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Resumo

As artérias carotidas sdo vasos responsaveis pela conducgédo do sangue ao cérebro
e a bifurcacdo da carétida comum é uma regido particularmente vulneravel a formacéo
de placas de aterosclerose originando estenose arterial, e em casos extremos, ocluséo,
tendo por consequéncia o acidente vascular cerebral, uma das principais causas de morte
nos paises desenvolvidos. Prevendo-se que em 2020 a aterosclerose seja uma das
principais doengas cardiovasculares, o conhecimento da hemodindmica da bifurcacéo da
carétida comum torna-se uma ferramenta importante de diagndstico na pratica clinica.
Esta dissertacdo tem como objetivo a modelagédo e a anélise do comportamento do fluxo
sanguineo da bifurcacdo da car6tida comum incluindo a interacéo do fluxo com a parede
arterial.

Tendo por base um conjunto de imagens de ultrassom adquiridas durante um
exame Doppler das carétidas, a metodologia seguida comeca por definir um modelo
tridimensional especifico da bifurcacdo carotidea utilizando os programas comercias
FEMAP e SOLIDWORKS. Para a introducdo da deformacdo das paredes arteriais,
desenvolvida neste trabalho, foram considerados diferentes modelos de elasticidade: um
modelo linear e dois ndo lineares. Para a definicdo das condigbes fronteira,
nomeadamente o perfil de velocidade de Womersley e das condi¢des de pressao, foi
utilizado o software open-source ENGAUGE DIGITIZER e o programa comercial
MATLAB. A simulacdo numérica foi efetuada no software comercial ANSYS e a sua
validag&o considera o campo de velocidades registado durante as observagdes Doppler.

Neste trabalho apresenta-se um estudo da hemodindmica da bifurcacdo da artéria
carétida de trés pacientes, utentes do Hospital de S. Jodo, com diferentes graus de
estenose. Para um dos pacientes foi ainda modelada a placa de aterosclerose, utilizando
propriedades caracteristicas de uma placa calcificada, por forma a estudar diferentes
comportamentos da interacdo fluido/parede. Os resultados da simulacdo permitem
caraterizar o escoamento sanguineo, estudar as tensdes nas paredes e calcular parametros
hemodinamicos capazes de identificar zonas de fluxo anormal, estagnacdo e refluxo.
Comparando os resultados obtidos pelos trés modelos de elasticidade da parede
observam-se apenas pequenas variagdes. Concluindo, a placa de aterosclerose aumenta
significativamente a rigidez da parede arterial na zona em que esta localizada.

Palavras-chaves: Aterosclerose, bifurcagédo carotidea, ultrassom, hemodinamica,
elasticidade linear e ndo linear, deformacéo






Abstract

The carotid arteries are vessels responsible for driving blood to the brain and the
bifurcation of the common carotid is a region particularly vulnerable to the formation of
atherosclerosis plaques causing arterial stenosis, and in extreme cases, occlusion, having
the effect of stroke, a leading cause of death in developed countries. It is expected that in
2020 the atherosclerosis will be one of the leading cardiovascular diseases, and so
knowledge of the hemodynamics of carotid bifurcation becomes an important diagnostic
tool in clinical practice. This dissertation aims at modeling and analyzing the behavior of
blood flow of the common carotid bifurcation including flow interaction with the arterial
wall.

Based on a set of ultrasound images acquired during a Doppler carotid exam, the
method starts by defining a patient-specific three-dimensional model of the carotid
bifurcation using commercial programs FEMAP and SOLIDWORKS. For the
introduction of deformation of arterial walls, developed in this work, different models of
elasticity were considered: a linear and two nonlinear models. For the definition of the
boundary conditions, in particular the Womersley velocity profile and pressure, software
open-source ENGAUGE DIGITIZER and commercial program MATLAB were
considered. The numerical simulation was performed using commercial software
ANSYS and modelling validation considers the velocities recorded during the Doppler
exam.

This work presents the hemodynamics study for the carotid artery bifurcation of
three patients, users of Hospital de S. Jodo, with varying degrees of stenosis. For one of
the patients the plaque of atherosclerosis was modeled, using characteristic properties for
a calcified plaque, in order to study different behaviors of fluid/wall interaction. The
simulation results enable featuring blood flow, studying tensions on the walls and
calculate hemodynamic parameters able to identify abnormal flow zones, stagnation and
recirculation. Comparing results from the three different models of wall elasticity there
are only slight variations. In conclusion, the plaque of atherosclerosis significantly
increases the rigidity of the arterial wall at its location.

Key words: Atherosclerosis, carotid bifurcation, ultrasound, hemodynamics, linear and
non-linear elasticity, strain
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1 Introducéao

O organismo humano é percorrido por uma corrente sanguinea cuja finalidade é
nutrir os diversos tecidos. Essa tarefa é executada pelo conjunto de elementos que
constitui o sistema cardiovascular.

As cardtidas sdo vasos responsaveis pela conducdo do sangue arterial ao cérebro.
A aterosclerose é a principal causa de obstrucéo das artérias carotidas. Esta resulta da
acumulacdo de placas ricas em gordura, calcio e fibra na parede dos vasos sanguineos.
Isto provoca uma diminuicdo na seccdo do Iumen arterial que, associada a natureza
pulsétil do fluxo sanguineo, pode transformar o regime laminar, natural do fluxo, num
regime turbulento. Este fendmeno contribui ativamente para a progressao da doenga.

O recurso a modelos matematicos para simula¢do do fluxo sanguineo é uma
ferramenta importante e atual, podendo ser usada no diagnéstico bem como no estudo
dos aspetos terapéuticos do fluxo sanguineo. Neste contexto, esta dissertacdo beneficia
de um projeto de colaboracdo, “Simulagdo computacional do sistema cardiovascular
tendo em vista aplicagdo hospitalar” envolvendo elementos de duas entidades:
FEUP/DEMec/IDMEC/INEGI e FMUP/Hospital de S&o Jodo. Os estudos do fluxo
sanguineo da bifurcacdo da artéria car6tida comum com estenose podem assim ser
validados pela analise das imagens de exame eco doppler carotideo disponibilizadas pela
equipa médica e técnica da Unidade de Neurossonologia do Servico de Neurologia do
Hospital de S. Jodo.

De salientar que esta dissertacdo contribuiu para o desenvolvimento do artigo
“Patient-Specific Study of a Stenosed Carotid Artery Bifurcation Using Fluid—Structure
Interactive Simulation” com a construcdo 3D da parede carotidea acoplada com uma
placa de aterosclerose. O artigo sera publicado pela Viplmage e encontra-se em anexo.

1.1 Objetivos

O objetivo do presente estudo é a analise numérica, pelo método dos volumes
finitos, utilizando o programa comercial ANSY'S, do comportamento hemodinamico do
sangue e dos seus efeitos na parede da artéria carétida de trés pacientes. Os graus de
estenose de cada bifurcacdo encontram-se na Tabela 1. Para este efeito foram tracadas as
seguintes etapas:

e Pesquisa bibliografica da hemodinamica da bifurcacéo carotidea;
e Construcdo da geometria 3D da bifurcacdo carotidea a partir de imagens
Doppler obtidas em pacientes;
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e Simulacdo CFD do fluxo sanguineo e validacdo das condicdes
hemodinamicas;

e Caélculo dos indices hemodindmicos baseados nos resultados simulados da
tensdo de corte na parede que evidenciam zonas com potencial de
desenvolvimento ou progressao de placas;

e Analise das deformac6es da parede carotidea assumindo um modelo linear
e dois modelos néo linear de elasticidade.

Tabela 1 - Percentagem de estenose apresentada pelas bifurcacfes em estudo

Bifurcacao Percentagem de estenose
7 50%
16 70%
18 30%

1.2 Motivacéao

As doencas cardiovasculares sdo a principal causa de morte e de incapacidade
global. Destacam-se 0s acidentes vasculares isquémicos, o acidente vascular cerebral
(AVC) e a hipertensdo (Figura 1). Estas representaram 26,9% das mortes mundiais em
2015 matando 15,4 milhdes de pessoas. Prevé-se para 2030 que estes numeros aumentem
para 27,5% equivalendo a 19,3 milhGes de mortes.

Aproximadamente um ter¢o dos AVCs tem origem na aterosclerose. Os acidentes
vasculares isquémicos apresentam como principal causa, a aterosclerose da bifurcacdo da
artéria carétida comum (CCA), sendo esta responsavel por 20% do namero total de
AVCs.

A principal motivacdo deste trabalho é a utilizacdo de imagens de ultrassom para
estudar o fluxo sanguineo na bifurcacdo carotidea. Esta técnica imagiologica nédo
invasiva, tem baixo custo, permite uma aquisicdo em tempo real e vem apresentando
continuamente melhorias tecnoldgicas, destacando-se positivamente relativamente a
outras técnicas de imagiologia vascular periférica. Uma das vantagens do US prende-se
com a preocupagdo crescente em evitar técnicas imagioldgicas com os efeitos nefastos
para a saude. A imagem de US tem sido bastante usada no diagnéstico das doengas
cardiovasculares, nomeadamente na aterosclerose, fazendo parte da pratica clinica. A
técnica imagiologica de US Doppler permite a combinagdo da informacdo morfoldgica,
através do US modo-Brilho (modo-B), onde se visualiza a anatomia e avalia a parede
arterial com a informacdo hemodindmica pelo Doppler de onda pulsada (PW). Desta
forma, o estudo n&o invasivo pelo US permite a determinagdo da presenca ou ndo do
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processo patoldgico, a sua localizagéo e quantificacdo, auxiliando na melhor terapéutica
a ser seguida.

Espera-se com este trabalho melhorar o diagnostico e facilitar a compreensdo dos
fatores hemodinadmicos associados a aterosclerose.

10 Leading causes of death

Hypertensive heart disease P 2101%2

Road injury [ 250

Diabetes mellitus G_—_—_—— 22,67"/?

Trachea, bronchus, lung cancers [ 2,262/?)

P 2,9%
HIV/AIDS 3"’4%

Diarrhoeal diseases —————— 31?2’:’/5’%

Chronic obstructive pulmonary disease _5 0%/:06%

Lower respiratory infections

P 5,6%
6,5%

I
Stroke 11'172%’2%

; ; —
Ischaemic heart disease %33,'221%’
0,0% 2,0% 4,0% 6,0% 8,0% 10,0% 12,0% 14,0%

m 2015 m 2030

Figura 1 — Dez principais causas de morte no mundo em 2015 e previsdo para 2030 [46]

1.3 Estrutura

Este trabalho encontra-se dividido em 7 capitulos.

Neste Capitulo, “Introdu¢@o”, pretende-se expor e contextualizar o tema da
dissertacdo procurando justificar a importancia do estudo da hemodinamica da bifurcagéo
carotidea.

No capitulo 2, “Sistema Cardiovascular”, apresenta-se a revisao bibliogréafica do
sistema bioldgico em que a artéria cardtida se insere. E feito num apanhado global dos
conceitos necessarios para o enquadramento da dissertacao.

No capitulo 3, “Conceitos de Mecénica dos Fluidos”, € apresentada a formulagéo
do movimento de um fluido num dominio fechado.
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No capitulo 4, “Conceitos de Elasticidade”, é apresentada a formulacédo para as
tensdes e deformacao principais que atuam na parede da bifurcacéo carotidea bem como
a definicdo da sua rigidez segundo um modelo linear e nao linear elastico.

