

Os pontos com maior tensão de cisalhamento foram observados nas bases dos 

lobos, junto às artérias, de forma difusa. A menor tensão foi observada no enxerto da 

VCI, com aproximadamente 1Pa em todas as simulações (Figura 87). As simulações 

4A, 5A e 6A apresentaram valores semelhantes uns aos outros em relação à tensão 

de cisalhamento na parede dos vasos estudados. 

Na Figura 88, as simulações 4A, 5A e 6A geraram gráficos semelhantes. 

Percebe-se que as maiores velocidades estão localizadas em regiões de menor seção 
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transversal, estando coerentes com os princípios da mecânica dos fluidos. Estas 

regiões coincidem com as de maior tensão para os modelos testados. 

 

Figura 86 – Pressão estática relativa média (Pa). 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

 

Figura 87 – Tensão média de cisalhamento (Pa). 

   

 
Fonte: O autor (2023). 

 

 

Figura 88 – Perfil de velocidade média (m/s). 

   

 
Fonte: O autor (2023). 

 

5A 4A 6A 

5A 4A 6A 

5A 4A 6A 
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Na Figura 89, observa-se a distribuição do fluxo das veias cavas às 

pulmonares no tempo médio40. A semelhança com o gráfico obtido para o fluxo 

permanente é evidente, onde o fluxo da VCI é distribuído para ambas as pulmonares. 

Já o fluxo proveniente da VCS é quase exclusivamente distribuído para a APD. 

 

Figura 89 – Influência do fluxo médio proveniente das veias cavas às artérias pulmonares – 
Simulação 4A. 

Fonte: O autor (2023). 

 

As ilustrações da Figura 90 elucidam os eventos que ocorrem no fluxo da 

geometria estudada em um ciclo respiratório. Em t = 0,1 segundo, verifica-se a 

influência abundante da VCI ao fluxo da geometria da APD e APE. Em t = 1,0 segundo, 

a distribuição do fluxo da VCI é realizada de forma homogênea para APD e APE, uma 

vez que o fluxo da VCS se mantém exclusivamente para a APD. Em t = 2,0 segundos, 

há uma diminuição da influência do fluxo da VCI à APD. Já o fluxo da VCS é distribuído 

de forma homogênea 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 redução significativa do fluxo da VCI, sendo esta distribuída quase que 

exclusivamente à APE. 

Assim como Bazilevs, et al. (2009) identificaram, próximo ao final do ciclo 

respiratório, uma geometria semelhante a hélices foi verificada na VCI, devido 

provavelmente à reversão do fluxo ocorrido naquele momento (Figura 90 – t = 2s e t 

= 2,8s). 

Devido à homogeneidade na distribuição do fluido das cavas para as artérias 

pulmonares, conforme apresentado nas simulações 4A, 5A e 6A, a individualização 

dos resultados de distribuição foi ilustrada somente para a simulação 4A; porém, 

representa as demais simulações. 

 
40 Apêndice J – Método de obtenção da distribuição qualitativa média dos fluxos provenientes das veias 
cavas superior e inferior às pulmonares em escoamentos transientes. 
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Figura 90 – Influência do fluxo das veias cavas às artérias pulmonares ao tempo – 
Simulação 4A. 

   

  

   

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 trajetória lagrangeana através da 

injeção de partículas inertes (Quadro 34).  

Em t = 0,1 segundo de simulação não foram evidenciadas partículas em 

escape. Em t = 1,0 segundo, semelhantemente ao que ocorre em t = 2,0 segundos, o 

fluxo originário da VCI foi distribuído às duas pulmonares, sendo 68% do fluxo 

destinados à APE. Já o fluxo provindo da VCS foi integralmente destinado à APD.  

Para t = 2,8 segundos, observou-se refluxo das partículas na VCI, provindas 

tanto da própria VCI quanto da VCS. Para o fluxo provindo da VCI, foram 117.863 

t = 0,1s 

t = 1,0s 

t = 2,0s 

t = 2,8s 



204 
 

 
 

partículas, sendo 33,39% do total injetado. Para a VCS foram 2.126 partículas que 

escaparam para a VCI, equivalendo a 1,04% do total.  

 

Quadro 34 – Rastreamento de partículas ao tempo – Simulação 4A. 
Type ID - Zone Vaso de origem 
vci_inlet 6 VCI VCI VCI VCS VCS VCS 
vcs_inlet 5 t = 1,0 seg t = 2,0 seg t = 2,8 seg t = 1,0 seg t = 2,0 seg t = 2,8 seg 
                            
apd_outlet_1 7 3588 

3
2

%
 

7089 

3
1

%
 

8768 

2
9

%
 

16974 

1
0

0
%

 

28721 

9
9

%
 

31254 

9
6

%
 

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 
apd_outlet_5 11 1127 2061 2236 1998 4012 5298 
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 

6
8

%
 

10226 

6
9

%
 

13434 

7
1

%
 

0 

0
%

 

0 

1
%

 

967 

4
%

 

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 0 267 488 
ape_outlet_6 21 11178 15842 18114 0 141 417 
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 – Variação do escape das partículas ao tempo – Simulação 4A. 

  

APE APD 
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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 há um fluxo superior na VCS em comparação com a VCI, forçando 

este refluxo a ocorrer.  

Neste instante, a distribuição para a artéria pulmonar, cuja origem é a VCS, 

atinge seu pico, mesmo que baixo (4%), uma vez que para o restante do período 

estudado quase não houve fluxo na região desta origem. 

 A Figura 91 ilustra a variação da distribuição das partículas em escape por 

cada zona, indicando a evolução ao tempo desta variação. 

 

5.1.3 SIMULAÇÃO EM REGIME TRANSIENTE – VASOS FLEXÍVEIS 

Com os resultados obtidos nas simulações anteriores, a configuração das 

simulações em regime transiente, discutida à frente no subcapítulo 5.2 (Discussão) 

considera o fluido como newtoniano e o escoamento turbulento, conforme descrito no 

Quadro 35. 

 

Quadro 35 – Plano de simulações final – Vasos Flexíveis e Regime Transiente. 
Código Modelo Vasos Fluido Escoamento Regime Elasticidade 

7A A Flexíveis Newtoniano Turbulento Transiente Linear 
8A A Flexíveis Newtoniano Turbulento Transiente Hiperelástico 

 Fonte: O autor (2023).  
 

Ao final do cálculo matemático, foram avaliados os gráficos de convergência. É 

possível verificar o padrão onde o resíduo da velocidade é sempre muito menor que 

o resíduo das equações de continuidade: 10-6 e 10-2, respectivamente. Houve 

esperada dificuldade de convergência dos modelos em FSI, necessitando de 163.856 

iterações no Ansys® Fluent 2022 R2 e 1.379 iterações no System Coupling para a 

APD APE 
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simulação 7A. Já para a 8A, foram 233.334 iterações no Ansys® Fluent 2022 R2 e 

4.667 iterações no System Coupling, indicando que a simulação que representa 

contornos mais complexos obteve uma necessidade maior de iterações para 

convergência. 

Para a obtenção do balanço de massas e a tensão de cisalhamento média nas 

paredes dos vasos, todo o preparo prévio da simulação possibilitou a extração direta 

desses números através dos relatórios do programa. Porém, para a obtenção do ∆𝑃, 

foi necessário exportar o gráfico de vazão volumétrica em m3/s durante os 2,8 

segundos de simulação, convertê-la em vazão mássica e, ao final, calcular as médias 

(Figura 92).  

 

Figura 92 – Vazões mássicas transientes e suas médias. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Estes gráficos, à primeira vista, parecem invertidos, sendo o cume no local do 

vale e vice-versa. Esta é uma observação correta. O programa considera a vazão 

mássica negativa como saída do fluxo. Portanto, essa inversão é realizada somente 

por convenção. 

Os valores semelhantes das vazões mássicas em kg/s, quando arredondados 

na terceira casa após a vírgula, para a APE = 0,021 e APD = 0,025 e 0,024 (simulação 

7A e 8A, respectivamente), nas simulações 7A e 8A, geraram gráficos cujas 

diferenças são imperceptíveis. Desta forma, foi apresentado somente um conjunto 

destes gráficos (Figura 92). 

Após a validação e convergência dos resultados, os valores obtidos foram 

tabulados, conforme Quadro 36.   

Os resultados das simulações mostraram que o balanço de massas foi, em 

média, o mais alto já obtido até então. Isso era esperado devido à complexidade dos 

cálculos realizados, e esses valores estão próximos do limite para validação. 
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Quadro 36 – Resultados das simulações – FSI. 

Código 
∆𝑃                   

(Pa) 
QAPD     QAPE                     

Balanço de 
massa 

Tensão de cisalhamento média 
na parede (Pa) 

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 gráfico da variação da tensão de cisalhamento da parede dos vasos pelo 

tempo foi plotado e ilustrado na Figura 93. Ele representa as duas simulações do 

paciente A, uma vez que a diferença na tensão de cisalhamento média na parede dos 

modelos foi muito próxima e imperceptível graficamente nessa escala.  

 

Figura 93 – Gráfico da variação da tensão de cisalhamento média na parede durante um 
ciclo respiratório. 

 
 Fonte: O autor (2023). 

 

Junto aos resultados quantitativos, foram plotadas imagens ilustrando os 

resultados obtidos das simulações. Na Figura 94, é possível visualizar a média da 

pressão estática distribuída pela parede dos vasos sanguíneos. A diferença entre as 

imagens das simulações 7A e 8A é imperceptível. As maiores pressões são 

visualizadas nas entradas das cavas, diminuindo gradativamente até os lobos. 
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Figura 94 – Pressão estática relativa média (Pa). 

   

 
 Fonte: O autor (2023). 
 

Em se tratando de tensão de cisalhamento, os pontos com as maiores tensões 

foram observados nas bases dos lobos, junto às artérias, de forma difusa. A menor 

tensão foi observada no enxerto da VCI, com valores inferiores a 0,8 Pa em todas as 

simulações (Figura 95). As simulações 7A e 8A apresentaram valores semelhantes 

uma à outra em relação à tensão de cisalhamento na parede dos vasos estudados. 

 

Figura 95 – Tensão de cisalhamento média (Pa). 

  

 
 Fonte: O autor (2023). 
 

Na Figura 96, as simulações geraram gráficos com pouca diferença 

observável. Percebe-se que as maiores velocidades estão localizadas em regiões 

difusas, próximo às bifurcações dos lobos. Estas regiões coincidem com as regiões 

de maior tensão para os modelos testados. 

 

8A 7A 

7A 8A 
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Figura 96 – Perfil de velocidade média (m/s). 

  

 
 Fonte: O autor (2023). 
 

Na Figura 97, observa-se a distribuição do fluxo das veias cavas às 

pulmonares no tempo médio41. Há evidente semelhança entre os gráficos obtidos nas 

duas simulações (7A e 8A), onde o fluxo da VCI é distribuído para ambas as 

pulmonares, porém com tendência à APE. Já o fluxo proveniente da VCS é quase que 

exclusivamente distribuído para a APD. 

 
Figura 97 – Influência do fluxo médio proveniente das veias cavas às artérias pulmonares. 

   

   
 Fonte: O autor (2023). 

 

As ilustrações da Figura 98 elucidam os eventos que ocorrem no fluxo da 

geometria estudada em um ciclo respiratório. Em t = 0,1 segundo, verifica-se a 

 
41 Apêndice J – Método de obtenção da distribuição qualitativa média dos fluxos provenientes das veias 
cavas superior e inferior às pulmonares em escoamentos transientes. 

8A 7A 

7A 

8A 
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influência abundante da VCI ao fluxo da geometria em ambas as pulmonares. Já o 

fluxo da VCS é direcionado exclusivamente para a APD. Em t = 1,0 segundo, a 

distribuição do fluxo da VCI é realizada de forma homogênea para a APD e APE, uma 

vez que o fluxo da VCS se mantém exclusivamente para a APD.  

Em t = 2,0 segundos, há uma diminuição da influência do fluxo da VCI à APD. 

Já o fluxo da VCS é distribuído de forma homogênea 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 distribuído quase que exclusivamente à APE. 

 

Figura 98 – Influência do fluxo das veias cavas às artérias pulmonares ao tempo – 
Simulação 7A e 8A. 

   

  

 

t = 0,1s 

t = 1,0s 

7A 

8A 

7A 

8A 
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   Fonte: O autor (2023). 
 

Nestas simulações (7A e 8A), o comportamento do fluxo foi semelhante, 

indicando coerência entre os resultados qualitativos e quantitativos. Foi impressa a 

deformação com as tensões máximas e mínimas para as simulações 7A e 8A, que 

ocorreram em t = 0,759 segundo (Figura 99). 

A máxima deformação ocorreu próximo à anastomose da VCI com a APE, com 

o valor de 0,30037 mm para simulação 7A e 0,11149 mm para a 8A. Anexo à figura, 

foi plotado o gráfico de deformações máximas, mínimas e médias ao tempo. Nele, é 

possível verificar que no tempo próximo a 1,97 segundo, obteve-se a menor 

deformação da simulação, com valor aproximado de zero milímetro para ambas as 

simulações. Já a deformação máxima ocorreu em 0,759 segundo em ambas as 

simulações. Uma vez que na entrada da VCI o diâmetro é de 9,82 mm, a deformação 

t = 2,0s 

t = 2,8s 

8A 

7A 

7A 

8A 
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máxima encontrada relativa a esta medida foi de 3,05% e 1,14% do diâmetro para as 

simulações 7A e 8A, respectivamente. 