No capitulo 5, “Metodologia”, descreve-se a metodologia utilizada para a
realizacéo desta dissertacdo, desde a aquisi¢ao das imagens até a simulacdo numerica do
fluxo sanguineo.

No capitulo 6, “Resultados ¢ Discussao”, analisam-se 0s varios resultados obtidos
para as velocidades, indices hemodindmicos do fluxo sanguineo e deformacdes da parede
da cardtida.

No capitulo 7, “Conclusdes e Trabalhos Futuros”, apresentam-se as conclusoes e
algumas perspetivas para desenvolvimento de futuros trabalhos.
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2 Sistema Cardiovascular

2.1 Funcao

O sistema cardiovascular é um sistema fechado que inclui o coracdo (bomba),
vasos sanguineos e sangue e é responsavel pelo porte sanguineo as células do organismo.
A existéncia de uma circulagdo sistémica e uma pulmonar em série vai permitir suprir as
necessidades de oxigénio dos tecidos e posteriormente eliminar o dioxido de carbono
resultante do metabolismo celular.

Circulagao
pulmonar

(BOMBA
ESQUERDA)

Figura 2 — Esquema do sistema cardiovascular humano [1]

2.2 Org&os constituintes
Coracao

O coracdo (Figura 3) é o elemento que permite a circulacdo continua do sangue,
pelos vasos sanguineos até aos diferentes 6rgdos do organismo. A contracdo dos
ventriculos do coracdo é ciclica e d& origem a um escoamento de sangue pulsatil. A
contracdo ventricular € denominada sistole e forca a passagem de sangue para as artérias
pulmonar e aorta, cujas valvulas se abrem para permitir a passagem de sangue. O
relaxamento ventricular é conhecido como diastole e é nessa fase que os ventriculos
recebem sangue das auriculas.
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Diastole Auitsiia

direita

myt

Auricula
esquerda

Ventr cul/, Vlﬂculo

direito - esquerdo

Vélvula Vélvula
triclspide mitral

Artéria Veia cava
Aorta pulmonar superior

— Veias

y pulmonares

Valvula  Valvula Sistole  Yela cava
pulmonar  aértica inferior

Figura 3 - Representacdo esquematica da diéstole e sistole e principais constituintes do coracéo [2]

Sangue

As células do organismo humano necessitam constantemente de nutrientes para a
manutencdo dos seus processos vitais. O transporte de nutrientes para os tecidos celulares
é garantido pelo sangue. Os elementos nutritivos sdo constituidos por proteinas, hidratos
de carbono e gordura, desdobrados em elementares (protideos, lipideos e glicideos) e
ainda sais minerais, agua e vitaminas.

Ao sangue cabe também a funcédo de transportar oxigénio para as células, e servir
de veiculo para que elementos indesejaveis como dioxido de carbono e ureia, possam ser
expelidos pelos pulmdes e rins respetivamente.

O sangue (Figura 4) é constituido por células e plasma. O plasma é o componente
liguido do sangue e contem &gua, proteinas, nutrientes, hormonas, sais e residuos de
metabolismo e representa 55% do volume total do sangue. A maioria das proteinas
plasmaticas € sintetizada pelo figado, e desempenha uma grande variedade de papéis,
entre os quais o transporte de moléculas, manutencdo da pressdo oncotica e coagulacao.
As células sanguineas circulam suspensas no plasma e representam os restantes 45% do
volume. Existem trés tipos de células: leucdcitos (ou glébulos brancos), que séo células
com funcdo imunoldgica, eritrocitos (gloébulos vermelhos ou hemaécias), responsaveis
pelo transporte de oxigénio e plaquetas (papel na coagulacdo). A Tabela 2 apresenta o
resumo das propriedades bioldgicas do sangue.
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Elementos Figurados

1

.......

Plaguetas Leucdcitos|

Figura 4 — Elementos constituintes do sangue [3]

Tabela 2 - Resumo das propriedades biolégicas do sangue [3]

Constituinte

Plasma

Globulos vermelhos
(hemécias ou eritrocitos)

Globulos brancos

(leucécitos)

Plaquetas sanguineas
(trombdcitos)

Propriedades

Parte liquida do sangue
constituida principalmente
por agua

Sdo as células mais
numerosas do sangue (4 a 6
milhdes por mm3). Tem
forma de um disco
biconcavo e sdo anucleadas
S80 maiores e menos
numerosos que os globulos
vermelhos e tém ndcleo

Séo fragmentos (pedacos)
de células de pequenas
dimensdes e sem nucleo
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Funcdes
Transporta nutrientes
desde o intestino delgado
até as células. Transporta
parte do didéxido de
carbono das células até aos
pulmdes. Transporta ainda,
outros residuos produzidos
pelas células até aos rins e
a pele
Transportam  todo o
oxigénio desde os pulmdes
até as células e parte do
dioxido de carbono das
células para os pulmdes

Defesa do organismo
Ajudam a coagular o

sangue estancando
hemorragias



Vasos sanguineos

A rede de vasos sanguineos do sistema cardiovascular € constituida por artérias,
arteriolas, vasos capilares, vénulas e veias, tendo cada tipo de vaso sanguineo diferentes
caracteristicas proprias. Existe também uma rede de vasos linfaticos que asseguram a
drenagem de fluido extracelular de volta a circulacdo sistémica. Como o tema desta
dissertacdo e centrado na bifurcacdo da artéria cardtida, irdo ser abordadas apenas as
caracteristicas das artérias.

Os vasos arteriais estdo organizados numa espécie de arvore arterial em que a
artéria aorta sai do coracdo e ramifica-se sucessivamente em centenas de artérias
progressivamente de menor calibre. As artérias servem assim duas func@es, sao condutas
para o fluxo sanguineo e formam um reservatorio de pressdo. Cerca de trés quartos do
volume sanguineo encontra-se em veias a baixas pressfes e 0 restante um quarto
encontra-se em artérias a elevadas pressdes. Para que realizem estas funcdes em regimes
de pressdo pulsateis elevadas, as artérias terdo de ser capazes resistir aos diferentes
esforcos dai resultantes. A estrutura da sua parede € bastante complexa, constituida por
varias camadas com diferentes funcdes e constituicdo. Os seus principais constituintes
sdo endotélio, células musculares lisas, tecido elastico, colagénio e tecido conjuntivo, que
dao as propriedades mecanicas necessarias a parede.

As artérias possuem trés camadas concéntricas ou tanicas, uma camada interior
chamada intima, uma camada intermédia chamada média e uma camada exterior, a
adventicia (Figura 5):

Tunica intima - a intima consiste numa camada de células endoteliais de
espessura 0,2 a 0,5um fixa huma membrana composta de colagénio de espessura 1um.
Estas células sdo essenciais, regulando processos fisioldgicos de extrema importancia
como vasoconstri¢do/vasodilatacdo, trombose/fibrindlise, inflamagéo e angiogénese [4].
A componente estrutural da intima pode ser desprezada devido a sua reduzida espessura.
E a camada mais interna da parede, com contacto direto com o sangue permitindo assim
a troca de moléculas de e para a corrente sanguinea. Uma membrana elastica interna fina
serve de fronteira entre a intima e a média.

Tunica média - a média tem inicio na membrana elastica interna que faz fronteira
com a intima, e estende-se até & membrana elastica externa, junto a adventicia. E
composta essencialmente por fibras musculares lisas e uma pequena quantidade de tecido
conjuntivo elastico.
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Tunica adventicia - esta camada é composta por tecido conjuntivo. Nesta camada
encontramos pequenos filetes nervosos (vasa nervorum) e vasculares (vasa vasorum) que
séo destinados a inervacdo e a irrigacdo das artérias. Esta camada é encontrada apenas
nas grandes artérias. Conjuntamente, a média e a adventicia ddo a parede arterial a
resisténcia suficiente para impedir uma dilatacdo excessiva quando sujeitas a diferentes
cargas. N&o existe diferenca significativa entre a distribuicdo de colagénio na camada
média e na adventicia das artérias saudaveis e com aterosclerose.

—— Vasa vasorum

Nerve

= Tunica Adventitia

External Elastic
Membrane — Tunica Media
Smooth Muscle

Internal Elastic
Membrane

Lamina Propria

(smooth muscle and . )
connective tissue) — Tunica Intima

J Basement
’“ Membrane

Endothelium

Figura 5 - Estrutura da parede arterial [5]
Bifurcacao da artéria carétida comum

A artéria carétida comum (CCA) direita (Figura 6) ou esquerda encontram-se
numa bainha de tecido conjuntivo, juntamente com a veia jugular interna e o nervo vago,
profundamente ao mdsculo esternocleidomastoideu, e ramificam-se nas artérias
carotideas interna e externa, ao nivel da quarta vértebra cervical.

Geralmente, ocorre um alargamento bolboso na zona da bifurcagéo, onde se inicia
a Artéria Cardtida Interna (ICA), denominado de bolbo carotideo. A forma anatémica da
artéria carotida esquerda e direita é varidvel de individuo para individuo. A ICA penetra
no cranio e fornece sangue para a maioria das estruturas intracranianas, enquanto a
Artéria Caroétida Externa (ECA) ramifica em varios vasos de menores dimensdes que
fornecem sangue ao pescoco, rosto e couro cabeludo.
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O Itmen da CCA tem um diametro de aproximadamente 7 mm, o seu fluxo é
pulsatil e tem uma componente sistolica de elevado grau visto ser um ramo da crossa da
aorta (a esquerda) e do tronco braquiocefalico (a direita). A ICA tem um fluxo de baixa
resisténcia, apresentando uma onda de Doppler com uma forma de curva ascendente
sistdlica e ingreme, seguido por um fluxo monofasico com uma relativamente grande
componente diastolica; estas caracteristicas caracterizam um menor fluxo pulsatil
necessario uma vez que a ICA tem que garantir um fluxo continuo para o cérebro. Por
outro lado, o fluxo na ECA é mais pulsatil e tem uma menor componente diastélica. A
CCA, como fornece sangue a ambas as ramificacOes, apresenta uma forma de onda mista.

Artéria cardtida interna

Artéria carétida externa

Artéria carétida comum

Figura 6 - Localizacdo da bifurcagdo da artéria Car6tida [42]

2.3 Hemodinamica

Caracteristicas do fluxo

A hemodinamica € o estudo da circulagdo do sangue. O sangue flui, sem parar,
por uma grande quantidade de artérias e veias dentro do corpo humano. O seu
comportamento depende de inGmeras propriedades fisicas como a temperatura, a
viscosidade, a pressao arterial e ainda a geometria dos vasos onde circula, nomeadamente
o didmetro da artéria, a existéncia de ramificacdes, bifurcacdes, estenoses (redugéo local
da secgdo de um vaso sanguineo) ou oclusdes.
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A energia necessaria para proporcionar o fluxo do sangue é dada pelo batimento
ciclico do coracéo, o ciclo cardiaco. Este ciclo esta dividido em duas fases, a sistole e a
diastole. Na sistole, o sangue é bombeado com uma pressdo elevada para que sejam
atingidos todos 0s pontos do corpo e as artérias sao deformadas no sentido de aumentar
o lumen, permitindo assim a circulacdo do sangue. Na diastole, a pressao é mais baixa e
as artérias recuperam a sua configuracao original.