 

Figura 99 – Máximas e mínimas deformações nos vasos. 

 
 

  

 
 

  

 

Deformação:  
         máxima 
         média 
         mínima 

8A 

7A 

7A 
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 Fonte: O autor (2023). 
 

 

5.2  DISCUSSÃO 

Com os resultados parciais obtidos, vários cruzamentos de dados e análises 

são proporcionados. Qual é o arranjo mais robusto em condições de contorno? Qual 

é a variação obtida nos resultados quando se utilizam condições de fluido newtoniano 

versus não newtoniano; escoamento laminar versus turbulento; paredes rígidas ou 

flexíveis e, ainda, vasos elásticos lineares versus hiperelásticos?  

No que diz respeito às condições de entrada, colhidas por meio de artigos e 

repositórios amplamente citados neste trabalho, foram realizados seis testes 

mesclando estas condições (1A a 6A) com o intuito de entender as diferenças entre a 

utilização destes dados e o conjunto mais robusto para ser adotado, sendo importante 

a discussão sobre os achados numéricos (Quadro 37).  

A dúvida comum para engenheiros de simulação está em inserir dados 

confiáveis, fornecendo aos solucionadores condições de se obter resultados que 

expressem a física do problema. No caso deste trabalho, há pressão na VCI, VCS, 

APD e APE, além da vazão na VCI e VCS que, com as áreas de entrada, é possível 

extrair as velocidades. A boa prática de simulação em volumes finitos tem por regra 

que o conjunto de condições de contorno mais competente está na definição da 

entrada por meio da velocidade ou vazão, e saída por meio de pressão.  

Para confirmar esta prática, foram realizadas simulações em regime 

permanente em vasos rígidos, mesclando essas condições – inicialmente, 

considerando a velocidade como entrada e a pressão como saída. Essa pressão foi 

variada como pressão de operação, que se trata de uma pressão de trabalho geral, e 

a pressão diretamente nas saídas da geometria. Por fim, foi imposta a pressão na 

 

8A 
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entrada e saída com a mesma variação de pressão de operação e pressão de saída 

da geometria (Quadro 37). 

 

Quadro 37 – Dados para teste comparativo entre condições de contorno – Vasos Rígidos e 
Regime Permanente – Paciente A. 

Teste 

Condição 
de 

contorno 
entrada 

Condição de 
contorno  

saída 

Velocidade 
entrada 

VCI (m/s) 

Velocidade 
entrada 

VCS (m/s) 

Pressão 
entrada 

(Pa) 

Pressão 
saída 
(Pa) 

Condição de 
operação 

(Pa) 

1 Velocidade 
Pressão na condição 

de operação 
0,1790 0,1840 0 0 1333,22 

2 Velocidade 

Pressão em cada 
saída com condição 
de operação igual a 

zero 

0,1790 0,1840 0 1333,22 0 

3 
Velocidade 
e pressão 

Pressão na condição 
de operação 

0,1790 0,1840 1466,54 0 1333,22 

4 
Velocidade 
e pressão 

Pressão em cada 
saída com condição 
de operação igual a 

zero 

0,1790 0,1840 1466,54 1333,22 0 

5 Pressão 
Pressão na condição 

de operação 
0 0 1466,54 0 1333,22 

6 Pressão 

Pressão em cada 
saída com condição 
de operação igual a 

zero 

0 0 1466,54 1333,22 0 

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 condição de entrada. Nos 

casos 3 e 4, além do valor da velocidade de entrada, foi imposta a pressão na entrada 

(1.466,54 Pa); porém, o resultado foi idêntico aos anteriores. A conclusão imediata é 

que o uso da pressão juntamente com a condição de velocidade não altera o resultado 

e, portanto, pode ser descartada.  

 

Quadro 38 – Resultados do teste comparativo entre condições de contorno – Vasos Rígidos 
e Regime Permanente – Paciente A. 

Teste 
Velocidade 

entrada 
VCI (m/s) 

Velocidade 
entrada 

VCS (m/s) 

VCIp     
(Pa) 

VCSp     
(Pa) 

Pressão 
APD 
(Pa)  

Pressão 
APE 
(Pa) 

∆𝑷        
(Pa) 

QAPD       
% 

QAPE      
% 

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 pressão na saída, o valor obtido na entrada será o 

valor absoluto da pressão, visto nas simulações 2, 4 e 6. Já quando a pressão for 

colocada na condição de operação, o valor obtido na entrada será o valor relativo entre 

a entrada e a saída e, portanto, o ∆𝑃. 

O ponto dissonante ocorreu com o uso das pressões nas entradas e saídas, 

não considerando a velocidade na entrada. No teste 5, a velocidade foi maior do que 

o esperado, além do ∆𝑃 elevado, chegando-se a atingir quase 10 mmHg, devendo 

este arranjo ser descartado. Já no teste 6, o ∆𝑃 foi o esperado, aproximadamente 1 

mmHg; porém, a velocidade na entrada ficou 25% em média menor do que deveria, 

assim como o fluxo na saída das pulmonares.  

Há grande possibilidade de se cometer erros nas simulações ao considerar 

uma vazão em local onde ela não foi coletada (posição do vaso sanguíneo). O método 

de extração da pressão e até da velocidade é um ponto que gera incertezas. Mas, 

com o uso da velocidade na entrada e pressão na saída, uma maior quantidade de 

resultados satisfatórios foi estabelecida, sendo esse o modelo adotado para todas as 

simulações deste trabalho. Assim, esses resultados podem ser extrapolados para 

simulações mais complexas uma vez que o fato de ser newtoniano ou não, turbulento 

ou não, e até mesmo haver interação entre o fluido e a estrutura, não alteraria a 

variação atingida nessas simulações. 

Com as considerações de entrada estabelecidas, foram realizadas as 

simulações propostas, presumindo a diversidade de condições de contorno no 

objetivo desta tese. Foram organizados os resultados das oito simulações no Quadro 

39 para, por fim, haver capacidade de análise da variação dos resultados. 

 

Quadro 39 – Resultados finais das simulações – Paciente A. 

Código 
 ∆𝑃            
(Pa) 

QAPD     QAPE     
Balanço de 

massa 

Tensão média de cisalhamento 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 
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 ****** 3,13 
8A 258,92 53,95% 46,05% 1,6E-03 ****** 3,14 

 Fonte: O autor (2023).  
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A tensão média de cisalhamento na parede da VCI foi, em média, 45% da 

obtida na geometria restante para as simulações em regime permanente; e 52% para 

as simulações em regime transiente, indicando uma seção transversal superior à 

necessária, ocorrendo devido ao implante de enxerto superdimensionado. 

Amplamente discutido na revisão bibliográfica desta tese, o tamanho dos 

enxertos comerciais sintéticos não acompanha o crescimento do paciente, 

necessitando do uso de medicamentos anticoagulantes para evitar possíveis trombos. 

Essas regiões de baixa pressão, vistas em todos os gráficos plotados de velocidade 

desta tese, indicam ponto de atenção. 

Uma solução para isso seria o 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 

autólogos. 

Liu, et al. (2021) foram além. Com a ideia de semiautomatizar o Planejamento 

Cirúrgico de Fontan, produziram como subproduto da pesquisa a eletrofiação de 

TEVG imprimível 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 esforços, a comunicação entre a equipe de engenharia e a equipe 

de cirurgiões ainda se faz necessária, podendo levar semanas para que o projeto da 

hemodinâmica ideal individualizada seja obtido. Há, portanto, a necessidade de 

reduzir o tempo humano no processo de obtenção da geometria específica do enxerto, 

a fim de acelerar o planejamento cirúrgico, automatizando assim, a otimização dos 

resultados (LIU, et al., 2021).  

Ademais, projetar o TEVG específico do paciente com desempenho 

hemodinâmico otimizado ainda é uma tarefa complexa, devido à variedade de 

anatomias específicas do paciente, espaço de planejamento cirúrgico confinado e à 

necessidade de considerar simultaneamente vários critérios para otimização do 

desenho do enxerto (LIU, et al., 2021). 

O estudo dos TEVGs vem ao encontro do Planejamento Cirúrgico de Fontan 

de forma ainda mais robusta, colaborando não somente com a localização 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, é importante que esse assunto 

seja destacado nesta discussão, para que, no futuro próximo, seja aplicado uma vez 

que a forma de se projetar, simplista ou não, já foi abordada, restando apenas a 

validação da segurança no uso deste enxerto. 

Sobre as simulações que utilizaram fluidos newtonianos versus não 

newtonianos, as variações entre os resultados são baixas, evidenciando a segurança 

em desprezar, nesta fase do estudo, a consideração de fluido não newtoniano 

(Quadro 40). Quando comparados às variações dos resultados obtidos nas 

simulações em regime permanente para a transiente, os percentuais seguem a 

mesma tendência. 

 

Quadro 40 – Resultados: Fluidos não newtonianos x newtonianos. 

Código Fluido 
 ∆𝑃   
(Pa)        

QAPD      QAPE     

Tensão média de 
cisalhamento na parede 

(Pa) 
VCI Geometria 

1A Newtoniano 201,11 55,42% 44,58% 1,36 3,00 
2A Não 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 Não 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% 0,99% 1,17% 
Fonte: O autor (2023). 

 

As maiores variações foram percebidas ao se comparar a tensão média de 

cisalhamento entre fluidos newtonianos e não newtonianos em regime transiente, 

obtendo-se a variação de 1,36% (simulações 5A versus 6A). Já a variação de 

distribuição de fluxo foi praticamente idêntica. Porém, para a variação da pressão 

entre as entradas e saídas, esta não superou o valor de 1% de diferença entre os 

resultados. 

O modelo de viscosidade para fluido não newtoniano utilizado foi o amplamente 

discutido até aqui, o modelo de Carreau-Yasuda. Analisando o gráfico 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 simulações 
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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 – Gráfico da viscosidade para o modelo de Carreau-Yasuda. 

 
Fonte: O autor (2023). 
 

Portanto, comparando as condições com fluido newtoniano e não newtoniano, 

demonstram que a característica não newtoniana nas simulações realizadas pode ser 

desprezada. 

Entretanto, para simulações em regime laminar ou turbulento, alguns pontos 

devem ser tratados. Inicialmente, o Ansys® Fluent 2022 R2 considera como padrão 

simulações em regime turbulento. As diversas simulações realizadas demonstraram 

que o número de iterações para convergência, 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 simplificação intuitiva de utilizar o 

escoamento como laminar para o programa em questão não é válida. 

Todos os cálculos para o número de Reynolds demonstraram que, para as 

áreas consideradas, este valor foi sempre menor que 700. Porém, dependendo da 

geometria, pode haver pequenos focos turbulentos aos quais não permitirão 

convergência numérica caso o escoamento definido no solver seja laminar.  

Os resultados entre simulações com características laminares e turbulentas 

estão dispostos no Quadro 41. Para o cálculo da diferença entre os resultados, foi 
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utilizada a subtração do resultado turbulento em relação à média dos resultados 

laminares para comparação com o resultado turbulento. 

 

Quadro 41 – Resultados: Escoamento Laminar x Turbulento. 

Código Escoamento  ∆𝑃    (Pa)  QAPD     QAPE       

Tensão média de 
cisalhamento na parede 

(Pa) 
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  0,61% 0,07% 0,11% 0,96% 1,17% 
Fonte: O autor (2023). 

 

Tanto as diferenças entre as médias das pressões de entrada e saída de cada 

modelo (distribuição de fluxo entre a APE e APD), quanto a tensão de cisalhamento 

na parede dos vasos, indica tendência de que considerar o escoamento como laminar 

é seguro. Os resultados dos ensaios em escoamento permanente para transiente 

demonstram a mesma tendência de variação, sendo ambos semelhantes. 

As maiores variações foram observadas no cálculo da tensão média de 

cisalhamento da parede da geometria, como valor igual a 1,28%. As menores 

diferenças foram obtidas no cálculo da distribuição dos fluxos para as pulmonares, 

com diferenças praticamente desprezíveis. 

Portanto, para estas regiões, considerar ou não a turbulência não trará 

alteração nos resultados; porém, a indicação do uso, tanto por possíveis regiões 

turbulentas, quanto por baixa necessidade computacional, leva à boa prática da 

utilização da turbulência como premissa para estas simulações. 

Sobre a não execução de simulações considerando fluido não newtoniano com 

turbulência, há de se discutir que o programa Ansys® Fluent 2022 R2 não permite esse 

tipo de arranjo, devendo-se, para isso, criar equações complementares (UDF). Porém, 

como visto em todas as simulações, a consideração da viscosidade não newtoniana 

pode, com segurança, ser simplificada para newtoniana. 
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Outra análise que deve ser estabelecida é a comparação dos resultados em 

regime permanente e transiente. Como dito, uma simulação em regime permanente é 

realizada em questão de minutos e condições de contorno simplificadas. Pode ser 

realizada com o fluxo em sístole médio ou diástole e fornece, como resultado, 

características confiáveis para uma rápida tomada de decisão. 

Simulações em regime transiente são mais complexas, principalmente quando 

se trata da obtenção do perfil de velocidade de entrada e perfil de pressão de saída. 

São simulações que requerem um maior poder computacional, e suas condições de 

contorno são mais complexas. A forma como o fluxo se comportará no decorrer do 

tempo pode facilmente ser analisada, mas para o Planejamento Cirúrgico de Fontan 

fará diferença? O arranjo cirúrgico deverá ser feito pela média do comportamento ou 

pelos picos de baixa e alta pressão? Dependendo da resposta, o arranjo da simulação 

adequada poderá ser em regime transiente ou permanente.  