A contracgdo do coracdo leva a ejecdo do sangue para o sistema arterial, que devido
a impedancia arterial aumenta a pressdo em conformidade. A pressdo propaga-se entdo
como uma onda pelas artérias, dado que estas tém uma grande distensibilidade. As
propriedades mecanicas dos vasos e os fatores geométricos, por exemplo a existéncia de
estenose, ttm um papel dominante na forma como as ondas se propagam através destes.
Desta forma o valor instantaneo da pressdo e a geometria da artéria determinam a
velocidade local do sangue.

A variacgdo do ciclo cardiaco provoca padrfes caracteristicos de pressdo e fluxo
na CCA (Figura 7), que tém um aumento acentuado no pico sistélico; depois a pressdo
decresce mais gradualmente que o fluxo. Estas variacdes de pressao e velocidade do fluxo
em conjunto com as alteracGes morfologicas vao ter um papel relevante no aparecimento
da aterosclerose [6].

(a) (b)

8-
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Flow (ml/s)

Pressure (mmHg)
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Figura 7 - (a) Forma da onda de pressdo na CCA; (b) Forma de onda do fluxo nas artérias carétidas
interna e externa [6]

A tens&o de corte na parede consiste na forga de arrasto que o0 sangue exerce sobre
as células endoteliais, proporcionalmente ao gradiente da velocidade normal a sua
superficie e causada pela viscosidade. Esta grandeza calcula-se através da distribuicéo
das velocidades na vizinhanca da parede (campo de velocidades local), pois é de dificil
medicdo in vivo ou in vitro. A sua distribuicdo depende das &reas de recirculacéo,
alteracdes de diametro, elasticidade, zonas de separacao e turbuléncia.
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A propagacéo da onda de pressao leva a deformacéo dos vasos; enquanto 0s vasos
retilineos apresentam deformacgdes homogéneas, nas curvas e bifurcacoes as deformacoes
variam localmente de forma significativa. Assim, as deformacdes também sao relevantes
no inicio e progressdo da aterosclerose como se pode observar na Figura 8, dependendo
do tipo de tensdo de corte as células endoteliais mudam de forma.

Endothelium

Media Layer

Adventitial Layer

Figura 8 - Representagdo da mudanga da forma das células do endotélio: a uma tenséo de corte fisioldgica
e a uma tenséo de corte reduzida

Propriedades reolégicas do sangue

O escoamento do sangue no corpo humano pode ser estudado do mesmo modo
gue o escoamento de um qualquer fluido no interior de uma tubagem, utilizando os
principios da mecanica dos fluidos, onde as propriedades mais relevantes em relacdo ao
fluido sdo a massa especifica, densidade, viscosidade e compressibilidade.

A massa especifica, p, de uma substancia é definida como a massa por unidade
de volume:

p:

<| 3

(1)

onde m é a massa do fluido e V é o volume ocupado pelo fluido. A unidade do Sistema
Internacional (SI) da massa especifica é assim Kg/m3. Nos liquidos, como o volume
ocupado por uma dada massa € quase invaridvel, a massa especifica é praticamente
constante. Sdo por isso tratados usualmente como fluidos incompressiveis. A massa
especifica da &gua ps4uq @a0cc = 1000 Kg/m?>. Para o sangue considera-se que a sua
massa especifica € cerca de 6% maior que a da agua, 0 que correspondera a
1060 Kg/m3.

A densidade, d, é definida como o quociente entre a massa especifica do fluido e
a massa especifica da dgua. Trata-se, portanto, de uma grandeza adimensional. O sangue
apresenta uma densidade de 1,06.
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A viscosidade de um fluido € a propriedade que quantifica a resisténcia do fluido
a forca de corte e ao escoamento do fluido. Desempenha no escoamento um papel andlogo
ao do atrito nos solidos. O comportamento de um fluido, pode ser representado por uma
lei que relaciona a taxa de deformacdo com as tensdes de corte instaladas.

>

pléstico de Bingham

de corte

ensdo

t

Newtoniano

pscudo-plastico

>
taxa de deformacdo

Figura 9 — Relacdo entre a tenséo de corte e taxa de deformac&o para diferentes tipos de fluidos [44]

Na Figura 9, apresentam-se varios comportamentos de fluidos, nomeadamente 0s
modelos pseudo-plastico, newtoniano, dilatante, plastico e plastico de Bingham. As
simulagdes numeéricas apresentadas nesta dissertacao consideram gue 0 sangue apresenta
um comportamento pseudo-plastico, dado pelo modelo de Carreau [7]:

1= oo + (fo — o) [1 + (A7) 2] D/2 (2)

onde u € a viscosidade, u, viscosidade para uma taxa de deformacéo igual a zero, pe
viscosidade para uma taxa de deformacéo infinita, n indice de poténcia, A constante de
tempo e y a taxa de deformacdo. A unidade Sl da massa especifica é o Pa.s. Segundo
este modelo, para taxas de deformacéo baixas (y <« 1/A) o fluido comporta-se como um
fluido newtoniano enquanto que para taxas de deformacéo elevadas (y > 1/1) o fluido
comporta-se como um fluido pseudo-plastico, como mostra a Figura 10. Os valores dos
parametros utilizados estéo representados na Tabela 3.
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Figura 10 - Comportamento do sangue pelo modelo de Carreau [8]

Tabela 3 - Resumo das propriedades reoldégicas admitidas para o sangue

Propriedade Valor Unidades (SI)
Massa especifica (p) 1060 Kg.m™3
Densidade (d) 1,06 Adimensional
Ho 0,0560 Pa.s
Heo 0,00345 cm?.s71
n 0,3568 Adimensional
A 3,313 S
Compressibilidade Incompressivel -

indices hemodinamicos

As simulagdes numéricas do fluxo de sangue nas artérias carotidas considerando
diferentes percentagens de estenose, permitem determinar indicadores de risco de
desenvolvimento e progressdo de aterosclerose. Neste estudo foram considerados trés
indices hemodinamicos baseados na tensdo de corte da parede da artéria (WSS). Estes
indicadores sdo definidos pelas seguintes equacdes, onde T é o tempo do ciclo cardiaco,
s a localizacdo na parede da artéria e t o instante de tempo.
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e TAWSS — média temporal da magnitude da tensdo de corte na parede ao longo
de um ciclo cardiaco:

T
1
TAWSS = T,f [WSS(s,t)|dt (3)
0

Valores baixos de TAWSS, inferiores a 0.4 Pa séo favoraveis ao aparecimento da
aterosclerose, enquanto valores superiores a 1.5 Pa mostram que naquela zona se esta a
desenvolver uma estenose. Valores elevados na gama (15-45 Pa) levam a hemolise, isto
é, 0 rompimento de uma hemacia [9].

e OSI - Indice que dé informac&o relativa & variacdo da direcdo do vetor WSS ao
longo de um ciclo cardiaco:

| [, WSS(s, t)dt
[, IWSS(s, t)ldt

0SI =0,5|1— (4)

Este indice estd compreendido entre valores de 0 a 0,5. Valores de OSI proximos
de 0,5 sdo zonas onde existem grandes variacdes na dire¢cdo do escoamento e sao,
portanto, zonas de risco para o desenvolvimento da aterosclerose [10].

e RRT — tempo relativo de estagnacdo/refluxo. E uma medida do tempo de
permanéncia das particulas do fluido junto da parede:

1

RRT =1 =2 0sD.Tawss ()

O RRT estad compreendido entre valores de 0 a infinito (para zonas de grande
recirculacdo onde o valor de OSI tende para 0,5). Valores de RRT superiores a 8 sdo
considerados elevados [11].

2.4 Doencas Arteriais - Aterosclerose

As doencas cardiovasculares sdo atualmente a principal causa de morte e
morbilidade nos paises desenvolvidos prevendo-se que em 2020 a aterosclerose se torne
a principal origem de doencas cardiovasculares [12] [13].
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A aterosclerose € uma doenca de origem multifatorial, caracterizando-se por ser
sistémica, cronica e influenciada por varidveis genéticas e ambientais, sendo
patologicamente correlacionada com alguns fatores de risco tais como hipertensdo
arterial, diabetes, obesidade, sedentarismo e historia familiar [14]. Caracteriza-se por ser
uma doenca progressiva dos vasos sanguineos e descreve-se Como uma associagao entre
uma alteracdo biogquimica dos lipideos e um endurecimento do vaso, causada pela
acumulacdo de gorduras, colesterol, calcio e outras substancias bem como pelo resultado
do processo inflamatdrio que esta acumulacdo potencia na camada intima. As placas de
ateroma formam-se maioritariamente nas artérias que se ramificam ou bifurcam ou em
zonas com estenose, zonas onde o fluxo é turbulento. Estas zonas caracterizam-se por
serem de baixa velocidade, préximas da obstrucdo, o que causa 0 aumento da queda de
pressdo e a resisténcia ao fluxo. Como tal, o fluxo reverso na vizinhanga da estenose
aumenta, tornando estes locais mais vulneraveis a aterosclerose [15]. Esta dissertacéo
estuda a hemodindmica da bifurcacdo da car6tida comum (Figura 11) uma vez que a
aterosclerose apresenta uma prevaléncia de 20 a 40% neste local compreendendo os
ultimos centimetros da artéria carétida comum e os primeiros da carétida interna,
maioritariamente na zona do bolbo carotideo que se encontra na carétida interna logo
depois da bifurcacdo.

Brain

External

carotid artery
(supplies face,
scaip and neck)

Intemal carotid
artery (supplies
blood to beain)

Figura 11 - A: Localizagdo, B: Artéria com fluxo normal, C: Artéria com acumulacdo de placa aterosclerética [43]

Na bifurcacdo da CCA, a placa de aterosclerose pode levar a estenose causando a
reducdo de fluxo sanguineo para o cerebro. A estenose, reducgéo local da seccdo de um
vaso sanguineo, provoca por vezes a oclusao do limen arterial (Figura 12). Esta doenca
resulta de um processo continuo ao longo do tempo. As fases iniciais podem encontrar-
se nos jovens (estrias gordurosas), enquanto as complicacBes clinicas normalmente
detetam-se desde a meia até a terceira idade.
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Figura 12 - Acumulacdo de substancias (aterosclerose) [16]

smooth muscle

A formacdo da placa de aterosclerose envolve varias etapas: lipoproteinas de
baixa densidade associadas a um processo inflamatério acumulam no endotélio. Depois
as lipoprotreinas penetram nesta camada e comecam a oxidar. Mondcitos comegam
também a entrar no endotélio para se ligarem as lipoproteinas oxidadas que d&o depois
origem a células espumosas. Depois, uma camada fibrosa de musculo é formada para
estabilizar a placa. A partir deste ponto a estenose desenvolve-se, obturando a passagem
da corrente sanguinea que com o consequente aumento da velocidade do sangue e das
tensbes de corte pode levar a rutura ou fissura da placa, dando origem a AVCs.