Outro ponto que merece discussão acerca dos resultados entre as simulações 

permanente e transiente é de que foi utilizada a velocidade permanente como se fosse 

a média, deslocando os gráficos de perfis de velocidade transiente, até que suas 

médias fossem idênticas aos valores permanentes. Esta análise deverá ser realizada 

em casos de novas simulações, garantindo, quando não houver perfis de velocidade 

específicos do paciente, que o deslocamento das curvas seja preciso. 

As vazões, tanto descritas por Marsden, et al. (2010), quanto as calculadas nas 

simulações deste estudo, foram comparadas (Quadro 42). 

 

Quadro 42 – Resultados: Vazões obtidas. 

Código QAPD 

mL/s    
QAPE  
mL/s        

QTOTAL  
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 índice 

cardíaco de 3,8 L/min/m2 em uma superfície corpórea de 0,68 m2 era adequado. Desta 

forma, a vazão nas cavas é de 2,584 litros por minuto, ou 43,07 mL/s. O valor médio 
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obtido para a vazão 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 diferença insignificante, reforçando ainda 

mais a validade destas simulações. 

No Quadro 43, foram comparados os resultados obtidos nas simulações entre 

os regimes permanentes e transientes, agrupados por semelhança de condições de 

contorno.  

 
Quadro 43 – Resultados: Regime Permanente x Transiente. 

   A – Fluido Newtoniano e Escoamento Laminar 

Código Regime 
 ∆𝑃        
(Pa)   

QAPD     QAPE     
Tensão de cisalhamento 

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 

---------------------------------------------------------------------------------------------------------- 
%  28,91% 1,46% 1,82% 31,04% 13,88% 

 
  B – Fluido Não Newtoniano e Escoamento Laminar 

Código Regime 
 ∆𝑃         
(Pa)   

QAPD     QAPE     
Tensão de cisalhamento 

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 

Código Regime 
 ∆𝑃       
(Pa)   

QAPD     QAPE     
Tensão de cisalhamento 

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 variação das pressões médias e a tensão de cisalhamento média na VCI 

foram de 28,75% e 29,41%, respectivamente. A variação da distribuição das vazões 

foi de 1,42% para a APD e 1,76% para a APE. Essa variação média foi muito parecida 

com as variações obtidas nos resultados das condições de contorno semelhantes, 
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variando apenas o regime. Já a variação média da tensão de cisalhamento no restante 

da geometria foi de 13,52%. 

Desta forma, há uma variação significativa, principalmente nos valores de ∆𝑃 e 

tensão média de cisalhamento, indicando tendência de que a simplificação do PCF 

em regime permanente possa ser grosseira. 

Até o momento, somente a condição de vasos rígidos foi discutida. A 

comparação mais fiel com a condição de vaso rígido em regime transiente se dará ao 

compará-lo com a FSI, também em regime transiente. 

As simulações considerando a interação fluido-estrutura são as mais 

complexas do tema, de difícil convergência e tempo computacional elevado.  

Nas simulações realizadas, considerando os vasos sanguíneos com 

comportamento elástico linear, o passo de tempo inicial (ou espaço de tempo) adotado 

foi de 0,01 segundo, e o número de iterações máximas entre as físicas de 5. Houve 

satisfatória convergência dos modelos simulados com um tempo de processamento 

de aproximadamente 40 horas.  

A convergência para as equações de velocidade atingiu resíduos em torno de 

1E-06; já para a continuidade, os resíduos ficaram na casa de 1E-03. 

Para a simulação considerando o comportamento dos vasos hiperelásticos com 

o modelo de Mooney-Rivlin de dois parâmetros, foi necessário utilizar o número de 

Courant como parâmetro de passo de tempo, ou seja, 0,003 segundo, uma vez que 

há grandes deslocamentos. Ao se tentar como passo de tempo números como 0,01 e 

até mesmo 0,005, não houve a obtenção da convergência.  

Nestes casos, passos de tempo elevados geram elevadas deformações e, 

consequentemente, divergência numérica. Portanto, segmentar essas deformações 

em mais passos possibilita a resolução da simulação em questão. O tempo de 

processamento para a simulação 7A foi de 120 horas, e para a 8A, 412 horas. 

Considerando as simulações cujas condições de contorno foram: fluido 

newtoniano e escoamento turbulento, obtém-se os resultados, conforme o Quadro 

44. 

A variação entre o ∆𝑃 da simulação 6A em relação à média das simulações 7A 

e 8A foi de 0,05%. Já para a distribuição da vazão entre as pulmonares, o valor foi de 

0,83% para QAPD e 1,00% para QAPE. O balanço de massa é maior com o aumento da 

dificuldade imposta na simulação, algo esperado. A tensão de cisalhamento se 
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comportou de forma muito similar, obtendo a diferença de 0,25% nos resultados, 

considerando a tensão de cisalhamento médio na parede total. 

 

Quadro 44 – Resultados finais das simulações – Paciente A. 

Código Regime Vasos 
 ∆𝑃      
(Pa) QAPD      QAPE       

Balanço 
de massa

Tensão de cisalhamento 
média na parede (Pa) 

 VCI Geometria Total 
3A Permanente Rígidos 201,10 55,41% 44,59% 3,8E-09 1,36 3,00 2,73 
6A Transiente Rígidos 258,53 54,58% 45,42% 6,3E-06 1,78 3,41 3,15 
7A Transiente Flexíveis 257,86 54,30% 45,70% 4,2E-04 ***** 3,13 
8A Transiente Flexíveis 258,92 53,95% 46,05% 1,6E-03 ***** 3,14 

 Fonte: O autor (2023).  
 

As simulações em regime permanente se mostraram robustas e capazes de 

indicar tendência satisfatória em todos parâmetros estudados. Desta forma, a variação 

entre os resultados obtidos entre as simulações transientes, considerando os vasos 

rígidos e flexíveis, foi desprezível quantitativa e qualitativamente. Indica que a 

simulação transiente, considerando os vasos rígidos, fluido newtoniano e escoamento 

turbulento, fornece uma precisão adequada, com custo computacional satisfatório. 

Isso era esperado, uma vez que a pressão na região é muito baixa, favorecendo 

baixas deformações nos vasos da região de estudo. Mesmo havendo baixa 

deformação, o resultado comparativo entre as considerações de vasos elásticos 

lineares e hiperelásticos resultou em uma significativa variação no parâmetro 

deformação máxima, com valores de 7A = 0,30037 mm e 8A = 0,11149 mm. Essa 

variação ocorre, uma vez que a simulação considerando os vasos hiperelástico são 

mais flexíveis, dissipando a deformação ao longo da geometria e, por sua vez, 

diminuindo a deformação máxima localizada. Porém, essa grandeza é imperceptível 

para as condições de uso, não sendo, portanto, relevante. 

Uma vez que as simulações em FSI deste trabalho podem ser desconsideradas 

– pois a simulação transiente com vasos rígidos gerou resultados praticamente 

idênticos, com reduzido esforço computacional – não foram realizadas simulações 

segmentando a VCI e o restante da geometria para a obtenção da tensão de 

cisalhamento local, devido à elevada dificuldade de convergência. 

Por fim, se for necessário obter ∆𝑃 e tensão de cisalhamento na parede mais 

precisos, além do comportamento qualitativo do fluxo sanguíneo ao tempo, a 
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simulação considerando vasos rígidos, fluido newtoniano, escoamento turbulento e 

fluxo transiente será totalmente satisfatória, mais rápida e menos complexa que a FSI. 

Porém, a simulação considerando os vasos rígidos, fluido newtoniano, 

escoamento turbulento e fluxo permanente é uma opção viável quando se tratar de 

simulações onde o ∆𝑃 é o parâmetro principal. Nos demais parâmetros, há precisão 

duvidosa, obtendo-se variações de até 28% em relação aos resultados gerados em 

regime transiente. 

Com a discussão estabelecida até aqui, foi aplicado adiante o estudo de um 

PCF completo para a geometria do paciente B, considerando inicialmente o modelo 

permanente, vasos rígidos, fluido newtoniano e escoamento turbulento, para indicar a 

melhor posição de anastomose entre a VCI e as pulmonares. Após, foi realizada a 

simulação transiente, indicando os números finais a serem considerados. 

 

5.2.1 PLANEJAMENTO CIRÚRGICO DE FONTAN – ESTUDO DE CASO – PACIENTE B-0064 

O planejamento cirúrgico de Fontan pode representar, em um primeiro 

momento, a localização ótima da anastomose cavopulmonar. Porém, a geometria 

desta região pode apresentar gravidades que deverão ser resolvidas, como estenoses 

nas pulmonares e vasos incomuns, como exemplo. Portanto, o projetista deverá estar 

atento quanto a essas anomalias realizando, primeiro, uma análise macro da 

geometria estudada. 

Como aplicação dos resultados obtidos até então, foi realizado um PCF 

completo, cuja geometria final foi otimizada considerando os três parâmetros a seguir: 

a) Distribuição do fluxo sanguíneo entre os pulmões: a taxa APD/APE deverá 

ocorrer entre 60%/40% a 40%/60%, sendo 50%/50% o valor ideal (LOKE, 

et al.; 2020); 

b) Tensão de cisalhamento na parede da veia cava inferior (WSS): a faixa 

fisiológica da WSS em grandes veias é de 0,1 a 1 Pa. As regiões em que o 

WSS fosse menor que 0,1 Pa são consideradas abaixo do fisiológico 

(LOKE, et al., 2020); 

c) Perda de energia na passagem do fluido pelas geometrias. 

A energia dissipada é calculada pela diferença entre a energia de entrada 𝐸𝑖𝑛 

menos a energia de saída 𝐸𝑜𝑢𝑡, expressa pelas seguintes equações (KHIABANI, et 

al., 2014):  
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 𝐸𝑖𝑛 = 𝑄𝑉𝐶𝐼 (𝑃𝑉𝐶𝐼 + 12𝜌𝑉𝑉𝐶𝐼2) + 𝑄𝑉𝐶𝑆 (𝑃𝑉𝐶𝑆 + 12𝜌𝑉𝑉𝐶𝑆2) (5.1) 

  𝐸𝑜𝑢𝑡 = ∑𝑄𝐴𝑃𝐸𝑖 (𝑃𝐴𝑃𝐸𝑖 + 12𝜌𝑉𝐴𝑃𝐸𝑖2)𝑁𝐿
𝑖=1 + ∑𝑄𝐴𝑃𝐷𝑖 (𝑃𝐴𝑃𝐷𝑖 + 12𝜌𝑉𝐴𝑃𝐷𝑖2)𝑁𝑅

𝑖=1  (5.2) 

 
Onde, 

− 𝑁𝑅 é o número de saídas da APD no modelo; 

− 𝑁𝐿 é o número de saídas da APE no modelo; 

− 𝑉 e 𝑃 são velocidade e pressão calculadas em média sobre cada 

face de entrada e saída; 

− 𝑄 são as vazões sobre cada face do modelo; 

− 𝜌 é a densidade do sangue =  1060 𝑘̂𝑔/𝑚3. 
Quanto menor a energia dissipada, melhor a geometria. Portanto, a energia 

dissipada é expressa por: 𝐸𝑑𝑖𝑠𝑠 = 𝐸𝑖𝑛 − 𝐸𝑜𝑢𝑡 (5.3) 

 
Já para o PCF, foi utilizada a geometria do paciente B-0064 em STL, cuja 

conexão cavopulmonar total já foi concluída. Uma vez que o objetivo é projetar uma 

geometria e sua localização para atender aos parâmetros citados, foi necessária a 

incisão da VCI da geometria original (Figura 101). 

 
Figura 101 – Seccionamento da VCI – Paciente B. 

  
 Fonte: O autor (2023).  

 

Com a conclusão do preparo das geometrias, transformando-as em sólidos e 

polindo-as, foram geradas as malhas para as geometrias de Fontan e Glenn42. Para 

 
42 Ver: 4.2.2 – Geração da malha.  

Fontan Glenn 
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a malha da geometria de Fontan, geraram-se 292.052 nós e 835.700 elementos, com 

Skewness43 e Orthogonal Quality44 adequados. Já para a malha da geometria de 

Glenn, foram gerados 252.392 nós e 707.160 elementos, com Skewness45 e 

Orthogonal Quality46 adequados (Figura 102). 

 
Figura 102 – Malhas – Paciente B. 

 

 

 Fonte: O autor (2023). 
 

Uma vez que as malhas obtidas estavam com qualidade satisfatória, foi 

montado um conjunto de simulações iniciais. Primeiramente, realizaram-se as 

simulações na geometria em Glenn e, em seguida, realizaram-se as simulações na 

geometria original de Fontan (Quadro 45).  

 

Quadro 45 – Planejamento de simulações para PCF. 
Código  Geometria Vasos Fluido Escoamento Regime 

1B Glenn Rígidos Newtoniano Turbulento Permanente 
2B    Glenn Rígidos Newtoniano Turbulento Transiente 
3B Fontan Original Rígidos Newtoniano Turbulento Permanente 
4B    Fontan Original Rígidos Newtoniano Turbulento Transiente 
Fonte: O autor (2023). 

 
 

A princípio, somente o modelo com vasos rígidos, fluido newtoniano, 

escoamento turbulento e regime permanente seria necessário. Porém, como é a 

primeira vez neste trabalho que uma geometria de Glenn é simulada, foram feitas as 

simulações tanto em regime permanente quanto transiente. 

 
43 Mínimo: 3,5E-4, máximo: 0,84445, média: 0,22578 e desvio-padrão: 0,12342. 
44 Mínimo: 0,15555, máximo: 0,99226, média: 0,77326 e desvio-padrão: 0,12232. 
45 Mínimo: 4,6E-4, máximo: 0,84182, média: 0,22791 e desvio-padrão: 0,12451. 
46 Mínimo: 0,15818, máximo: 0,99131, média: 0,77117 e desvio-padrão: 0,12345. 
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Sempre que uma geometria é preparada para simulação – havendo 

discretização do domínio fluido e criação da nomenclatura nas zonas de aplicação de 

condições de contorno – a visualização gráfica proporciona uma validação do correto 

posicionamento das entradas e saídas, sendo um importante método de conferência 

(Figura 103). 

 
Figura 103 – Indicação das entradas e saídas do fluido na geometria – Paciente B-0064. 

 

 
 Fonte: O autor (2023).  
 

Os métodos para a realização das simulações foram destacados nos 

Apêndices deste trabalho47. Os perfis pulsáteis foram extraídos, 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 pulsáteis – Descanso. 

 
 

47 Apêndice E – Determinação dos perfis de velocidade das VCIs e VCSs; Apêndice F – Determinação 
da localização da partícula do fluido no espaço; Apêndice G – Simulação em Volumes Finitos – regime 
permanente – vasos rígidos; Apêndice H – Simulação em Volumes Finitos – regime transiente – vasos 
rígidos; Apêndice I – Simulação em Volumes Finitos – regime transiente – vasos flexíveis. 
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Fonte: O autor (2023). 
 

Os valores das vazões mássicas, obtidos em kg/s para a simulação com 

geometria de Glenn, foram de 0,003 para APE e 0,010 para APD (Figura 105). 

 

Figura 105 – Vazões mássicas transientes e suas médias – Geometria de Glenn. 

    
Fonte: O autor (2023). 

 

Para a geometria de Fontan original, os valores das vazões mássicas, obtidos 

em kg/s, foram de 0,008 para APE e 0,025 para APD (Figura 106). 

 

Figura 106 – Vazões mássicas transientes e suas médias – Geometria de Fontan 
original. 

    
Fonte: O autor (2023). 

 

Por fim, os resultados obtidos foram descritos no Quadro 46. 
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Quadro 46 – Resultados das simulações PCF. 

Código 
 ∆𝑃                   

(Pa) 
QAPD     QAPE                     

Balanço de 
massa 

Tensão de cisalhamento média 
na parede (Pa) 

VCI Geometria 
1B 32,97 74,99% 25,01% 4,8E-08 **** 0,53 
2B 34,74 75,21% 24,79% 3,2R-08 **** 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 variação significativa entre os resultados de ∆𝑃 

(5,35% e 26,76% entre as simulações 1B/2B e 3B/4B, respectivamente) e tensão de 

cisalhamento (2,75% e 13,86% entre as simulações 1B/2B e 3B/4B, respectivamente) 

ao se comparar as simulações em regime permanente e transiente. Porém, a 

distribuição dos fluxos QAPD e QAPE foi semelhante para todas as simulações. 

A tensão de cisalhamento média durante um ciclo respiratório foi extraída para 

as simulações 2B e 4B (Figura 107). Na simulação 2B, em cuja geometria há a 

incidência somente da vazão da VCS, é evidente que a variação da tensão de 

cisalhamento média fosse sincronizada com o batimento cardíaco. Já para a 

simulação 4B, o comportamento se assemelha mais ao comportamento que a 

respiração exerce no fluxo da VCI, uma vez que esse fluxo é mais robusto, 

sobrepondo ao comportamento do fluxo na VCS. 

 

Figura 107 – Gráfico da variação da tensão média de cisalhamento na parede durante um 
ciclo respiratório – Geometria de Glenn. 
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 Fonte: O autor (2023). 

 
Juntamente com os resultados quantitativos da pressão estática relativa, 

tensão de cisalhamento da parede da geometria, perfil de velocidade e distribuição 

dos fluxos provindos das cavas às pulmonares, foram plotados gráficos 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 – Pressão estática relativa (Pa) – Geometria de Glenn. 

   

 
   Fonte: O autor (2023). 
 
 
 

 

1B - Permanente 2B - Transiente 
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Figura 109 – Tensão de cisalhamento (Pa). 

  

 
   Fonte: O autor (2023). 
 

Figura 110 – Perfil de Velocidade (m/s). 

 

 
   Fonte: O autor (2023). 

 
Figura 111 – Influência do fluxo da VCS às artérias pulmonares. 

  
   Fonte: O autor (2023). 
 
 

1B - Permanente 

1B - Permanente 

1B - Permanente 

2B - Transiente 

2B - Transiente 

2B - Transiente 
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Figura 112 – Pressão estática relativa (Pa). 

  

 
   Fonte: O autor (2023). 
 
 

Figura 113 – Tensão de cisalhamento (Pa). 

  

 
   Fonte: O autor (2023). 
 
 

Figura 114 – Perfil de Velocidade (m/s). 

  

 
   Fonte: O autor (2023). 

3B - Permanente 4B - Transiente 

3B - Permanente 4B - Transiente 

3B - Permanente 4B - Transiente 
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Figura 115 – Influência do fluxo médio das veias cavas às artérias pulmonares. 

  

  
 

  Fonte: O autor (2023). 

 
O resultado da simulação com a geometria original de Fontan indica um fluxo 

desigual, distribuindo aproximadamente 75% do fluxo para a APD e 25% para a APE. 

É possível verificar que há 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 posição original) em sentido à APE, 

para tentar melhorar a distribuição do fluxo, de acordo com a Figura 116.  

 

Figura 116 – PCF – Planejamento do posicionamento da VCI48. 

 
Fonte: O autor (2023).  
 

 
48 Apêndice K – Método de manipulação de geometrias para o PCF. 

3B - Permanente 

4B - Transiente 
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Como o primeiro parâmetro considerado é a distribuição do fluxo de forma 

igualitária entre as artérias pulmonares, nesta fase foram realizadas apenas 

simulações em regime permanente, em decorrência da comprovada robustez diante 

dessa condição de contorno. 

Algum erro numérico grave – possivelmente ocorrido na execução da geometria 

– impossibilitou a convergência do modelo com um deslocamento de 5 mm do eixo 

em direção à APE (F5mm). Desta forma, realizou-se a simulação com deslocamento de 

10 mm (F10mm). Caso esta simulação indicasse que o deslocamento de 10 mm foi 

excessivo, seria necessário corrigir a simulação para um deslocamento de 5 mm para 

alcançar a convergência.  

A distribuição do fluxo obtida para F10mm foi de 75,73% do fluxo para a APD e 

24,27% para APE, não havendo diferença alguma no fluxo do Fontan Original (Forig). 

Possivelmente, isto se deve à estenose localizada na APE. Desta forma, será 

necessária a intervenção nesse local para ampliar a estenose e possibilitar o 

desenvolvimento posterior da localização 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 – Identificação das dimensões da APE. 

 

7,8mm 

A 

C 
D B 
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Fonte: O autor (2023). 
 

Para referenciar a medida a ser adotada na APE, utilizou-se a medida da APD 

próxima à anastomose com a VCS, conforme destacado na Figura 118. 

 

Figura 118 – PCF – Identificação das dimensões da APD. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

O cálculo das áreas foi realizado com o auxílio do diâmetro médio, e os 

resultados tabulados no Quadro 47. A diferença média entre as áreas da APE em 

relação à APD foi de 40,52%. Com base nestes resultados, a geometria da APE foi 

ajustada para um diâmetro médio inicial de 8 mm, e a simulação foi realizada para 

este caso. Caso a geometria não fosse satisfatória, seria realizada uma nova 

ampliação da APE com 10 mm de diâmetro. 

A B 

A 

C 
D 

B
N

D C 
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Quadro 47 – Dimensões das artérias pulmonares para o PCF. 

Região 
Diâmetro (mm) 

Área 
 (mm2) 

% APD 1 2 Médio 

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 5,98 8,015 50,45 54,57% 

APD 12,38 9,32 10,85 92,46 *** 
  Fonte: O autor (2023). 

 

A malha da F10mm, com APE de 8 mm de diâmetro, gerou 283.660 nós e 814.232 

elementos, com Skewness49 e Orthogonal Quality50 adequados. 

Com a convergência estabelecida, a distribuição do fluxo através das 

pulmonares melhorou significativamente. Antes da ampliação da APE, a distribuição 

do fluxo era de 75,73%/24,27% (APD/APE), alterando-se para 64,91%/35,09% 

(APD/APE). As pressões nas cavas reduziram em média 31%; assim como a tensão 

na parede da VCI em 2% e no restante da geometria em 13%. Mesmo assim, há 

necessidade de que a relação APD/APE fique entre 60%/40% e 40%/60%. Desta 

forma, foi ampliada a APE para 10 mm de diâmetro. 

A malha da F10mm, com APE de 10 mm de diâmetro, gerou 287.344 nós e 

827.594 elementos, com Skewness51 e Orthogonal Quality52 adequados. 

Com a convergência estabelecida, a distribuição do fluxo através das 

pulmonares melhorou ainda mais, passando de 64,91%/35,09% (APD/APE) na F10mm 

com APE de 8 mm de diâmetro, para 57,09%/42,91% (APD/APE) na F10mm com APE 

de 10 mm de diâmetro. As pressões nas cavas reduziram em média 16%, assim como 

a tensão na parede da VCI em 1% e no restante da geometria em 8%.  

Neste momento, a geometria já estaria dentro dos parâmetros necessários. 

Porém, foi realizada a simulação de mais uma geometria, com a distância entre o 

enxerto original de 15 mm e APE com diâmetro de 10 mm (F15mm com APE de 10 mm 

de diâmetro). 

 
49 Mínimo: 2,7E-4, máximo: 0,84113, média: 0,22589 e desvio-padrão: 0,12316. 
50 Mínimo: 0,15887, máximo: 0,99375, média: 0,77315 e desvio-padrão: 0,12203. 
51 Mínimo: 2,5E-4, máximo: 0,84568, média: 0,22446 e desvio-padrão: 0,12229. 
52 Mínimo: 0,15432, máximo: 0,99447, média: 0,77459 e desvio-padrão: 0,12117. 
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A malha da F15mm, com APE de 10 mm de diâmetro, gerou 287.647 nós e 

828.999 elementos, com Skewness53 e Orthogonal Quality54 adequados. 

Com a convergência estabelecida, a distribuição do fluxo final para simulação 

da geometria F15mm com APE de 10 mm de diâmetro foi de 56,17%/43,83% 

(APD/APE). As pressões nas cavas reduziram mais 3,59%, assim como a tensão na 

parede da VCI em 4,64%. Os resultados dos diversos modelos foram apresentados 

no Quadro 48. 

 

Quadro 48 – Resultados finais das simulações PCF em regime permanente. 

Simulação 
 ∆𝑃      
(Pa) 

QAPD     QAPE     
Balanço 

de massa 

Tensão média de 
cisalhamento na parede (Pa) 

VCI Geometria 
Fontan Original 130,02 75,61% 24,39% 4,4E-08 0,93 1,64 
F10mm com APE Original 134,93 75,73% 24,27% 1,9E-07 0,94 1,65 
F10mm com APE de 8 mm 93,01 64,91% 35,09% 2,7E-07 0,92 1,43 
F10mm com APE de 10 mm 78,42 57,09% 42,91% 4,1E-06 0,91 1,31 
F15mm com APE de 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 ampliação da APE não seria possível, uma 

vez que a geometria na região de origem dos lobos impossibilita esta ampliação. O 

deslocamento da VCI seria possível; porém, a preocupação reside no fato de se ter 

um campo cirúrgico suficiente para a realização deste deslocamento. Interessante 

notar que, com a expansão dos vasos, reduziu-se o ∆𝑃 e a tensão média de 

cisalhamento na parede dos vasos, algo que fisicamente deveria ocorrer.  

Uma geometria é eficiente quando os três parâmetros – distribuição 

homogênea do fluxo às pulmonares, tensão de cisalhamento no enxerto com valores 

fisiológicos e perda de energia mínima – ocorrem.  

Com o cálculo da distribuição do fluxo e a tensão de cisalhamento no enxerto 

realizados, se faz necessário nesse momento calcular a energia dissipada de cada 

geometria. Para isso, é importante que sejam utilizadas as pressões 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 Mínimo: 2,92E-4, máximo: 0,84987, média: 0,22403 e desvio-padrão: 0,12306. 
54 Mínimo: 0,15013, máximo: 0,99217, média: 0,77499 e desvio-padrão: 0,12193. 
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Quadro 49 – Cálculo da perda de energia das simulações PCF – regime permanente. 