Inicialmente os sintomas da aterosclerose ndo sdo detetaveis clinicamente e a
placa é estavel. Com o desenvolvimento posterior da placa fibrogordurosa ocorre a
inflamacdo, crescimento da placa e calcificacdo, criando-se uma placa vulneravel. Este
estagio leva a trés fases clinicas diferentes como esta representado na Figura 13. Uma vez
que a placa aterosclerética cria uma estenose, ocorrem modificagcGes no padrao do fluxo
e no processo pato-fisiologico. A reducdo da area de fluxo na estenose produz grandes
valores de WSS, velocidades de fluxo altas e pressdes baixas o que contribui para o
crescimento progressivo da placa [17]. Ja as regides a jusante das estenoses (garganta da
CCA) apresentam um comportamento biomecéanico diferente causado pela presenca de
escoamentos de transicdo e turbulentos. Um escoamento turbulento associado a altos
valores de WSS causa o transporte de massa para dentro da parede arterial proximal a
estenose, podendo enfraquecer a placa, tornando-a assim vulneravel a rutura [18].

O estudo da patogénese desta doenga encontra-se pouco esclarecido, uma vez que,
ocorre no interior das paredes dos vasos, a sua génese € de dificil observacéo e a evolugédo
da doenca é lenta e progressiva, dificultando a elaboracdo de experiéncias para o seu
estudo [19]. A opcdo pelo tratamento cirargico destas lesdes, quando diagnosticadas €
baseada no grau de estenose.
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3 Conceitos de Mecanica dos Fluidos

Apresenta-se de seguida o desenvolvimento das equacdes diferenciais que
descrevem o0 movimento dos fluidos. Estas equacdes sdo bastante complexas e
geralmente ndo podem ser resolvidas de modo exato exceto para alguns casos simples
que permitem obter uma solucdo analitica. Os restantes casos recorrem a métodos
numéricos. O escoamento do sangue na bifurcacdo da carétida pode ser estudado como o
escoamento no interior de um tubo, utilizando os principios da mecanica dos fluidos.

3.1 Andlise diferencial do escoamento

As equacdes do movimento dos fluidos séo baseadas no principio da conservagao
da massa e na segunda lei do movimento de Newton. Considere-se entdo que inicialmente
um elemento infinitesimal de fluido se encontra numa determinada posigéo e que passado
um determinado intervalo de tempo d¢ encontra-se noutra posi¢ao, conforme representado

na Figura 14.

Element at 7, Element at 1, + o1

Linear Rotation Angular

General Translation
deformation deformation

motion
Figura 14 - Tipo de movimento e deformacdo de um elemento infinitesimal de fluido [20]
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Assim um elemento de fluido apresenta um movimento que pode ser considerado
como o0 somatério de varios movimentos, translacdo, rotacdo, deformacédo linear e
deformacéo angular que apesar de ocorrerem simultaneamente sdo estudados de forma
independente aplicando-se depois o principio de sobreposicdo de movimentos.

O campo de velocidade de um escoamento é descrito pelo seu vetor velocidade
ao longo do tempo em todos os seus pontos, V (x, y, z, t). Isto significa que a velocidade
de um elemento de fluido depende da sua posicdo no campo dos deslocamentos e do
instante em que ocupa a respetiva posicdo; esta forma de descrever o movimento é
designada por método de Euler. O vetor velocidade é entdo expresso por:

V(x,y,z,t) =ulx,y,z, )L + v(x,y,z t)] + w(x,y, z, t)E (6)

Onde u, v, w sdo as componentes da velocidade nas direcdes X, y e z respetivamente e
7,7, k os correspondentes vetores unitarios conforme o referencial da Figura 15.

Figura 15 - Sistema de eixos considerado [20]

O vetor aceleracéo € obtido derivando o vetor velocidade:

DV oV

=—=—+4
“=Dt " 3t

v (7)

Onde V representa o operador gradiente e D o operador derivada material.

av av av av



ay=—+u—x+v—y+w— (10)
a;, =—-tu—+v—-+w—_— (11)

Pela lei da conservagdo da massa, a massa M do sistema tem de permanecer
constante ao longo do tempo, o que implica derivada nula ao longo do tempo:

DM
ST 0 (12)

O principio da conservagdo da massa refere que a massa do sistema permanece
constante ao longo do tempo, ou seja, a taxa de acumulacdo de massa num volume de
controlo é igual a massa que entra menos a massa que sai. Utilizando uma abordagem de
aplicacdo a um volume de controlo o principio da conservacao da massa apresenta-se da
seguinte forma:

0 S
3 pdV + ij.ndA—O (13)

vc N

A Equacdo 13 é conhecida como a equacdo da continuidade e pode ser aplicada a
qualquer volume de controlo finito (VC) delimitado por uma superficie de controlo (SC).
O primeiro integral da equacdo apresenta a taxa de variagdo temporal da massa no interior
do volume de controlo enquanto o segundo integral diz respeito a variacdo do caudal de
massa que passa ha superficie de controlo.

Aplicando a Equacédo 13 a um pequeno volume de controlo conforme o exemplo
da Figura 16 em que é apresentado um escoamento segundo eixo dos x (a analise é igual
para as restantes direcdes), obtém-se a equacéo da continuidade na forma diferencial.

v _dlpu) 6x|sy 57 ‘
ay [’m x 2|7 3

| Fu — | e ——

T v St

pu + 2(pu) 8x sy 57
ox 21"

Figura 16 - Escoamento através de um elemento infinitesimal de fluido [20]
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Como o elemento é infinitesimal, o integral de volume da Equacéo 13 pode ser
expresso da seguinte forma:

0 ap

cv

A taxa de variacdo da massa através da superficie do elemento pode ser obtida
considerando o fluxo em cada direcdo dos eixos separadamente, que neste caso ficara:

S d(pu)  d(pv)  d(pw)

N

Pelas equacdes 13, 14 e 15, temos que a equacdo diferencial para a conservacgéo
da massa é:

dp a(pu)+<3(/)17)+0(;f)W) _
Jt 0x dy 0z

0 (16)

A Equacdo 16 ¢ a equacdo de continuidade, uma das equacBes fundamentais da
mecénica dos fluidos. Pode também ser expressa na forma vetorial por:

9 v =0 17
5c T VeV = (17)

Aplicando a segunda lei de Newton a uma massa infinitesimal om temos:
6F = dma (18)
E necessario considerar dois tipos de forcas nas particulas de fluido, forcas
superficiais (F;) e forcas de campo (F,) distribuidas pelo elemento. A unica forca de
campo relevante para esta dissertacao sera a forga gravitica que ficara definida por:
0F, = émg (19)
Onde g é o vetor que representa a aceleracdo da gravidade. Dividindo nas trés diregdes:

OF; = dmg, (20)

6F;y = émg, (21)
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0F,, = émg, (22)

As forcas de superficie que atuam num cubo elementar de fluido podem ser
expressas em termos das tensdes de corte e normais que atuam nas faces desse elemento

como representado na Figura 17.

(_)Tm’ M s, s
(r‘.‘.+ Ty 2 ) 8x 6z

(-)TZ.X 52
(Tﬂf dz 2

) ox oy

/ 5_\‘

—— (cr_\,_\ +

E)G,\',\ X s
((Yn -3 ?) O 0 7 e o

(_)GU 5.\') Sy 87

dx 2

(7)1'” N s s
- T 5 dx 0z

Figura 17 - Forcas de superficie na dire¢do x que atuam no elemento fluido [20]

Fazendo o balanco de forcas temos:

_(00xx  0Tyy 0Ty,
OF, = ( I 3y Fp 6x6ydz (23)
0Ty, 00y, 0Ty,
0F;y = < o dy + 57 6x6yéz (24)
SE. = 0T, 0T, 00, Sx5VS
sz — ax ay aZ X y 4 (25)

Somando as forcas de superficie com as forgas de campo teremos a resultante das

forcas que atuam no elemento fluido:

8F = 6F, + 8F,

(26)

Combinando agora a Equacéo 8 e 26, é possivel obtermos as equagdes diferenciais

do movimento do fluido:
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00yx | OTxy 0Ty,  (Ou Ju du u

PIx ¥ Gx T oy T oz (Gt vt vy e (27)
0Ty, 00y, 0Ty Jdv Jdv dv v

P9y x "oy oz (G gt vt g) (28)
0Ty, 0Ty, 00, aow aw ow ow

P92 % G Ty T oz =0 (5 U5y ”E””E) (29)

De notar que o nimero de equagfes € menor que o nimero de incognitas, sendo
assim necessario simplificar estas mesmas equacdes para que seja encontrada uma
solucdo analitica. Falta ainda considerar os efeitos viscosos do fluido em estudo, sendo
de relembrar que neste estudo se considera que o fluido em andlise, o sangue, apresenta
um comportamento pseudo-plastico. Contudo, como o fluxo de sangue na bifurcacdo da
artéria carotida ir estar situado na zona de viscosidade infinita (i), podemos assumir
que a relacdo entre a tensdo e a deformacdo € linear. Estas relagdes sdo as seguintes:

1 u

Oxx = § (O’xx + Oyy + O'ZZ) + 2/1& (30)
1 av

Ty = §(axx +0yy +0,,) + Z,u@ (31)
1 ow

Oyy = § (O'xx + Oyy + O'ZZ) + 2;15 (32)

O primeiro termo das equacdes 30 a 32 representam a média das trés tensdes
normais. As tensoes de corte sdo:

_ _ Ju 0Jv
Txy = Tyx = H (@ * a) (33)
B B ov ow
Tyz = Tyz = H# (& * 5) (34)
ow Jdu
Tuzx = Txz — U (a + &) (35)
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A partir das equacdes das tensdes (30 a 35) e das equagdes do movimento (27 a
29), podem ser obtidas as equacgdes de Navier — Stokes:

(au ou  Ou 6u>_ 6p+ N 62u+62u+62u
P T T ox TPIxT R G2 T 52 T g2 (36)

(817 ov  dv av) B 6p+ N 62v+62v+62v
,0 - ay pgy u axz ayz 022 (37)

(aw ow  ow 0W>_ 0p+ N 62W+62W+62W
p T Tz TPITH\Gxz Ty To,2)  (38)

Os termos do lado esquerdo da igualdade representam a aceleracdo e 0s termos
do lado direito sdo relativos as forcas. Estas equacgdes diferenciais parciais, ndo lineares,
de segunda ordem, apenas tém solucdo analitica para um conjunto reduzido de problemas.
Apesar de que conjuntamente com a equacao de continuidade (16) obtermos um sistema
de equacdes com quatro equagdes e quatro incognitas (u, v, w, p), ndo existe atualmente
método de resolucdo analitico para este tipo de equacBes. A equacao de Navier — Stokes
é um dos pilares da mecénica dos fluidos e um dos famosos problemas do milénio [21],
pelo que em maio de 2010 o Clay Mathematics Institute ofereceu um prémio de um
milhdo de délares a qualquer pessoa que encontrasse um método de resolugdo para esta
equacéo para um problema concreto.

3.2 Niumero de Reynolds

O numero de Reynolds representa a razao entre as forcas de inércia e as forgas
viscosas, definido por:

Re = —— (39)

Onde Re é o nimero de Reynolds, p a massa especifica do fluido (Kg/m3), V a
velocidade de escoamento (m/s), D o didmetro interno da secgdo tubular onde escoa o
fluido (m), e u a viscosidade dindmica do fluido (Kg/m.s).