  Foriginal F10 F10 APE8 F10 APE10 F15 APE10 
       𝜌 𝑘̂𝑔/𝑚3 1060 1060 1060 1060 1060 𝑄𝑉𝐶𝐼 𝑚3/𝑠 1,85E-05 1,87E-05 1,81E-05 1,81E-05 1,78E-05 𝑃𝑉𝐶𝐼 𝑃𝑎 131,004 132,760 90,631 75,384 73,330 𝑉𝑉𝐶𝐼 𝑚/𝑠 0,117 0,117 0,117 0,117 0,117 𝑄𝑉𝐶𝑆 𝑚3/𝑠 1,25E-05 1,25E-05 1,17E-05 1,17E-05 1,17E-05 𝑃𝑉𝐶𝑆 𝑃𝑎 129,067 137,094 95,380 81,465 77,887 𝑉𝑉𝐶𝑆 𝑚/𝑠 0,078 0,078 0,078 0,078 0,078 
  -------------------------------------------------------------------- 

 𝑬𝒊𝒏 4,21E-03 4,38E-03 2,93E-03 2,49E-03 2,39E-03 
       𝑄𝐴𝑃𝐸𝑖 𝑚3/𝑠 7,56E-06 7,58E-06 1,05E-05 1,28E-05 1,29E-05 𝑃𝐴𝑃𝐸𝑖 𝑃𝑎 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 𝑉𝐴𝑃𝐸𝑖 𝑚/𝑠 0,0865 0,0834 0,1137 0,1419 0,1450 𝑄𝐴𝑃𝐷𝑖  𝑚3/𝑠 2,34E-05 2,36E-05 1,94E-05 1,70E-05 1,66E-05 𝑃𝐴𝑃𝐷𝑖  𝑃𝑎 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 𝑉𝐴𝑃𝐷𝑖  𝑚/𝑠 0,2615 0,2540 0,2050 0,1833 0,1798 
  -------------------------------------------------------------------- 
 𝑬𝒐𝒖𝒕 8,79E-04 8,37E-04 5,03E-04 4,40E-04 4,29E-04 
 𝑬𝒅𝒊𝒔𝒔 0,0033 0,0035 0,0024 0,0021 0,0020 
  4º 5º 3º 2º 1º 

Fonte: O autor (2023). 

 

Com os três parâmetros calculados, no Quadro 50, são apresentados os 

resultados de eficiência. Sobre a tensão de cisalhamento na parede da VCI, algumas 

regiões se mostraram abaixo da tensão fisiológica (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 

aplicação de TEVG55, este ponto poderá definitivamente ser otimizado. 

 

Quadro 50 – Eficiência das geometrias para o PCF em regime permanente. 

Ordem Simulação QAPD QAPE 
Tensão média de 

cisalhamento na parede (Pa) 
Ediss 

VCI Geometria  
5 F10mm 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 F10mm com APE de 8 mm 64,91% 35,09% 0,92 1,43 0,0024 
2 F10mm com APE de 10 mm 57,09% 42,91% 0,91 1,31 0,0021 
1 F15mm com APE de 10 mm 56,17% 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 F10mm, 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 pressão no enxerto e dificultando 

ainda mais o fluxo sanguíneo na geometria. Nos resultados restantes, as geometrias 

se comportaram como era de se esperar, indicando que a física do problema e as 

condições de contorno foram bem aplicadas.  

Assim como os resultados quantitativos, foram extraídos os dados qualitativos 

das simulações em regime permanente. Além disso, todas as geometrias estudadas 

no PCF foram organizadas (Figura 119 a Figura 123). 

 

Figura 119 – PCF – Geometrias estudadas. 

   

  
Fonte: O autor (2023). 

 

Na Figura 120, é possível verificar que a mudança no perfil de pressão ocorreu 

quando houve a expansão da APE da geometria original para aquela com diâmetro 

de 8 mm, comprovando os resultados qualitativos que indicam uma redução de 

31,07% no ∆𝑃. Na sequência, as reduções foram gradativas até o atingimento da 

geometria desejada (F15mm com APE de 10 mm). 

Esse alívio nas tensões foi notado em todos os resultados qualitativos; porém, 

nas ilustrações que expressam a influência do fluxo médio proveniente das veias 

cavas às artérias pulmonares, esse fato é ainda mais evidente (Figura 123). 

Fontan Original F10mm com APE Original F10mm com APE de 8mm 

F10mm com APE de 10mm F15mm com APE de 10mm 
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Figura 120 – PCF – Pressão estática relativa média (Pa) – Geometrias estudadas. 

  

 

Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 121 – PCF – Tensão média de cisalhamento (Pa) – Geometrias estudadas. 

  

  

 

Fonte: O autor (2023). 

Fontan Original F10mm com APE Original 
F10mm com APE de 8mm 

F10mm com APE de 10mm F15mm com APE de 10mm 

Fontan Original F10mm com APE Original F10mm com APE de 8mm 

F10mm com APE de 10mm F15mm com APE de 10mm 
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Figura 122 – PCF – Perfil de velocidade média – Geometrias estudadas. 

   

  

 

Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 123 – PCF – Influência do fluxo médio proveniente das veias cavas às artérias 
pulmonares – Geometrias estudadas. 

   

   

Fontan Original F10mm com APE Original F10mm com APE de 8mm 

F10mm com APE de 10mm F15mm com APE de 10mm 

Fontan Original 

F10mm APE Original 
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Fonte: O autor (2023). 

 

Com a primeira alteração na geometria de Fontan original, deslocando a VCI 

10 cm do original em sentido à APE, nota-se que a geometria resultante forçou o fluxo 

sanguíneo a ser distribuído de forma mais homogênea para as artérias pulmonares, 

tanto o fluxo provindo da VCS quanto da VCI (Figura 123).  

Na sequência, considerando o deslocamento prévio da VCI em 10 cm e 

ampliando a APE para 8 mm de diâmetro, nota-se que o fluxo provindo da VCS ficou 

ainda mais equilibrado em relação à distribuição entre as pulmonares. Ampliando a 

APE para 10 mm de diâmetro, as diferenças em relação à simulação anterior não são 

tão evidentes; porém, na última simulação (F15mm APE de 10 mm), é verificado que 

todo o fluxo proveniente da VCS se desloca em sentido à APD. O fluxo da APE é 

totalmente nutrido pela VCI, que por sua vez alimenta também a APD. 

F10mm APE de 8mm 

F10mm APE de 10mm 

F15mm APE de 10mm 
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Com os estudos concluídos para o regime permanente, foi realizada a última 

simulação utilizando-se, para isso, a geometria F15mm APE de 10 mm, mas agora em 

regime transiente. A comparação dos resultados desta geometria em regime 

permanente e transiente foi detalhada no Quadro 51. 

 

Quadro 51 – Resultados finais das simulações PCF – regime permanente versus transiente. 

Simulação Regime 
 ∆𝑃       
(Pa) 

QAPD      QAPE      
Balanço 

de 
massa 

Tensão média de 
cisalhamento na 

parede (Pa) 
VCI Geometria 

F15mm com APE de 10mm Permanente 75,61 56,17% 43,83% 1,7E-08 0,87 1,31 
F15mm 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. 

  
 

 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Comprovando os resultados obtidos para a geometria do Paciente A-0063, a 

variação foi evidente nos parâmetros de ∆𝑃 e na tensão de cisalhamento na parede 

Pressão Estática Média Tensão de Cisalhamento 
Média 

Velocidade Média 
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dos vasos, principalmente na região da VCI, ficando o resultado das vazões muito 

próximo entre os diferentes regimes. Os resultados qualitativos referentes à simulação 

F15mm APE de 10 mm transiente estão ilustradas na Figura 124. 

Importante ganho em se resolver as simulações em regime transiente é a 

identificação da distribuição da vazão através das pulmonares, como ilustra a Figura 

125. 

 

Figura 125 – PCF – Influência do fluxo das veias cavas às artérias pulmonares ao tempo – 
F15 mm APE de 10 mm transiente. 

   

   

   

    

Média 

t = 0,1s 

t = 1s 

t = 2s 
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Fonte: O autor (2023). 

 

Somente no tempo de 1 segundo, o fluxo da VCI foi distribuído para a APD; nos 

demais momentos, o fluxo se manteve constante para a APE. Já 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 distribuição mais igualitária entre as pulmonares, com 

refluxo na VCI. 

As demais geometrias não foram simuladas em regime transiente, pois os 

resultados de ∆𝑃 da tensão de cisalhamento na parede dos vasos se comportam 

proporcionalmente. Portanto, se a geometria “X” foi mais eficiente que a “Y” em 

simulações em regime permanente, o mesmo acontecerá em regime transiente. 

 
  

t = 2,8 
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6 CONCLUSÕES 

O tratamento para a cardiopatia de VU continua sendo paliativo e, mesmo com 

uma quantidade importante de estudos na área, parece estar longe de ser resolvido.  

O Planejamento Cirúrgico de Fontan, por meio de métodos numéricos, é uma 

ferramenta para auxiliar os cirurgiões a obterem modelos antecipados com os 

resultados hemodinâmicos imediatos e de uma forma segura e confiável. 

Recursos computacionais, programas especializados e engenheiros clínicos 

são escassos. Não foi identificado nenhum estudo na América Latina que utilize a 

simulação computacional por meio de volumes finitos para entender o comportamento 

hemodinâmico na região de Fontan. 

A comparação entre diversas condições de contorno e, ao fim, a identificação 

do método mais simplista que possa ser utilizado com segurança, facilitando a 

expansão desta técnica aos centros médicos, é inédita. Alterar geometrias, ângulos 

de ataque, fluxos e outros, testando o comportamento da região modificada de forma 

computacional é possível, e este trabalho mostra como, compara condições de 

contorno e discute alternativas.  

A dificuldade em se adquirir conhecimento sobre simulações, principalmente 

quando se trata de bioengenharia, foi elevada. Os artigos científicos, basicamente, se 

esforçam em indicar brevemente as condições de contorno, citam de forma rasa o 

método e expõem com profundidade os resultados. Diferente das escritas de patentes 

de invenção ou modelos de utilidade, um técnico da área não teria condições 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 mandatório que 

tutoriais fossem criados, possibilitando que todo o trajeto percorrido pelo autor seja 

popularizado. 

Com esses tutoriais, simulações hemodinâmicas diversas são possíveis, uma 

vez que a simulação da Circulação de Fontan é 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 diferença entre as pressões das cavas e as pulmonares. 
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A utilização das condições de contorno fluido newtoniano e escoamento 

turbulento se mostrou equilibrada, com resultados satisfatórios e seguros. 

Contraintuitivamente, os programas de volumes finitos atuais utilizam a condição de 

turbulência como padrão, indicando, conforme demonstrado nos casos simulados 

nesta tese, maior facilidade de conversão do que quando utilizado escoamento 

laminar. 

Já a condição de laminaridade ou transiência do fluxo é um assunto que não 

foi exaurido. Há, sim, diferenças significativas entre os resultados de ambas as 

simulações quanto ao ∆𝑃 e quanto à tensão de cisalhamento na parede das 

geometrias (em torno de 28%). Porém, ao se estudar a distribuição do fluxo das cavas 

às pulmonares, a diferença dos resultados é insignificante. 

Desta forma, é possível concluir que as simulações em regime permanente 

podem ser utilizadas com boa precisão para o ∆𝑃 e a tensão de cisalhamento na 

parede dos vasos, e são muito boas para a distribuição dos fluxos através das 

pulmonares.  

Ao se realizarem simulações em regime transiente, a física do problema fica 

evidente, sendo possível identificar os momentos de picos e vales das condições de 

contorno, aumentando a capacidade de tomada de decisão cirúrgica. 

Já o uso da FSI requer alto poder computacional e tempo elevado de 

processamento, além de engenheiros com mais habilidades e experiência. A 

convergência para estes estudos é de difícil solução.  

Os resultados obtidos entre as simulações em regime transiente com vasos 

rígidos versus vasos flexíveis – considerando tanto vasos elásticos lineares quanto 

isotrópicos ou hiperelásticos pelo modelo de Mooney-Rivlin de dois parâmetros – 

demonstraram que não há variação significativa entre os resultados. Sendo assim, é 

possível desprezar os efeitos fluido-estrutura na região de estudo.  

Essa baixa variação dos resultados se deve principalmente à baixa pressão 

que ocorre na região estudada, não podendo esta análise ser extrapolada para outras 

regiões vasculares. 

Sobre o planejamento cirúrgico de Fontan realizado na geometria do Paciente 

B-0064, diferente do que se esperava, houve necessidade de realização de ampliação 

da artéria pulmonar esquerda devido à severa estenose. Esta ampliação só foi 
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entendida como necessária, quando as simulações, deslocando o enxerto da VCI para 

a direção da APE, não surtiram o efeito desejado.  

Após a realização desta ampliação, foi possível verificar os resultados, 

indicando não só o melhor local para se realizar a anastomose cavopulmonar, mas 

também identificar pontos críticos que mereciam atenção, como o caso da estenose 

citada. 

Uma preocupação neste ponto é o campo cirúrgico necessário para a 

distribuição desse enxerto. Dependendo da necessidade de deslocamento da VCI, há 

impossibilidades cirúrgicas que deverão ser discutidas no PCF. 

Levando-se em conta que a cardiopatia de VU não é algo ligado à fragilidade 

dos vasos sanguíneos como as condições que ocorrem nas ectasias e aneurismas de 

aorta, por exemplo, a condição de tensão de cisalhamento nas paredes, assim como 

as deformações obtidas através das simulações em FSI, não são impactantes.  

Porém, ao tratar destas doenças, o FSI é a solução encontrada. O 

comportamento dos vasos estudados é similar aos presentes na literatura, elevando 

a riqueza de dados para a identificação do tratamento de forma mais precisa.  

 Um limite em que a ciência ainda esbarra é o custo computacional para a 

execução das simulações. Para esta tese, foi utilizado um computador Alienware® 

com processador Intel® CORETM i7-11800H (8-core, cache de 24MB, até 4,6GHz); 

GPU NVIDIA® GeForce® RTXTM 3070, 8GB GDDR6; Memória de 64GB DDR4 de 

3200MHz; e dois SSDs de 1TB PCIe NVME M.2.  

 No decorrer dos processamentos, foi verificado que o gargalo estava no 

processador, mesmo utilizando sete dos oito núcleos presentes para todas as 

simulações. Em grande parte do tempo, o processador usou 100% da capacidade. 

Sobre as memórias do tipo RAM, não houve utilização acima de 30%, demonstrando 

realmente que, para essa configuração, o processador foi fator limitante para o tempo 

de convergência. 

Em relação ao tempo de processamento, para as simulações com escoamento 

do tipo permanente, o tempo computacional com a máquina descrita foi de 

aproximadamente 15 minutos no total. Para as simulações em regime transiente, o 

tempo médio foi de quatro horas de processamento. Já para as simulações com 

acoplamento fluido-estrutura, o tempo médio de processamento foi de 420 horas.  
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7 RECOMENDAÇÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

 

Neste capítulo, são apresentadas recomendações para trabalhos futuros a 

serem realizados, tendo como base a presente tese: 

a) Investigar o comportamento do fluxo sanguíneo no átrio direito antes e após 

a cirurgia de Norwood, e após as cirurgias de Glenn e Fontan em pacientes 

portadores da SCEH; 

b) Investigar o comportamento do fluxo sanguíneo inicialmente retrógrado na 

aorta hipoplásica ascendente, canal arterial e artéria pulmonar, 

comparando o comportamento destas estruturas após a cirurgia de 

Norwood em pacientes portadores da SCEH; 

c) Investigar o fluxo na neoaorta realizada após cirurgias de Norwood, 

comparando-a com aortas saudáveis;  

d) Investigar o comportamento do fluxo sanguíneo de recém-nascidos 

normais na região do coração direito, comparando-o com o de pacientes 

portadores da SCEH, com o objetivo de identificar possíveis características 

reológicas que os diferem; 

e) Realização de bancada de testes para diagnosticar se os efeitos obtidos 

neste trabalho se comportam de forma igualitária ou se há diferenças 

significativas. 
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APÊNDICE A – PARECER COMITÊ DE ÉTICA E PESQUISA DA UNIVERSIDADE ESTADUAL 

DE LONDRINA 
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APÊNDICE B – TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO PARA PAIS OU 

RESPONSÁVEIS LEGAIS (TECLE) 
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APÊNDICE C – AUTORIZAÇÃO ONG CORAÇÃO CURUMIM 
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APÊNDICE D – PREPARO DA GEOMETRIA PARA A DISCRETIZAÇÃO DO DOMÍNIO 
 

Este tópico tem por objetivo esclarecer a forma detalhada do preparo da 

geometria para a discretização do domínio, isto é, como foram obtidos os resultados 

desta tese. 

Portanto, uma vez obtidas as imagens médicas, foi necessária a realização da 

segmentação da região de interesse de estudo. Esta tarefa pode ser realizada de duas 

formas: uma, por escala de cinza; e outra, por escolha manual. Esta definição é 

programada na área “selecione região de interesse” do programa de uso livre 

InVesalius®, sendo muitas vezes necessário navegar pelas fatias aplicando limiares 

localizados e utilizando, segundo Amorin, et al. (2011), as “ferramentas avançadas de 

edição”. 

Desta forma, pode ser necessário tanto adicionar áreas com escalas de cinza 

diferentes conforme a fatia ou excluí-las, ou ainda, como acrescenta Silva (2011), 

redesenhar contornos não fechados. Estas operações são editadas em “ferramentas 

avançadas de edição” por meio dos comandos “apagar” e “desenhar”. 

Para a imagem do Paciente X, por exemplo, a distinção por escala de cinza não 

foi suficiente para a segmentação dos tecidos, objeto deste estudo, gerando uma 

imagem totalmente poluída. A forma encontrada para obter a imagem mais nítida foi 

utilizar o recurso “watershed”. 

Para isso, por meio de pincel, foram escolhidas as regiões mais nítidas da VCI 

e APE na fatia coronal, assim como o fundo da imagem – local este que não poderia 

ser captado no volume final. Com isso, o recurso inundou as regiões vizinhas, 

excluindo as áreas marcadas como fundo. Mesmo assim, muitas vezes, áreas não 

desejadas foram escolhidas pela inundação do recurso “watershed”. Isso ocorreu 

também em superfícies que deveriam ser escolhidas, mas não foram (Figura 126).  

Desta forma, várias superfícies foram criadas sobrepondo a primeira, umas 

incluindo e outras excluindo superfícies conforme necessário. Ao final, pôde-se 

escolher quais superfícies representavam em conjunto o biomodelo 3D, mesclando-

as. Essas superfícies ficam alojadas na aba “Dados/Superfície 3D”, conforme ilustra 

a Figura 127. 
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Figura 126 – Área de trabalho do software InVesalius®, com a visualização e criação do 
biomodelo 3D do Paciente A. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 

Figura 127 – Aba “Dados/Superfície 3D”. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 
Na importação dos arquivos DICOM para o InVesalius®, diversos conjuntos de 

imagens foram apresentados, distinguindo-se em contraste, número e tipo de imagem. 

Três foram os conjuntos com maior número de lâminas (A, B e C), com 309 lâminas 

cada, servindo, portanto, para obter a maior resolução no modelo 3D (Figura 128).  

Cada um destes conjuntos de imagens possuía contrastes distintos (Figura 

129). Inicialmente, o modelo em que havia maior contraste foi utilizado para gerar a 

superfície 3D (C). Porém, foi verificado que nos conjuntos de menor contraste, 
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volumes que não ficaram bem segmentados no conjunto de maior contraste, ficaram 

nos de menor contraste.  

 
Figura 128 – Importação de arquivos DICOM. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 

Figura 129 – Distinção do contraste entre os grupos de imagens na importação dos 
arquivos DICOM. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 

Assim, para que o trabalho tivesse a melhor geometria possível, foi realizado o 

biomodelo com os três conjuntos de imagens, gerando, ao final, três volumes distintos. 
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Com a conclusão da geração das superfícies, foram realizadas as exportações 

dos três modelos em *.stl. O próximo passo seria, portanto, a mesclagem dos 

modelos, correção de falhas e polimento final a fim de facilitar a obtenção da malha a 

ser simulada (Figura 130).  

 

Figura 130 – Mesclagem de todas as superfícies 3D obtidas por meio do InVesalius® para 
polimento final. 

 
Fonte: O autor (2022). 

 

Para esta tarefa, foi escolhido o programa Autodesk® MeshmixerTM 2017, 

versão 3.5.474, um programa gratuito, amplamente utilizado na odontologia para, por 

exemplo, enceramento digital de próteses, execução de placa miorrelaxante 3D e 

planejamento virtual ortodôntico. 

Para a correção das falhas da malha, foi utilizado o comando “Inspector” 

(Figura 131). Após a correção, 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 são importados 

para o Ansys SpaceClaim® 2022 R2. Cada arquivo é composto de uma série de 

triângulos ligados, que descrevem a geometria de superfície do objeto. Normalmente, 
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essa geometria é composta por falhas que ocorrem na exportação do arquivo. 

Diversas formas são possíveis para a limpeza dessas áreas e melhoria da geometria. 

 

Figura 131 – Utilização do “Inspector” para inspeção e correção de falhas na malha do 
biomodelo 3D. À esquerda, indicação dos pontos de falha da malha; à direita, biomodelo 

com a malha corrigida. 

  
Fonte: O autor (2022). 

 

É sempre importante checar a escala, medindo os vasos na imagem e depois 

na exportação em STL e, por fim, na importação 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 vários programas.  

Foi adotado o método de criação de uma superfície no STL como se fosse uma 

“embalagem a vácuo” sob a geometria. Para isso, foi utilizado o comando “Shrinkwrap” 

com tamanho de 0,5 mm, mantendo acionada a opção “keep original body” (Figura 

132). Esse invólucro tende a reduzir a quantidade de falhas na geometria original. 

Pode-se suavizar ainda mais, caso necessário, utilizando o comando “Smooth”. 

Com a geometria mais refinada, é aplicado o comando “Auto Skin” para unir as 

facetas em faces maiores. Caso todas as faces estejam fechadas e unidas, haverá a 

formação imediata do sólido. Caso contrário, algumas verificações e correções são 

necessárias para que a geometria seja corrigida e o sólido finalmente gerado.56 

 
56 Esses comandos (Holes, Intersections, Fix Sharps e Over-connected) estão em Facets/Cleanup, 
além de Missing Faces, que está em Repair/Solidify. 
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Figura 132 – Utilização do comando “Shrinkwrap”. 

  
Fonte: O autor (2023). 

 

Nesta etapa, é necessária a criação da geometria dos vasos sanguíneos, que 

costumeiramente é realizada como um percentual do diâmetro. Para a identificação 

desta medida, cada seção transversal foi medida duas vezes em duas direções 

distintas (Figura 133). Ao final, foi calculada a média aritmética. 

 

Figura 133 – Exemplo de medição do diâmetro médio da APE do Paciente X. 

  

Fonte: O autor (2023). 

 

Desta forma, multiplicando esta média por 6,54%, valor este identificado na 

literatura já 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 

diâmetro médio das artérias pulmonares, o trabalho tende à segurança. Se fosse 

utilizada, por exemplo, a média dos diâmetros das artérias pulmonares e veias cavas, 

o diâmetro seria maior e, consequentemente, a espessura também.  

b) Superfície original a) Superfície modificada 

APE

VCS 

VCI 

Secção transversal da APE 
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Uma vez que a espessura das paredes das veias cavas é menor do que a das 

artérias pulmonares, utilizando a espessura média de uma artéria, para as cavas 

parece inicialmente desconexo. Porém, o diâmetro das cavas é maior do que o das 

pulmonares. Como a espessura foi calculada como um percentual do diâmetro, 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 

tendência é de que haveria uma maior rigidez no modelo, distanciando-se assim de 

uma simulação mais realista. 

Para a criação da geometria da artéria com a espessura calculada, poderia 

simplesmente copiar a superfície da geometria da anatomia e criar um Pull com a 

espessura desejada. Porém, para geometrias complexas, há elevada tendência em 

gerar espessuras desiguais. 

Desta forma, uma região 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 superfície. A partir dessa geometria, 

foi possível criar a geometria da parede da artéria. Assim, um sólido e uma superfície 

ficaram disponíveis. Com as físicas suprimidas do sólido, somente a superfície foi 

exportada ao Ansys® Mechanical 2022 R2. Dentro dele, em 

Geometry/Details/Definition/Thickness, a espessura da geometria foi criada, 

extrudando da superfície para fora, com a seleção 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 dimensões 

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 domínio fluido foi feito agora nessa geometria em STL; porém, 

para a utilização do Shrinkwrap/size, o valor foi de 0,3 mm para evitar erros de 

fechamento de faces. 

Um novo domínio fluido foi obtido por meio da extração do volume interno da 

geometria (Prepare/Volume Extract). Esse passo é importante, pois é a forma de 

garantir que a geometria interna do vaso seja exatamente a geometria do domínio 

fluido. 
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Com a geometria do domínio fluido e do vaso sanguíneo concluída, os cortes 

das entradas e saídas dos modelos foram realizados, proporcionando regiões planas 

adequadas à aplicação de condições de contorno. Para isso, foram criados planos 

localizados nas regiões de corte; e com o comando “Combine”, a região indesejada 

foi retirada (Figura 134). 

 

Figura 134 – Planificação das entradas e saídas da geometria para aplicação das condições 
de contorno. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Com todas as regiões planificadas, é o momento de se realizar a nomenclatura 

em todas as entradas, saídas, superfície do domínio fluido e volume do domínio fluido, 

além das nomenclaturas das regiões sólidas que, com este último processo, finaliza a 

obtenção das geometrias para a simulação. 
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APÊNDICE E – DETERMINAÇÃO 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 união 

destes dados proporcionou os gráficos descritos na Figura 136 e Figura 137. 

Para o perfil pulsátil da VCI, o valor médio obtido da vazão foi de 14,170 mL/s. 

Já para a VCS, o valor encontrado foi de 21,063 mL/s, algo inesperado, uma vez que 

a literatura descreve que a vazão na VCI é de 60% do débito cardíaco. Porém, esta 

distorção é corrigida com o método adotado. 

 

Figura 135 – Vazão de entrada na VCI e VCS para condições de repouso e exercício. 

 
Fonte: Bazilevs, et al. (2009). 

 

Figura 136 – Perfil pulsátil VCI – Descanso. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Figura 137 – Perfil pulsátil VCS – Descanso (Vazão (mL/s) x Tempo (s)) 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Conforme o Quadro 25, cada paciente conta com uma vazão para a VCI e 

outra para a VCS. A média desses gráficos foi obtida e deslocada exatamente para a 

média real do paciente, obtendo-se, ao fim, um perfil pulsátil individualizado para VCI 

e outro para VCS. Utilizando as áreas das entradas das veias cavas e convertendo as 

unidades, foi possível alterar o gráfico de vazão em mL/s para velocidade em m/s por 

paciente (Figura 138 e Figura 139). 

As coordenadas que geraram os gráficos da Figura 138 e Figura 139 foram 

organizadas em arquivo *.txt, onde, no cabeçalho, obrigatoriamente, deve ser descrito 

o código da simulação (VCI ou VCS), seguido do número de colunas (2), o número de 

linhas (62 para VCI e 65 para VCS) e, por fim, o código 0. Na segunda linha, 

descrevem-se as variáveis que, no caso, são o time e a velocity. 