Este pardmetro adimensional é utilizado na mecénica dos fluidos para definir o
regime de escoamento, conforme a Figura 17.
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Figura 18 - regimes do escoamento em funcéo do nimero de Reynolds [22]

O escoamento na artéria carétida terd sempre um nimero de Reynolds inferior a
2300 pelo que o seu regime é laminar e as for¢as viscosas sdo predominantes. Este regime
caracteriza-se pelas particulas do fluido se moverem ordenadamente em laminas ou
camadas, cada uma delas deslizando suavemente sobre a sua camada adjacente. Neste
tipo de regime particulas do fluido tendem a percorrer trajetorias paralelas.

3.3 Numero de Womersley

Em escoamentos cujo regime é ndo estacionario, o nimero de Reynolds ndo é
suficiente para caracterizar o escoamento e a caracterizagao da relacdo entre as forcas de
inércia ndo continuas e as forcas viscosas é feita recorrendo a mais um parametro
adimensional, o numero de Womersley. O numero de Womersley caracteriza a natureza
periodica de um escoamento e é definido por:

w
a=R pT (40)

Onde R (m) é raio da seccéo onde circula o fluido, p ¢ a massa especifica (Kg/m3), p é

a viscosidade dinamica (Kg/m.s), e w € a frequéncia angular (w =
frequéncia cardiaca (bpm)
21 " ).
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E o nimero de Womersley que define o perfil de velocidade presente num
escoamento de regime nédo estacionario. A variacdo do valor do numero de Womersley
ird proporcionar diferentes perfis de velocidade: para valores de o baixos, o perfil de
velocidades correspondente sera proximo do apresentado pela solucéo de Pouseille, com
forma parabolica. Com o aumento do numero de Womersley, a forma do perfil de
velocidades ira sofrer alteracGes, as velocidades maximas deixam de se apresentar no
centro do escoamento, verificam-se nas zonas mais exteriores e junto as fronteiras do
escoamento [22] e as forcas de inércia passam a dominar, sendo esse efeito visivel no
centro da conduta, onde o perfil de velocidades se torna mais achatado (Figura 19).

No sistema circulatério humano pode dizer-se que numero de Womersley
apresenta valores num intervalo de 1073 até valores acima de 20; o valor do limite
inferior encontra-se nos vasos capilares, enquanto os valores mais elevados encontram-
se nos vasos de maior dimensédo, podendo mesmo chegar a 22 na artéria aorta.

a=1 a=d
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Figura 19 - Perfil de velocidades em fungdo do nimero de Womersley [23]

3.4 Escoamento de Pouseille

A solucgéo exata do escoamento laminar em regime permanente, num tubo reto, é
conhecida, e chama-se escoamento de Hagen — Poiseuille. Esta denominacdo é em
homenagem ao fisico francés Jean Léonard Marie Poiseuille (1797 - 1869) e ao fisico
alemao Gotthilf Heinrich Ludwig Hagen (1797 - 1884). De destacar o facto de Poiseuille
em 1828 ter obtido o seu grau de Doutor em Ciéncias com uma dissertacao intitulado
“Recherches sur la force du coeur aortique ” (Investigacdo da forca do coracgao aortico),
estando ele interessado no estudo do fluxo sanguineo em tubos.
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Para melhor aplicarmos as consideracdes deste tipo de escoamento torna-se
conveniente definir as equacdes de Navier-Stokes em coordenadas cilindricas,

resultando:
vy vy | vgdv, v avr) _op (1 d ( aur) vy
(6t+vr6r+r69 r+vzaz - 6r+pgr+‘u rarrar r2 41
1 0%, 2 0%y 62vr) (41)
r2 002 r2 96 0z2
dvg 0vg . vgOvg VyVg avg) _ _19p (1 a ( 8179) .
p(6t+r6r+r69 s T V2o, )T Trae T PIe TR,
vg n 1 0%vg 2 azvr_l_ 62179) (42)
r2  r2 902 r2 90 0z2
s o, V2 4 Vo0V %)__a_v (li( 61) 1 9%,
(at+vr6r+r66+vzaz - 6z+pgz+’u rarrar +r2692+ 43
azvz) (43)
0z2

3.5 Escoamento Pulsatil;: Escoamento Arterial de
Womersley

A equacdo da continuidade (16), € valida tanto para fluidos compressiveis como
para incompressiveis. Para o escoamento do sangue, um fluido que estamos a considerar
incompressivel, a equacdo da continuidade poderad ser simplificada, dando origem a
seguinte equacao:

6u+6v+aw_0
ox dy 0z (44)

Em artérias de maiores dimensfes, tal como na artéria carétida, é de extrema
importancia ter em consideracdo o escoamento pulsatil e serd de novo conveniente
escrever a equagdo do movimento e da conservagdo da massa em coordenadas cilindricas
(, 6, z), tendo em consideracdo que V, = 0, pelo facto de se tratar de um escoamento axi
simetrico. Teremos assim as equagoes:

avr+vr+6vz_0
or r 9z (45)

Jor? r or 0z%2 12

at  por p

dv,  10p u(@zvr_l_lavr 0%v, vr>
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ov 10 0*v, 10v, d%v
a_tz__Ea_ZJ’%(arzz”LF or az22> (47)

Nas equacOes 45 a 47, a forca gravitica foi desprezada, considerando-se que 0
escoamento decorre numa artéria em posicao horizontal, sendo que as diferencas para
uma artéria na vertical seriam minimas e assim obtém-se uma simplificacdo importante.
Sera também assumido que as paredes das artérias séo rigidas, ndo permitindo assim que
haja movimento na direcdo radial, V. = 0, o que trard mais simplificaces na equacgéo da
continuidade:

Ovz_oﬁavz_azvz_o
0z dz 02z (48)

Utiliza-se esta simplificacdo no estudo do fluxo sanguineo na bifurcacdo da
carétida comum, pois estes estudos séo feitos em grupos de pessoas idosas em que se
verifica o aumento gradual da rigidez das artérias mais periféricas causado pelo aumento
do réacio da espessura da parede/diametro do vaso e onde as paredes das artérias perdem
elasticidade. Das equacdes (45 a 48), pode obter-se as seguintes simplificacdes:

dp
o =0 (49)

ov, 19p p 62v2+16vz
at poz p

- or?2 r or

(50)

Da equacéo 49 conclui se que a pressdo sera constante ao longo de toda a secgéo,
ou seja, na coordenada r, variando apenas com a distancia axial e com o tempo, sendo
que a velocidade axial sera apenas funcdo do raio e do tempo, ou seja, p(z,t) e w(r, t).

Devido ao comportamento pulsatil que o sangue apresenta, o gradiente de pressédo
apresentado no escoamento de Pouseille ndo sera constante ao longo do tempo; uma vez
que o gradiente de pressdo, dp/dz, e a velocidade sdo funcbes periodicas podem ser
representadas por series de Fourier. Assim é assumida uma variacdo sinusoidal para estas
funcOes, dada pelas equagOes seguintes:

dp

7 _ peiot
a7 = A¢” (51)
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v, =Ww (r)ei“’t (52)

Substituindo as equacdes 51 e 52 na equacdo 50 obtém se:

2
iwt:_é ia)t_{_E(a w 16_W>eiwt

fww(r)e ¢ p\orz " ror (53)
Que dividindo por e*®¢ fica:
°w 1ow iwp A
or? ror Lou (54)

Esta equacdo pode ainda ser normalizada atraves da relacéo, y = %, obtendo se finalmente

a equacao:

A
—‘|‘————R2W:—R2 (55)

Na equacio 55, a presenca de a? (nimero de Womersley) revela a importancia
deste parametro, para o célculo do caudal e do perfil de velocidades do escoamento.

62W+16W . _AR2
52 33y i W—# (56)

Para encontrar a solu¢do da equacao 56, sera usada a funcéo de Bessel [24]:

0%y dy
2 2 2
z 022+Zaz+(z n*)y =0 (57)

Esta funcéo é conhecida como a equacdo de Bessel do primeiro tipo, de ordem n.
A solugéo para a equacdo de Bessel considera como condigdes de fronteira a velocidade
junto a parede ser nula, ou seja, ndo existir atrito entre a parede e o fluido. Por fim temos
entdo como solugdes para o calculo da velocidade em fungéo do raio e, em funcéo do raio
e do tempo, as seguintes equaces, respetivamente:
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= | ! W (58)

Para a obtencdo da equacdo para célculo do caudal bastara integrar a equacao
para a velocidade, em funcéo do raio e do tempo, ao longo da secc¢ao:

3
iw 2] 2
A flw(r)y dy = TR2Aet®t alj( E %C)Z> (60)

le

0 lwp i

Estas equacdes séo funcGes complexas e podem ser tratadas separando os termos
com parte real e imaginaria. Podem ser expressas em termos de magnitude, fase e angulo
de fase que representa o desfasamento relativamente ao gradiente de pressdo harmonico.

4 Conceitos de Elasticidade

4.1 Tensao

Uma artéria sujeita a pressdo sanguinea desenvolve trés tensbes principais,
perpendiculares entre si, tensdo radial (a3 ), longitudinal (o;) e circunferencial (a4), como
representado na Figura 20.

d

Figura 20 — Esquema das tensdes principais ag, o € a4 que se desenvolvem devido a pressdo sanguinea
P. h é a espessura da artéria e d o seu diametro interior [25].
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Como o diametro da artéria cardtida é muito superior a sua espessura, a tenséo
radial € considerada pequena comparada com a tensdo longitudinal e circunferencial [26].
Para o calculo da tenséo longitudinal seria necessario saber a forca axial que alonga a
artéria, contudo a medicao experimental desta forca ndo € possivel in vivo pelo que se ira
considerar que a tensdo circunferencial € a tensdo dominante que se desenvolve na parede
arterial para resistir & onda de pressao sanguinea. A tensdo circunferencial pode ser
calculada sabendo a presséo arterial, o didmetro do limen e a espessura da parede por:

Pd

O'g:ﬁ

(61)

onde P é a pressao arterial, d o didmetro do Iimen e h a espessura da parede.
4.2 Deformacao

Para além das tensGes é necessario avaliar também as deformac6es provocadas
pela pressdo ao longo do ciclo cardiaco. A deformagdo circunferencial pode ser calculada
por:

onde §d representa 0 aumento do didmetro do limen durante o ciclo cardiaco.

4.3 Modulo de elasticidade

O mddulo de elasticidade é dado pelo declive da curva de tensdo-deformacéo.
Serdo considerados dois modelos elasticos para a defini¢do da rigidez da parede arterial,
um modelo linear elastico e um modelo hiperelastico.

O modelo linear eléstico é caracterizado por apresentar uma variacdo linear da
tensdo desenvolvida com a deformagéo sofrida, ou seja, 0 seu modulo de elasticidade é
constante. A curva caracteristica deste modelo esta representada na Figura 21.
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Figura 21 — Curva tensdo- deformac&o caracteristica para um modelo linear

O modelo hiperelastico € caracterizado por apresentar uma variacao ndo linear da
tensdo desenvolvida com a deformacdo sofrida, ou seja, o seu mddulo de elasticidade é
varidvel. A curva caracteristica deste modelo esta representada na Figura 22.