 

Figura 138 – Perfil pulsátil VCI – Descanso. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Figura 139 – Perfil pulsátil VCS – Descanso. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Por fim, foram colados os valores das coordenadas na planilha, sempre com 

ponto em vez de vírgula, para separar as casas decimais (Figura 140). Essas 

planilhas serão, portanto, o arquivo (Profile) da velocidade durante o tempo das 

simulações transientes em descanso. 
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Figura 140 – Perfis pulsáteis finais – VCI e VCS – Paciente A. 

 

 
Fonte: O autor (2023). 
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APÊNDICE F – DETERMINAÇÃO DA LOCALIZAÇÃO DA PARTÍCULA DO FLUIDO NO ESPAÇO 
 

Uma vez que as equações do Ansys® Fluent 2022 R2 detêm o caráter 

euleriano, ou seja, a malha é fixa e as partículas passam através de suas faces, para 

identificar a localização da partícula no espaço de tempo seriam necessárias 

equações lagrangeanas. Um método possível é a injeção de partículas inertes em 

conjunto com o fluxo. Essas partículas não alteram as propriedades nem do fluido nem 

do fluxo. Desta forma, ao mapeá-las desde a entrada, é possível verificar qual seu 

caminho final. 

 
Figura 141 – Definição do rastreamento das partículas – caso permanente. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Em Physics/Discrete Phase Model/Injections/Create, são criados os modelos 

das partículas que mais se adaptam à física do problema (Figura 141). Para a entrada 

da VCI do Paciente C, foi adotado um fluxo de partículas rastreáveis, com velocidade 

idêntica à apresentada na física do problema, aplicada na superfície de entrada da 

VCI. Por ser inerte, qualquer fluido poderia ser adotado. O diâmetro da partícula, assim 

como a vazão, foi adotado como 0.0001 e 1e-20, respectivamente. Ao final, se o 
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volume de partículas, assim como seu tamanho, não for adequado, basta voltar nessa 

configuração e refazê-lo. 

Para os casos transientes, em Point Properties, a velocidade de entrada poderá 

ser adotada pelo perfil de velocidade na região. Também é necessário escolher o 

período da simulação em que ocorrerá a injeção de partículas (Figura 142). O restante 

das especificações segue o modelo adotado ao caso permanente. 

 

Figura 142 – Definição do rastreamento das partículas – caso transiente. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Com a programação do fluxo de partículas inertes para a VCI e VCS realizada, 

basta dar continuidade às programações da simulação para que, ao fim, um relatório 

da quantidade de partículas que entraram e saíram seja obtido. 

Com o cálculo das equações realizado, as partículas já podem ser rastreadas 

e os relatórios gerados, conforme parametrização demonstrada na Figura 143. 

Ao realizar a seleção Save/Display (Figura 143), o console normalmente exibe 

a mensagem de que “os resumos por zona de injeção não estão disponíveis” (Figura 

144). Neste alerta, o console imprime na tela qual é o comando de ativação 

(report/dpm-zone-summaries-per-injection), o tempo decorrido para a passagem das 

partículas na geometria, a quantidade de partículas que entraram e a soma da massa 

das partículas que entraram e saíram da geometria. 

Por fim, com o comando ativo, o console imprime os resultados do 

rastreamento das partículas. Estando com o conjunto de parâmetros identificados, 

antes de realizar as simulações, é preciso entender quais equações serão resolvidas 

pelo método dos volumes finitos. 
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Figura 143 – Parametrização do relatório de rastreamento de partículas. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 
Figura 144 – Alerta do console para emissão do relatório de rastreio das partículas. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 
Para exemplificar, por fim, foram obtidos os rastreamentos de partículas para a 

simulação 1A. Foram injetadas 1.488 partículas na veia cava inferior (Figura 145) e 

992 na veia cava superior para a simulação 1C (Figura 146).  
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Figura 145 – Rastreamento de partículas da VCI – Simulação 1A. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 
Figura 146 – Rastreamento de partículas da VCS – Simulação 1A. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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APÊNDICE G – SIMULAÇÃO EM VOLUMES FINITOS – REGIME PERMANENTE – VASOS 

RÍGIDOS 
 

Para a realização das simulações, uma árvore de projetos foi montada no 

Workbench. Inicialmente, com a introdução da geometria lapidada, uma caixa do 

Ansys® Mesh 2022 R2 foi incorporada ao projeto. Após esta fase, uma caixa do 

Ansys® Fluent 2022 R2 foi interligada à caixa do Ansys® Mesh 2022 R2 para cada 

uma das simulações. Esta é uma forma de organizar as simulações. Até mesmo no 

caso de ser necessário alterar a geometria ou a malha, essa alteração será exportada 

para todas as simulações, bastando apenas ativar o Update (Figura 147). 

Nas simulações deste trabalho não serão considerados os efeitos da gravidade. 

Esse efeito não influenciará no resultado e, portanto, será desconsiderado. O solver 

utilizado será baseado em pressão, uma vez que há baixo número de Mach. O 

escoamento foi alterado para laminar e regime permanente. 

Como nessa simulação 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 simulações em regime permanente e vasos rígidos. 

 
Fonte: O autor (2023).  
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As velocidades de entrada e pressões de saída serão extraídas do Quadro 27, 

localizado no subcapítulo 4.2.4. A pressão de saída será considerada uma condição 

de operação para todo o sistema. Já para as paredes do domínio fluido, foi 

considerada a condição de não deslizamento.  

O solver sugerido para solucionar estas simulações foi o COUPLED, mais 

robusto; e os métodos de discretização espacial foram ilustrados na Figura 148. 

O método SIMPLE também foi testado, podendo ser utilizado em simulações 

com atenção aos coeficientes de relaxação. 

 
Figura 148 – Métodos de solução adotados. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Os controles de relaxação foram mantidos conforme o padrão do Ansys® Fluent 

2022 R2. Caso haja problemas com a convergência, esse padrão poderá ser alterado 

(Figura 149). 

É importante sempre criar relatórios para a conferência da convergência 

durante a simulação. Serão criados três relatórios de monitoramento: um relatório de 

vazão na APE, um na APD e um de pressão na entrada das cavas. Tanto para as 

equações de continuidade quanto de quantidade de movimento, foi considerado o 

valor do resíduo de 0,001. Esse valor deverá ser diminuído quando for atingido esse 
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resíduo, e os relatórios de monitoramento demonstrarem que a variável ainda não 

convergiu. 

 

Figura 149 – Controles de relaxação adotados. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

A inicialização será híbrida e, para o cálculo da solução, o número de iterações 

adotado será de 300. Havendo convergência, a simulação estará concluída, devendo-

se, nesse momento, realizar a análise dos resultados.  

Para a próxima simulação, o fluido deixa de ser newtoniano e passa a ser não 

newtoniano. Neste caso, a alteração se dá na configuração do material, alterando sua 

viscosidade de constante para o modelo a que mais se adapte ao material. Para o 

sangue, conforme já descrito nesta tese no subcapítulo 2.4.2, dois modelos são 

utilizados: o Carreau-Yasuda e o Cason. Para esta tese, será utilizado o modelo de 

Carreau por ser mais amplamente citado e robusto. Os valores das variáveis de 

Carreau foram descritos no subcapítulo 4.2.4. 

Já para a terceira e última simulação dessa etapa, o fluido retorna como 

newtoniano, e o que altera é o escoamento de laminar para turbulento. Para o 

escoamento turbulento, a escolha pelo modelo foi descrita no subcapítulo 2.6.3, sendo 

o k-ω SST o mais robusto (ANSYS®, 2023).  

No Ansys® Fluent 2022 R2, não é possível realizar simulações de materiais não 

newtonianos turbulentos com as configurações pré-programadas. Para realizar esse 

tipo de simulação, é necessário fazer uma UDF (User-Defined Functions) programada 

pelo usuário.  
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APÊNDICE H – SIMULAÇÃO EM VOLUMES FINITOS – REGIME TRANSIENTE – VASOS 

RÍGIDOS 
 

Todas as programações para as simulações propostas neste subcapítulo são 

idênticas às do capítulo anterior, incluindo a criação da mesma árvore de projeto, 

diferindo apenas na entrada das velocidades pulsáteis da VCI e VCS. Esse perfil 

pulsátil foi adotado conforme descrito no subcapítulo 4.2.4. 

Para a entrada no sistema do perfil pulsátil, é 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 extensão txt. Após isso, o programa lê o arquivo e 

grava. Isso deverá ser feito para o perfil da VCI e da VCS (Figura 150). 

 

Figura 150 – Entrada do perfil pulsátil ao Ansys® Fluent 2022 R2. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

A inicialização híbrida é rodada e o Run Calculation habilitado ao solver para 

realizar os cálculos de algumas variáveis médias ao tempo. Para isso, deve-se 

habilitar a opção Data Sampling for Time Statistics. Em Data File Quantities, deve-se 

escolher quais são as variáveis que se deseja que o algoritmo calcule (Figura 151).  

Para este caso, foram escolhidas as seguintes variáveis: Mean Static Pressure 

(pressão média), Mean Velocity Magnitude (velocidade média) e Mean Wallshear 

Stress (tensão média de cisalhamento na parede). As quantidades Mean X Velocity, 
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Mean Y Velocity e Mean Z Velocity também deverão ser escolhidas, uma vez que ao 

término do processamento serão necessárias para fins comparativos com as 

simulações do regime permanente, o cálculo da média da velocidade pelo tempo. 

Essa média será calculada no CFD-Post mediante este conjunto de variáveis. 

 

Figura 151 – Configuração do cálculo de variáveis médias no Ansys® Fluent 2022. R2. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Por se tratar de simulações com custo computacional razoável, é importante 

configurar o salvamento dos resultados parciais. Em Calculation Activities/autosave, 

é identificado o número do passo de tempo para que esse salvamento ocorra. Para o 

nosso caso, será 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). 

É importante criar animações que possam ser alteradas no decorrer do cálculo 

do problema, para que haja monitoramento simultâneo. Para este trabalho, foi criado 

um contorno de pressão 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 – Configuração do Autosave. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 153 – Configuração do Solution Animations. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Por fim, serão definidos os passos de tempo. O intervalo de tempo da 

simulação, ou passo de tempo, faz-se necessário, pois ele está inteiramente ligado à 

malha escolhida. Nesse contexto, uma escolha inadequada de um pequeno passo de 

tempo pode gerar um custo computacional desnecessário, inviabilizando 

computacionalmente a simulação. Por outro lado, um elevado passo de tempo pode 

não captar a curva de resultados de forma adequada, inviabilizando a qualidade dos 

resultados gerados pela simulação. 

Como o perfil pulsátil tem o tempo total de 2,8 segundos, para um passo de 

tempo de 0,01 segundo, por exemplo, são necessários 280 passos de tempo para se 

atingir o perfil completo. Configurando para as 300 iterações máximas, conclui-se a 

parametrização do solver.  
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APÊNDICE I – SIMULAÇÃO EM VOLUMES FINITOS – REGIME TRANSIENTE – VASOS 

FLEXÍVEIS 
 

Para a simulação em duas vias, foi necessário importar, no Ansys® Workbench 

2022 R2, a geometria e realizar a malha, conforme já descrito no subcapítulo 4.2.2. 

Amarrado a este componente, foi inserido o bloco do Ansys®Transient Structural e o 

Ansys® System Coupling. A geometria é vinculada às 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 página de tarefas, obrigatoriamente é indicado que a simulação é transiente, 

mantendo o solucionador baseado na pressão e a formulação da velocidade absoluta, 

sem ativar a gravidade (Figura 155). 

 
Figura 154 – Workbench – FSI 2 Way. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 155 – Task page/Solver Type – FSI 2 Way. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Inicialmente, são esperadas baixas deformações nas malhas devido às tensões 

exercidas. Portanto, ao ativar o Dynamic Mesh, o método escolhido é o Smoothing, 

que não refaz malhas devido às pequenas deformações. Caso seja observada a 

necessidade de alterar a malha devido às deformações, o método sugerido é o 

Remeshing (Figura 156). 

 

Figura 156 – Dynamic Mesh – FSI 2 Way. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Em Create/Edit (Figura 156), são criadas as regras para acompanhamento da 

malha na fronteira. A parede do domínio fluido é considerada uma zona de malha 

dinâmica do tipo System Coupling. Já o próprio domínio fluido é considerado como 

Deforming, indicando que poderá haver deformação nesta região. Para o Solver 

Options, pode-se flegar o campo de estabilização da solução. Quanto menor o valor 

do fator de escala, mais estabilizada tende a ser a convergência (Figura 157). 

Com o modelo de turbulência considerado, será criado o material Blood com 

características newtonianas, assim como foi feito nas primeiras simulações. 

Os perfis de velocidade da VCI e VCS são lidos no console comando (/file> 

read-transient-table) e amarrado às entradas em Boundary Conditions. 
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Figura 157 – Dynamic Mesh Zones – FSI 2 Way. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Em cada saída, mantém-se a pressão zero, modificando apenas as Condições 

de Pressão de Operação, igual a 1.333,22 Pa. Essa pressão poderia ter sido colocada 

em cada saída da geometria. A única diferença seria que a leitura futura da pressão 

de entrada não seria mais o ∆𝑃, mas sim a pressão absoluta. 

Alguns monitores deverão ser criados para o controle da convergência, como 

pressão na entrada pela média ponderada da área, tensão média de cisalhamento na 

parede dos vasos sanguíneos e velocidade de saída, entre outros.  