E.s'.\'.\'lule

Stress

Ediusl()/e

Strain

Figura 22 - Curva tensdo- deformacdo caracteristica para um modelo hiperelastico [25]

Analisando a Figura 22 verifica-se que existe um aumento do declive da curva
com a deformacéo o que indica que existe um aumento da rigidez da parede arterial desde

o fim da diastole até ao pico sistolico.
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5 Metodologia

Solugbes numéricas aceitaveis, exigem um compromisso entre precisao e utilizacdo de
recursos computacionais:

» Para cada bifurcacdo carotidea estudada simulou-se em primeiro lugar a
hemodindmica do fluxo sanguineo utilizando o programa ANSYS Fluent (parede
rigida-formulacdo euleriana).

» Posteriormente as pressdes nas paredes arteriais obtidas pela simulagéo anterior
foram importadas para 0 ANSYS Structural com a finalidade de se estudar a sua
deformacéo considerando uma lei de comportamento elastico linear e duas leis de
comportamento néo linear (formulagéo lagrangeana).

A modelacdo numérica do fluxo sanguineo ao longo do ciclo cardiaco, em regime
pulsétil permitird obter uma boa aproximacdo para o estudo do fluxo sanguineo em
regides de turbuléncia como bifurcagdes e curvaturas. Neste estudo criou-se um modelo
tridimensional da vizinhanca de uma bifurcacdo carotidea e efetuou-se a simulacéo do
fluxo sanguineo considerando diferentes condicGes fronteira nomeadamente, a imposicao
de perfis de velocidade (perfil de Womersley) na seccdo de entrada da artéria carétida
comum, a montante da bifurcacéo, e a imposicao de perfis de pressédo na ICA e ECA nas
seccdes a jusante da bifurcagéo.

Para se gerar as geometrias 3D da bifurcacdo carotidea sdo necessarias 3 etapas:
adquirir as imagens, segmentar as imagens de modo a extrair o contorno do limen,
utilizando imagens Doppler modo-B, longitudinais e transversais, e reconstruir
virtualmente o modelo que reproduz a geometria da parede arterial. Depois de obtida a
geometria é necessario gerar a malha de elementos de volume, para definir o dominio da
simulacéo e as condigdes de fronteira apropriadas. Desta forma o modelo reconstruido
estd pronto a ser usado para a simulagdo computacional do fluxo sanguineo.

As simulagbes computacionais apresentadas sdo baseadas num conjunto de
imagens US de pacientes de meia-idade com uma placa de aterosclerose visivel na artéria
carotida interna e diferentes percentagens de estenose.

A Figura 23 representa o algoritmo utilizado para a simula¢do computacional do
fluxo sanguineo na bifurcacédo carotidea a partir de imagens medicas obtidas na pratica
clinica.
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Figura 23 - Esquema representativo das etapas que compdem a metodologia desta dissertacéo

Apbs a simulacdo do fluxo sanguineo, é necessario estudar a deformacdo das
paredes das artérias, provocadas pela pressdo do sangue, ao longo do ciclo cardiaco. A
geometria da parede da bifurcacdo carotidea foi definida utilizando informacdo dada
pelas imagens Doppler modo-B, onde € possivel observar a placa de aterosclerose.

5.1 Aquisicédo de imagens

As imagens aqui apresentadas resultam da cooperacdo entre a unidade de
Neurossonologia do departamento de Neurologia do Hospital S. Jodo e o INEGI/
DECMEC, no &mbito do projeto intitulado PTDC/SAU-BEB/102547/2008, “Simulagio
computacional do sistema cardiovascular tendo em vista aplicagdo hospitalar”. Para este
projeto foi criado e aprovado pelo comité de ética institucional local um protocolo de
registo e analise das imagens médicas que resultam de observacgdes recolhidas através do
exame de US Doppler.

Este protocolo estabeleceu-se para permitir a validacdo dos modelos de simulagéo
numeérica, onde o registo e analise sdo elaborados em bifurcacdes planas, isto é a anatomia
do utente deve ser tal que permita adquirir uma imagem planar. Assim a imagem planar
evita a interferéncia de erros de observacdo causados pela presenca de elevados graus de
curvatura [27].
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Figura 24 - Imagem de US modo duplo (modo-B com PW) com descrigdo das velocidades

As imagens da sec¢do longitudinal e transversal sdo obtidas deitando o paciente
de costas, com a cabeca virada 45°. A quantificacdo das velocidades durante o ciclo
cardiaco é feita pela recolha de imagens Doppler de onda pulsada (PW), em que a sonda
se encontra posicionada num angulo de 50-60° [28], num periodo de aproximadamente
5s 0 que corresponde a 4 ciclos cardiacos.

A recolha das velocidades efetuada nas sec¢des assinaladas na Figura 20 foi
obtida através de uma linha de amostra de 4mm, onde se manteve ativa a funcdo de
correcdo do angulo; na Tabela 4 define-se pormenorizadamente cada uma das seccdes
onde se efetuou as medi¢Ges das velocidades.

Este exame também permitiu obter imagens modo duplo (modo-B e Doppler
pulsado) e o espectro de velocidades que se encontra registado no canto inferior da
imagem. Durante a aquisicdo o técnico especializado efetua o registo dos valores de
velocidade diastolica final e da velocidade do pico sistolico, como se pode observar na
Figura 25.

DECA
PECA

e L/ DCCA
2 ISR Seaates I )

i WG =

i SR

PICA

DICA
Figura 25 - Locais das secc@es de interesse onde foram feitas as medic6es do didmetro e velocidade
segundo este protocolo
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Para a aquisicdo das imagens (modo-B, Doppler PW Color e Color Power) na
artéria carotida utilizaram-se dois ecografos de alta resolucdo: as bifurcacdes 7 e 18 foram
recolhidas usado o ecdgrafo GE Vivid e (General Electric, a GE Healthcare, EUA) com
uma sonda de agrupamento linear 8L-RS (4 a 10 MHz), ja para a bifurcacao 16 utilizou-
se 0 sistema de US Philips iU22 (Philips Healthcare, Bothell, WA, USA) com o
transdutor L9-3 (3 a 9 MHz). As imagens adquiridas encontram-se no formato DICOM.

Tabela 4 - Descricdo dos locais de interesse e da sua posicao, usados para obter as imagens Doppler

DCCA Regido Distal na Artéria  Posicdo mais distal da bifurcacao que pode ser
Carétida Comum medido com um angulo < 60°

PCCA Regido Proximal na Zona de entrada da bifurcacao
Avrtéria Carétida Comum

PICAr Regido Proximal na Posicdo junto da parede interna do bulbo
Artéria Cardétida Interna carotideo

PICAre Regido Proximal na Posicdo junto da parede externa do bulbo
Artéria Cardétida Interna carotideo

MICA  Meio da Artéria Carotida Posicdo entre a PICA e a DICA
Interna

DICA  Regido Distal na Artéria A regido mais distal da car6tida interna que
Cardtida Interna pode ser medido com um angulo < 60°

PECA Regido Proximal na Posicdo préxima da bifurcacdo da cardtida
Artéria Carétida Externa  externa

DECA Regido Distal na Artéria O ponto mais afastado

Carotida Externa
5.2 Segmentacao

A segmentacdo de imagens hospitalares é uma etapa essencial na anélise de
imagens normalmente utilizada para identificar estruturas (6rgaos, lesdes, etc) e obter 0s
seus contornos de uma forma robusta, automatica e eficiente. Segmentar uma imagem
consiste em dividir a imagem em regides maltiplas relacionadas entre si com a finalidade
de isolar objetos ou regides de interesse do resto da imagem. Neste caso a segmentacédo
é aplicada para isolar o lumen da cardtida e extrair o seu contorno.

As imagens de US apresentam uma maior complexidade, o que torna a sua
segmentacdo mais desafiante, porque apresentam bastante ruido, nomeadamente o ruido
speckle e uma grande parte das bordas pode ndo ser visivel, produzindo lacunas nas
fronteiras dos 6rgaos. Devido ao ruido, em muitas imagens Doppler, ndo é facil conseguir
a total definicdo dos limites geométricos da estrutura, sendo necessario o auxilio de

51



profissionais médicos, com uma vasta experiencia neste tipo de analises; esta ajuda é um
apoio crucial para que a definicdo do contorno do limen seja realista e correta. Na Figura
26 apresenta-se a segmentacao da bifurcacéo carotidea de um paciente [29].

Figura 26 - Imagem US modo B segmentada da bifurcacdo 7 [29]

Todas as imagens Doppler modo-B utilizadas para o desenvolvimento deste
trabalho ja se encontravam segmentadas com o objetivo de se determinar os contornos
do limen da regido préxima da bifurcagdo carotidea [29].

5.3 Construcdo da geometria do limen

Para a construcdo do modelo tridimensional a partir das imagens segmentadas
utilizou-se o software comercial FEMAP, da Siemens. Este software € um programa
amplamente utilizado nas mais diversas areas de engenharia, uma vez que permite criar
modelos de elementos finitos de estruturas complexas. O FEMAP também permite
exportar as geometrias criadas para outros programas comerciais, tornando assim
possivel a utilizagdo do programa ANSY'S Fluent para a modelagédo do fluxo sanguineo
na bifurcacéo da carétida comum.

Usando como exemplo a bifurcacdo 7, o s6lido que define a sua geometria foi
construido a partir de imagens US modo B. Apds importacdo de uma imagem
longitudinal da bifurcacdo, ja segmentada, é necessario identificar os pontos
(coordenadas) nos limites da bifurcacdo carotidea que irdo definir a superficie arterial;
esta operacgdo é feita por ajuste de curvas spline. Foram desenhadas 4 splines, a e b que
definem as paredes exteriores das carétidas comum, interna e externa e as splines c e d
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que definem as paredes interiores da carétida interna e externa e se cruzam no ponto que
define o vértice. Como a bifurcacdo 7 apresenta estenose define-se também a spline b’
que define o limite da placa. A defini¢do destas linhas esta representada na Figura 27.

ECA
— T T CCA

STENOSIS
Figura 27 - Curvas spline que constroem a estrutura da bifurcacéo 7

A reconstrucdo da geometria foi feita seguindo as seguintes etapas:

1. Importacdo da imagem longitudinal da bifurcacdo, ja segmentada, para o Femap,

com apresentado na Figura 28;

2. Ajustar os pontos definidos sobre os limites do Iimen a curvas splines, criando
assim as splines a, b, ¢ e d que definem uma estimativa da fronteira do limen para
a ICA, ECA e CCA (Figuras 29 e 30);

3. Tracar o eixo central de cada zona ECA, CCA e ICA, criando no plano (x,y) uma
linha equidistante das splines ja determinadas;

4. Considera-se que a CCA, ICA e ECA sdo vasos tubulares deforméaveis. Entdo
constroem-se as secgdes transversais circulares ou eliticas ao longo do eixo
carotideo, de acordo com a fronteira estimada nas imagens de US correspondentes
a seccoes transversais (Figuras 31 e 32);

5. Em zonas de placa aterosclerotica € necessario criar secgbes que representem
aproximadamente a dimensao real do limen nessa secc¢do. Neste caso a definicéo
do Iumen € obtida utilizando as imagens transversais recolhidas durante as
observagdes Doppler.
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Figura 31 - Tracado das sec¢es transversais que definem a primeira aproximagao da geometria 3D
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Figura 32 - Geometria com a zona de estenose definida

De forma a evitar erros graves de aproximacao é necessario a criacao de extensdes
cilindricas, correspondentes a 3 didmetros na entrada e saida da bifurcacdo da artéria
carotida [30]. As 3 extensdes garantem o desenvolvimento de perfis de velocidade na
seccao de entrada da CCA e minimizam a influéncia das condicGes de fronteira impostas
nas seccbes de saida (ICA e ECA). A seccdo de entrada da CCA € definida
perpendicularmente ao eixo central da extensao.