Em Run Calculation, não serão mais colocados os números dos passos de 

tempo, pois esse número será controlado pelo System Coupling, uma vez que se trata 

de FSI. Mesmo os dados de tempo sendo controlados pelo System Coupling, esses 

números deverão ser obrigatoriamente diferentes de zero. O número importante a ser 

preenchido em Run Calculation é o número máximo de iterações por passo de tempo, 

que é lido pelo System Coupling. Para esta tese, o número adotado e verificado é de 

300 (Figura 158). 
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Figura 158 – Definição do Run Calculation – FSI 2 Way. 

 
 Fonte: O autor (2023). 
 

A inicialização híbrida é rodada e, em Run Calculation, foi habilitado o solver 

para realizar os cálculos de algumas variáveis médias ao tempo. Para isso, deve-se 

habilitar a opção Data Sampling for Time Statistics e, em Data File Quantities, escolher 

quais são as variáveis que se deseja que o algoritmo calcule (Figura 151).  

Para este caso, foram escolhidas as seguintes variáveis: Mean Static Pressure 

(pressão média), Mean Velocity Magnitude (velocidade média) e Mean Wallshear 

Stress (tensão média de cisalhamento na parede). 

Por se tratar de simulações com custo computacional razoável, é importante 

configurar o salvamento dos resultados parciais. Em Calculation Activities/autosave, 

é identificado o número do passo de tempo para que este salvamento ocorra. Para o 

nosso caso, será 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 

deverão ser escolhidas, uma vez que ao término do processamento serão necessárias 

para fins comparativos com as simulações do regime permanente, o cálculo da média 

da velocidade pelo tempo. Essa média será calculada no CFD-Post mediante este 

conjunto de variáveis. 
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Agora, em Ansys®Transient Structural/Engineering Data, há necessidade de 

incluir as propriedades dos vasos sanguíneos. Inicialmente, foi utilizado o modelo 

isotrópico elástico linear e depois o modelo de hiperelásticos Mooney-Rivlin de dois 

parâmetros. Foram ativadas a Densidade e o Modelo de Elasticidade para a entrada 

de valores. Foram considerados os seguintes parâmetros para a parede dos vasos 

sanguíneos (SIMSEK e KWON, 2015): 

A. Propriedades elásticas lineares médias (Figura 159): 

− Densidade da parede do vaso = 1120 𝑘̂𝑔/𝑚3; 

− Módulo de Young = 1,20 𝑀𝑃𝑎; 

− Coeficiente de Poisson = 0,49. 

B. Propriedades hiperelásticas médias para o modelo Mooney-Rivlin de 

dois parâmetros (Figura 160): 

− C10 = 0,077 𝑀𝑃𝑎; 

− C20 = 0,836 𝑀𝑃𝑎; 

− Parâmetro de incompressibilidade d = 0,517 𝑀𝑃𝑎−1. 

 

Figura 159 – Definição do modelo de elasticidade dos vasos – Elástico Linear. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 160 – Definição do modelo de elasticidade dos vasos e gráfico de tensão x 
deformação para o modelo – Hiperelásticos Mooney-Rivlin de dois parâmetros. 
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Fonte: O autor (2023). 

 

Com a programação do modelo de Mooney-Rivlin, é possível plotar o gráfico 

tensão pela deformação, conforme ilustra a Figura 161. 

 
Figura 161 – Tensão deformação para Mooney-Rivlin. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Em Ansys®Transient Structural, o domínio 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 elástico linear o material foi 

nomeado como Artery_elastic-linear; já para o modelo hiperelástico, o material foi 
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nomeado como Artery_hyperelastic, onde deverá ser escolhido conforme o tipo de 

análise que se quer realizar.  

A opção Nonlinear Effects deverá ser alterada para “No”, quando a simulação 

for realizada considerando os vasos com propriedades elásticas lineares. Quando 

considerados hiperelásticos, essa opção deverá ser alterada para “Yes” (Figura 162). 

 

Figura 162 – Definição do modelo de elasticidade dos vasos. 

  
 Fonte: O autor (2023). 

 

Em Transient (G5)/Analysis Settings, há de se configurar o passo de tempo da 

simulação. Em Auto Time Stepping, configurar em Off; em Step End Time, indicar o 

valor do último passo de tempo que, para as simulações transientes deste trabalho é 

de 2,8 segundos; configurar Define By, como Time e, por fim, programar o passo de 

tempo que, conforme o cálculo de Courant, foi de 0,003 segundo (Figura 163). 
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Figura 163 – Analysis Settings – Transient Structural. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Figura 164 – Detalhe da malha dos vasos sanguíneos – Paciente A-0063. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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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 domínio fluido. Inicialmente, a malha foi 

idêntica com o intuito de reduzir os erros de interpolação entre os domínios 

estabelecidos. Porém, na prática, não foi isso que ocorreu. Portanto, uma malha de 

tamanho maior foi criada, havendo convergência ao fim. Para a geometria do Paciente 

A-0063, a malha gerada obteve 108.824 elementos e 212.591 nós (Figura 164). Os 

parâmetros de qualidade foram semelhantes aos da malha do domínio fluido, sendo 

esta sabidamente menos exigente que aquela, por se tratar de elemento sólido. 

 

Figura 165 – Condição de contorno estrutural – Saídas e entradas engastadas – Paciente 
A-0063. 

 
Fonte: O autor (2023). 

 

Como exigência de parâmetros do programa Ansys® 2022 R2 – Transient 

Structural, são necessárias as configurações das condições de contorno estruturais. 

Desta forma, foram consideradas as extremidades dos vasos sanguíneos como 

suporte fixo do tipo engaste (Figura 165). A região onde o domínio fluido seria 

conectado aos vasos sanguíneos foi denominada de Wall_Artery_Fluid.  

Estas restrições são criadas em Transient (C5)/Insert/Fixed Support (Figura 

166). Nesse momento, há tendência de erro, uma vez que são diversas as geometrias 

a se restringir. A forma mais segura, portanto, seria criar no próprio SpaceClaim® 2022 

R2 uma Named Selection com todas as regiões previamente selecionadas.  
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Figura 166 – Restrição de movimentos das entradas e saídas da geometria – Paciente A-
0063. 

 

 

Fonte: O autor (2023). 
 
Neste momento, é necessário criar a conexão entre o Ansys® Fluent 2022 R2, 

e o Ansys® Mechanical 2022 R2. A forma mais robusta de realizar esse vínculo é em 

Transient (C5)/Insert/System Coupling Region e escolher a região onde haverá a 

interface entre o domínio fluido e a parede interna dos vasos sanguíneos, que neste 

caso é a Wall_Artery_Solid_Internal (Figura 167). Esse é o ponto chave para permitir 

a análise FSI-2 Way. 

 

Figura 167 – Detalhe da escolha da região de interface entre os domínios – Paciente A-
0063. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Com todas as programações realizadas até aqui, pode-se sair do Ansys® 

Mechanical 2022 R2 ativando o Setup/Update. 

Por fim, o último módulo foi configurado: o Ansys® System Coupling. Em 

Analysis Settings, foi configurado o tamanho da simulação em segundos, que no caso 

é igual a 2,8 segundos, com 0,003 de passo de tempo, conforme a verificação 

realizada através da Condição de Courant-Friedrichs-Lewis calculada no subcapítulo 

4.2.6 (Figura 168). A quantidade máxima de iteração foi definida como cinco. Caso 

não haja convergência, tanto o passo de tempo quanto a quantidade máxima de 

iterações poderão ser reduzidas como tentativa. 

 

Figura 168 – Configuração do Analysis Settings – o Ansys® System Coupling. 

 

 

Fonte: O autor (2023). 
 

As transferências de dados entre os solucionadores deverão ser criadas. Para 

isso, foi selecionada na própria árvore do Ansys® System Coupling com o CTRL+ a 

região da parede do domínio fluido (Wall_Artery_Fluid) e a região do System Coupling, 

região essa que foi programada no Ansys® Mechanical 2022 R2 para ser a região 

entre o domínio fluido e a parede interna dos vasos sanguíneos, que neste caso é a 

Wall_Artery_Solid_Internal. Com o botão 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 configuração de duas vias foi criada. 

O Data Transfer vincula a fonte provinda do Ansys® Fluent 2022 R2 com a 

região wall_artery_fluid, cuja variável de transferência é a Força. O alvo está no 

Ansys® 2022 R2 – Transient Structural, na região de transferência System Coupling 

Region (Wall_Artery_Solid_Internal), com a variável de transferência Força (Figura 

169). 

 

Figura 169 – Configuração do Data Transfer – o Ansys® System Coupling.  

 

 

Fonte: O autor (2023).  
 

Já a configuração do Data Transfer 2 é exatamente ao contrário do Data 

Transfer, onde o que era fonte se torna alvo e vice-versa. Outro ponto que se altera é 

a variável. Para a região fonte, a variável deverá ser o incremento de deslocamento; 

e para a região alvo será o deslocamento (Figura 170). Ativando o botão Update, a 

simulação se iniciará. 
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Figura 170 – Configuração do Data Transfer 2 – o Ansys® System Coupling.  

 
Fonte: O autor (2023). 
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APÊNDICE J – MÉTODO DE OBTENÇÃO DA DISTRIBUIÇÃO QUALITATIVA MÉDIA DOS 

FLUXOS PROVENIENTES DAS VEIAS CAVAS SUPERIOR E INFERIOR ÀS PULMONARES EM 

ESCOAMENTOS TRANSIENTES 
 

Por se tratar de escoamento transiente, obter a distribuição qualitativa dos 

fluxos provindos das cavas não é algo elementar. Com o auxílio da CFD-Post, um pós-

processador da Ansys®, foram geradas as imagens necessárias.  

Com a simulação calculada dentro da CFD-Post, é necessário criar as 

expressões para as velocidades médias em x, y e z, variáveis essas já previamente 

calculadas no Ansys® Fluent 2022 R2, em Run Calculation/Data Quantities. Para isso, 

em Expressions + botão direito do mouse, inserir as expressões: velocityx, velocityy e 

velocityz. Dentro de cada expressão, há necessidade de se vincular uma variável. 

Para velocityx, vincular Mean X Velocity; para velocityy, vincular Mean Y Velocity; e 

para velocityz, vincular Mean Z Velocity (Figura 171). 

 

Figura 171 – Configuração das expressões – CFD-Post.  

 

 
Fonte: O autor (2023). 
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Com todas as expressões criadas, uma variável única vinculará as três 

expressões criadas anteriormente. Para isso, em Variable, com o nome de Average 

velocity, por exemplo. A partir do método Expression/Vector, as três expressões 

anteriormente criadas serão vinculadas vetorialmente (Figura 172). 

 

Figura 172 – Configuração da variável – CFD-Post. 

 

 

Fonte: O autor (2023). 
 

Com a variável criada, é possível plotar qualquer tipo de contorno, vetores e 

outras visualizações, bastando somente escolher a variável em questão. 

 
Figura 173 – Utilização da variável – CFD-Post. 

 
Fonte: O autor (2023). 
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APÊNDICE K – MÉTODO DE MANIPULAÇÃO DE GEOMETRIAS PARA O PCF 
 

Assim como a obtenção das geometrias da região das anastomoses, realizadas 

para a circulação de Fontan, é um trabalho que demanda experiência e habilidade em 

ferramentas específicas além de boa noção anatômica da região estudada; para a 

manipulação destas imagens é primordial o conhecimento destas faculdades, sendo 

indispensável o acompanhamento de cirurgião experiente no processo. 

A manipulação de geometrias é algo realizado com frequência no planejamento 

cirúrgico de Fontan. Utilizando a ampliação da APE como exemplo, será demonstrado 

a seguir um método possível para obtenção do objetivo proposto. 

Inicialmente, deve-se identificar a geometria a ser manipulada, segmentando-a 

em partes para que a seção transversal seja exposta. No Ansys SpaceClaim® 2022 

R2, através do comando Combine, é feita a secção objetivando o isolamento da 

geometria a ser alterada (Figura 174).  

 

Figura 174 – Seccionamento da região de interesse. 

 

 

Fonte: O autor (2023). 
 
 

Com a geometria isolada, através da superfície das seções transversais 

localizadas nas faces cisalhadas, são desenhadas as seções finais, reduzindo, 

aumentando ou até mesmo deformando estas regiões. Caso o segmento a ser 

manipulado seja muito complexo, mais seções podem ser necessárias a fim de se 

obter um resultado preciso e final (Figura 175).  
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Figura 175 – Projeto da secção transversal. 

  

 
Fonte: O autor (2023). 
 

Essas geometrias realizadas serão unidas seguindo um determinado caminho. 

Para isso, um plano deve cisalhar a superfície em sentido longitudinal para a criação 

da linha mestre. Com o comando Blend, são escolhidas as arestas dos planos e, por 

fim, selecionando a opção Select centerline, é escolhido o caminho que a futura 

geometria seguirá, concluindo-se a ampliação da região (Figura 176). 

 
Figura 176 – Execução da manipulação da geometria. 

  

  

  
 

Fonte: O autor (2023). 
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Com a geometria manipulada, há a necessidade de realizar a junção das partes 

cisalhadas inicialmente. Para que a geometria final seja o mais orgânica possível, sem 

emendas evidentes, o passo escolhido neste trabalho foi a adoção do comando 

Shrinkwrap, com tamanho de 0,5 mm e keep original bodies ativado. Ao final, cada 

superfície 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 sólido, necessitando 

utilizar o comando AutoSkin para esta tarefa. Após os reparos necessários, além do 

corte nas superfícies de entrada e saída para aplicação das condições de contorno e 

criação das Named Selections, é obtida a geometria final (Figura 178). 

 

Figura 178 – Lapidação final. 

Fonte: O autor (2023). 
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