Figura 33 - Construgdo das extensdes na ICA, ECA e CCA

Nas Figuras 34 e 35 apresenta-se a geracdo do sélido que define a bifurcacéo
carotidea. A construcdo da superficie da artéria carotida foi realizada usando a fungéo
“aligned curves” e selecionando cada uma das sec¢Oes dos seus diferentes ramos,
seguindo sempre a seguinte ordem: primeiro cria-se as superficies da ICA e CCA e s0
depois a superficie da ECA. Por ultimo foi necessario construir as superficies nos topos
da geometria, a montante, sec¢do da CCA e a jusante, seccdes da ECA e da ICA.
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Figura 34 — Bifurcagdo 7: defini¢do do sélido referente & da zona da ICA e CCA

Figura 35 - Geometria final criada para a bifurcacéo 7

5.4 Construcao da geometria da parede arterial para a
bifurcacao 7

Para a construcdo da geometria da parede arterial da bifurcacdo 7 utilizou-se o
software comercial de CAD SolidWorks, da Dassault Systéemes. A sua construcao fez-se
a partir da geometria criada para o limen. Apoés a sua criacdo, a geometria foi exportada
para 0 ANSYS Structural para a modelagdo da deformacéo da parede da artéria carétida.

A construcdo da geometria envolveu 0s seguintes passos:

1. Importacdo da geometria criada para o limen e ajustamento da escala. (Figura 36)

- Ve ~ d
O fator de escala a utilizar é entfio calculado por, F,e.q1q = —22% onde valor

diimen

do diametro d g, foi retirado das imagens de US obtidas. Os fatores de escala
utilizados para as diferentes geometrias encontram-se na Tabela 5;
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Utilizacdo do comando Shell de forma a obtermos uma geometria oca no local do
[imen e com uma espessura constante, que € igual a 1 mm em todas as geometrias
[25]. (Figura 37);

Definicdo de varios planos ao longo do comprimento da geometria de forma a
serem desenhados Sketches que definissem a zona exterior da parede da artéria.
De seguida foi utilizada o comando Loft de forma a aproximar o contorno exterior
da artéria caroétida. (Figuras 38 e 39);

Varios Sketches foram desenhados ao longo do comprimento da geometria para
se definir a fronteira entre a parede da artéria e a placa. (Figura 40);

Finalmente utilizou-se o comando Intersect que permitiu separar as zonas da placa
da parede, criando corpos independentes de forma a ser possivel definir
propriedades mecanicas diferentes nos diferentes corpos. (Figura 42)

Figura 36 - Importagdo da geometria criada para o limen

Figura 37 — Comando Shell para a obtencdo de geometria com oco
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Figura 39 - Definicdo do contorno exterior da parede na zona de placa (parede exterior ICA)

Figura 40 - Definicdo do contorno exterior da parede na zona de placa (parede interior ICA)
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Figura 41 — Definicdo da zona fronteira entre parede e placa

Figura 42 — Geometria obtida

Neste ponto surgiu um problema complicado para resolver, fruto da interseccéo
do loft, para adicionar material, com a geometria do limen (ponto 3): a existéncia de um
relevo na parede exterior que era necessario suavizar de forma a ser possivel obter uma
boa malha para a simulagdo. Contudo, nem o0 SOLIDWORKS nem 0 ANSY'S possuem a
funcdo de suavizar contornos e foi necessario recorrer a outros programas. Primeiro,
utilizou-se o software Geomagic. Este software permitiu criar a uma malha para a
geometria da parede da artéria e permitiu suavizar a zona do relevo de forma a que a
curvatura da parede carotidea se aproximasse da pretendida. Uma vez criada a malha foi
necessario utilizar o software Rhinoceros 3D que permitiu converter a malha num corpo
solido. Finalmente, a geometria pode agora ser importada para 0 ANSY'S.
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Este processo da obtencdo do modelo com placa foi um processo moroso devido
a irregularidade da geometria, propria da parede carotidea com estenose e devido a
necessidade de utilizacdo de softwares com que nao estava familiarizado.

5.5 Geracao da Malha

A discretizacdo de um meio continuo em volumes finitos é necessaria para a
resolucdo das equacdes diferenciais que regem o movimento de um fluido num dominio
fechado. A geometria é discretizada num conjunto de volumes discretos do espaco,
podendo assim as equacOes diferenciais serem aproximadas a um sistema de equac6es
algébricas, cuja solucdo é determinada em todos os volumes discretos do dominio, ao
longo do tempo. O software escolhido para a simulagcdo numérica foi o Ansys Fluent.

ANSYS Fluent

O ANSYS Fluent é um software que permite efetuar a simulacdo do fluxo
sanguineo. O programa dispde de um conjunto de funcdes ja definidas para pré
processamento de dados e pds processamento de resultados, o que permite de forma
intuitiva e expedita definir o problema e tratar os resultados.

O ANSYS Fluent utiliza o0 método dos volumes finitos para a simulacdo do fluxo
sanguineo. O método dos volumes finitos € uma técnica de discretizacdo bastante
aplicada para o estudo da dindmica de fluidos. Este método aplica a forma integral das
equacbes de conservacdo ao contrario do que acontece com outros métodos de
aproximacdo como o método das diferencas finitas e dos elementos finitos que aplicam
as equacles na sua forma diferencial. Este método evoluiu das diferencas finitas, e ndo
apresenta problemas de instabilidade ou convergéncia, por garantir que, em cada volume
discretizado, a propriedade em questdo (por exemplo, a massa) obedece a lei da
conservacao. A principal vantagem do método dos volumes finitos é a sua aplicabilidade
a geometrias de complexidade elevada, contendo por isso malhas mais irregulares. Outra
das vantagens é o facto ser possivel a utilizacdo de perfis de velocidades para impor as
condicOes de fronteira a montante da bifurcagdo. Esta vantagem é muito importante uma
vez que se pretende estudar a influéncia das condicGes fronteira, nomeadamente a
imposicéo do perfil de velocidades do sangue na CCA e da pressao de saida na ICA e na
ECA, na hemodinamica da bifurcacdo carotidea.
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Malha

Apbs a importacdo da geometria é necessario criar a malha de volumes finitos. A
geracdo da malha tetraédrica do limen da bifurcacdo carotidea foi feita usando o software
ANSYS Workbench 15.0 Fluid Flow (Fluent). No inicio deste passo sdo definidas as
faces da CCA, ICA e ECA, pelo diretorio Named Selections, apresentado na Figura 44.
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Figura 43 - ANSYS Workbench 15.0 Fluid Flow (Fluent)
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Figura 44 — Definicéo das faces da CCA, ICA e ECA

Para definir a malha foi selecionado o diretério Mesh e foram adotadas as op¢des
de acordo com a Figura 45. O valor adequado para a dimensao dos elementos de malha
depende da escala e do nivel de refinamento pretendido.
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Figura 45 — Definicdo dos pardmetros de malha

Para as geometrias em estudo, e ap6s a definicdo dos pardmetros descritos, foram
obtidas as malhas de volumes finitos de acordo com a Tabela 5.

Tabela 5 — Resumo das caracteristicas da malha para as bifurcacGes em estudo

Bifurcacéo Numero de Numero de nos Max. Skewness
elementos
7 558 218 106 220 0,7997
16 364 176 70 351 0,7932
18 496 555 94 489 0,7973

Fator de escala

Depois de definida a malha foi necessario proceder a um ajustamento da escala.

Para o efeito exportam-se as coordenadas da seccdo de entrada da cardtida comum e
determina-se o diametro, dgimyaca0 » da seccdo da CCA; o fator de escala a utilizar €

« d " —
entdo calculado por, Fogq1q = —222%" onde valor do diametro daoppier fOi retirado das

dsimulagéo
imagens de US obtidas; na Figura 34 este didmetro tem a designacdo de d3. Na Figura 46
apesenta-se o procedimento para a definigéo do fator de escala.
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Figura 46 - Imagem Doppler com as dimensdes atribuidas & bifurcagéo 7
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Figura 47 - Introducéo do fator de escala

A Tabela 6 apresenta os fatores de escala calculados para as diferentes bifurcacfes
em estudo.

Tabela 6 - Dimensdes das bifurcacbes

Bifurcacéo dgoppier/ MM dsimulagio | MM Fescala
7 7,8 22,23 0,350
16 5,7 4,784 1,181
18 57 8,375 0,680
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Propriedades do sangue

Para a definicdo das propriedades do sangue foi criado um novo material do tipo
fluido chamado “blood”. O sangue foi modelado como um fluido pseudo-plastico dado
pelo modelo de Carreau, incompressivel, isotropico e com uma densidade de 1060 kg/m3.
Os valores das propriedades para a definicdo do modelo de Carreau estdo apresentados
na Figura 48.
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Figura 48 - Definicédo das propriedades do sangue

Condicbes Fronteira

Como a artéria carétida é uma artéria de média dimensdo e o ciclo cardiaco
apresenta um escoamento pulsatil a formulacdo de Womersley é a mais adequada para
simular a condigéo fronteira na secc¢ao de entrada da CCA [31]. Este perfil foi definido
através da escrita de um ficheiro UDF (user defined function), que foi obtido no férum
CFD-online e adaptado as condicgdes de velocidade especificas de cada doente utilizando
imagens PW das observagdes Doppler, na seccdo de entrada da CCA.

Resumidamente, para obter o perfil de velocidade foi utilizado o Engauge
Digitizer, um programa open-source que permite importar as imagens PW e definir
pontos correspondentes & evolugdo da velocidade ao longo do ciclo cardiaco, como
representado na Figura 49.
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Figura 49 — Definicéo de pontos correspondentes a evolucao da velocidade ao longo de 3 ciclos cardiacos
da bifurcacédo 7

A velocidade foi obtida de acordo com a expansao em série de Fourier de
acordo com as equacdes 63 e 64.

v(t) = v(t +nT) (63)
1 [ee]
v(t) = EAO + Z(An cos nwt + B,, sin nwt) (64)
n=1

Onde n representa 0 numero de termos da expansao, w a frequéncia fundamental e T o
periodo fundamental.

Com as coordenadas dos pontos e uma vez que qualquer funcdo periddica pode
ser aproximada por uma serie de Fourier, recorreu-se ao software comercial MATLAB e
obteve-se a serie de Fourier que melhor aproxima a velocidade em fun¢do do tempo. De
notar que o numero maximo de termos da expansdo em séries de Fourier admissiveis para
o software e utilizadas neste estudo € de oito termos. Como exemplo esta representado
na Figura 50 a aproximacao obtida para a bifurcacdo 7. As aproximacdes de velocidade
para 0s trés pacientes encontram-se nos Anexos.

* Pontos experimentais
A —— Aproximagéo por série de Fourier

velocidade/ cm.s™

o 05 1 15 2 25 3 35
tempol s

Figura 50 - Aproximacao por série de Fourier da velocidade na bifurcacédo 7

Na Tabela 7 encontram-se as medidas de qualidade de aproximacao obtidas para
a velocidade nas bifurcages.
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Tabela 7 - Medidas de qualidade de aproximacédo da velocidade

Bifurcacao Medidas de qualidade de aproximacéao
R? R? ajustado
7 0,9684 0,965
16 0,9713 0,9665
18 0,985 0,9655

Para obter a formulacdo de Womersley é ainda necessario calcular o nimero de
Womersley, a, para cada paciente. Os valores obtidos estdo apresentados na Tabela 8.

Tabela 8 - Nimero de Womersley para as bifurcacfes em estudo

Bifurcacao Numero de Womersley
7 49111
16 3,6519
18 3,6519

A condicdo fronteira utilizada na sec¢do de saida da ECA foi um perfil de press6es
variavel ao longo do ciclo cardiaco. Uma vez que néo foi possivel medir a presséao arterial
ao longo do ciclo cardiaco dos pacientes atribuiu-se uma onda de pressdo com a mesma
forma da onda de fluxo sanguineo da CCA. A onda de fluxo sanguineo foi ajustada de
forma a ser obtida uma pressdo diastélica final igual a 56 mmHg, e uma pressdo maxima
de 117 mmHg, equivalente a 7465 Pa de pressdao minima e 15596 Pa de maxima [25]. A
sua funcéo foi aproximada por uma série de Fourier utilizando o MATLAB e foi criada
uma UDF de raiz para a sua implementacdo no ANSYS. A Figura 51 representa a fungéo
implementada. Este trabalho foi realizado com a colaboracdo do colega Nelson Pinho
[32].

T
[ I
|— Press&o arterial
b b

I 1 |
0 02 04 0.6 08 1 12
tempol s

Figura 51 - Presséo arterial assumida ao longo de um ciclo cardiaco
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5.6 Simulacdo numérica do fluxo sanguineo

As paredes dos vasos foram consideradas rigidas e impermeéaveis e assumiu-se a
condicgéo de ndo deslizamento, ou seja, velocidade nula. As paredes foram consideradas
rigidas nesta primeira fase para o célculo das velocidades e pressdes. Posteriormente as
pressdes instaladas na parede serdo exportadas possibilitando a analise estrutural das
paredes da arteriais de forma a obtermos as deformacdes das artérias ao longo do ciclo
cardiaco.

O método de integracdo no tempo utilizado foi 0 método implicito de Euler e a
solugdo foi implementada pelo algoritmo SIMPLE usando 20 itera¢fes no méximo, para
atingir a convergéncia.

Ainda antes do inicio do célculo de cada simulacdo é necessario definir alguns
parametros que determinem o tipo de ensaio a realizar, nomeadamente a sele¢do da opgéo
de escoamento transiente, e ainda na opc¢do Calculation Activities colocar a opc¢éo
autosave every time step com valor 5, de modo a que os resultados sejam guardados em
cada 5 intervalo de tempo. Na Figura 52 é possivel verificar as op¢bes consideradas.

A simulacéo do fluxo sanguineo na bifurcacédo carotidea realizou-se para um total
de 3 ciclos cardiacos. Assim definiu-se o valor do intervalo de tempo constante e igual a
0.005 segundos sendo necessérios 720 intervalos de tempo para perfazer 3 ciclos
completos. Para analise dos resultados considerou-se o valor do pico sistdlico do 3° ciclo.
Cada simulacdo demorou cerca de 6 horas num computador portatil pessoal HP, com
processador Intel® Core™ i5-6300HQ Quad Core a 3,2 GHz e 8 GB de RAM.
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Figura 52 - Definicdo das opc6es para o calculo numérico
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5.7 Simulacao numeérica da deformacédo da parede da
artéria carotida

Num material linear elastico, a tensdo instalada varia linearmente com a
deformacdo aplicada, ou seja, 0 seu modulo de Young é constante. Estudos in vitro
realizados em cardtidas dissecadas mostram uma relacéo tensdo-deformacao da parede
carotidea ndo-linear, com um aumento significativo do modulo de Young com a
deformacéo imposta, isto €, apresenta um comportamento hiperelastico. Contudo, muitos
estudos in vivo da bifurcacdo carotidea assumem um comportamento linear elastico sob
condicdes de pressdo sanguinea normal, calculada tendo em conta a diferenca entre
tensdes e deformacdes entre o fim da diastole e o pico sistolico [33].

O objetivo desta dissertacdo passa por considerar que a parede carotidea assume
um comportamento elastico ndo-linear e verificar se as diferencas na deformacédo da
parede sdo significativas quando comparadas com um modelo linear elastico. Para isso
foram utilizados os dados obtidos por Alexey et al [25] que nos fornece a variagéo in vivo
da pressao, diametro do limen, espessura da parede, tensdo, e modulo de Young ao longo
do ciclo cardiaco para 16 pacientes (Figura 53 e 54).

Pressure, Inner diameter (mm), Wall thickness (mm), Inner diameter (mm), Wall thickness (mm),
mmHg peak systole peak systole end diastole end diastole
Age,  Peak End
No years systole diastole CCA ECA ICA CCA ECA ICA CCA ECA IcA CCA ECA ICA
1 72 148 65 8.98 4.59 5.15 0.65 0.58 045 7.56 3.90 4.78 0.89 0.76 0.60
2 5 120 51 6.26 5.54 6.17 103 0.98 0.96 5.70 480 6.01 115 1.00 0.99
3 65 93 53 8.64 5.67 5.48 153 119 134 7.85 531 5.24 162 127 139
4 6 114 48 1245 7.88 9.13 131 128 148 11.52 7.46 8.79 159 134 157
5 T4 106 54 13.89 4.36 5.55 130 0.46 0.76 13.07 3.65 5.17 151 0.66 0.89
6 52 117 54 6.27 4.32 3.53 0.87 0.59 0.63 5.08 3.67 3.26 1.04 0.63 0.66
7 5 122 55 7.79 5.78 5.49 124 0.70 0.52 7.65 5.62 5.26 130 0.72 0.58
8 59 142 66 7.39 6.35 5.83 091 0.70 0.62 7.07 6.10 5.45 0.93 0.72 0.71
9 82 120 60 7.68 4.69 4.44 119 0.53 0.38 6.89 423 427 137 0.74 0.40
10 63 120 52 7.89 3.80 5.94 132 0.92 0.74 715 3.74 5.72 1.46 0.93 0.82
11 57 90 53 8.23 478 8.02 0.96 102 0.81 7.93 472 7.719 1.08 1.03 0.92
12 66 139 67 6.48 3.99 5.78 100 0.44 0.66 5.75 3.75 5.57 118 0.55 0.73
13 66 95 48 7.34 412 6.64 102 0.66 0.55 6.18 3.92 6.40 123 0.75 0.62
14 70 113 57 9.13 5.40 5.31 103 0.79 0.65 841 521 5.16 106 0.86 0.69
15 66 100 59 8.73 5.09 7.43 102 0.61 0.98 8.28 498 7.19 1.05 0.64 101
16 69 133 59 7.04 3.39 4.46 0.80 0.45 0.49 6.86 3.16 429 0.82 0.53 0.54
fean + SD 68 =8 11718 566 83921 49811 590+ 14 1.07+02 0.74+03 0.75203 7.72£20 464 £ 1.1 565 = 14 121202 0.82£02 0.82 £0.3

Figura 53 - Variacdo in vivo da pressdo, diametro do Iimen e espessura da parede [25]

Variation of ¢4, kPa from diastole to systole E giastores MPa Egystores MPa
No. CCA ECA ICA CCA ECA ICA CCA ECA ICA
1 37-137 22-78 35-113 0.41 0.16 0.78 0.63 1.50 2.38
2 17-49 16-45 21-52 0.19 0.09 0.94 0.88 0.89 1.69
3 17-35 15-29 13-25 0.15 0.19 0.16 0.17 0.25 0.40
4 23-72 18-47 18-47 0.45 0.26 0.42 0.83 1.11 1.43
5 31-75 20-67 21-51 0.67 0.19 0.39 0.69 0.33 0.39
6 19-56 21-57 1844 0.16 0.16 0.21 0.85 0.59 0.65
7 22-51 29-67 33-86 0.88 0.95 0.91 6.25 2.22 2.00
8 33-77 37-85 34-89 0.47 0.78 0.53 2.68 1.60 1.90
9 20-52 23-T1 43-94 0.20 0.30 0.76 0.34 0.52 243
10 17-48 14-33 24-64 0.22 1.29 0.95 0.83 1.30 0.96
11 26-52 16-28 30-60 0.61 0.66 0.85 1.06 1.32 0.86
12 22-60 31-84 34-81 0.23 0.66 1.06 0.55 1.17 1.60
13 16-45 17-39 33-76 0.17 0.35 0.79 0.17 1.09 1.89
14 30-67 23-52 29-61 0.31 0.63 0.65 0.83 1.22 2.08
15 31-57 31-55 28-50 0.47 0.71 0.32 0.48 1.67 2.25
16 33-78 24-67 31-81 0.88 0.45 1.14 6.82 141 1.19
Mean = SD 25+ 7-63 + 23 22 +7-57+19 28 =8-67 =23 040+ 0.25 0.49 = 0.34 0.68 = 0.31 1.50 = 2.05 1.14 + 0.52 1.51 * 0.69]

Figura 54 - Variacdo in vivo tensdo, e modulo de Young [25]
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Para estudar as deformacOes da parede carotidea foi utilizado o programa
comercial ANSYS Workbench 15.0 Static Structural acoplado a solucao da simulagéo do
fluxo do sangue de forma a podermos importar as pressdes instaladas na parede
resultantes da circulacdo do sangue (Figura 55).
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Figura 55 - Static Structural

Para definir as propriedades mecanicas da parede carotidea recorrendo-se a op¢éo
Engineering Data; para além da definicdo da densidade (1120 kg/m3), é possivel
introduzir dados de tensdo e deformacéo, na forma de uma tabela de forma a definir uma
curva de tensdo-deformacdo que caracteriza 0 comportamento mecanico da artéria. Neste
estudo foram utilizados os valores médios fornecidos no artigo [25]. Depois de
introduzidos os dados é ainda necessario escolher um modelo de aproximacdo do
comportamento hiperelastico. Para este efeito foi escolhido o modelo Ogden de terceira
ordem (Figura 56). De forma a reproduzir com maior rigor a realidade foram criadas trés
curvas de tensdo-deformacédo referentes a CCA, ICA e ECA, e assim foi possivel definir
de forma expedita as propriedades mecanicas de cada zona (Figura 57).
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Figura 56 — Definicdo das propriedades mecanicas da parede carotidea
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Figura 57 - Separacdo da geometria de acordo com as propriedades mecénicas (CCA, ICA e ECA)

Apo6s a definicdo das propriedades mecanicas procede-se a definicdo das
condicdes fronteira, encastramento das extremidades da CCA, ICA e ECA e aimportacdo
das pressdes provocados pelo fluido, correspondentes ao pico sistélico do terceiro ciclo
cardiaco (2,55 segundos), pois é nesse instante que ocorrem as pressdes maximas (Figura
58). Como o problema é estéatico, a solucdo serd obtida muito mais rapidamente que na
simulacdo do fluxo sanguineo, bastando apenas cerca de um minuto para se obterem 0s
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6 Resultados e discussao

Nesta seccdo € feita a apresentacao dos resultados obtidos na simulagéo do fluxo
sanguineo em bifurcacGes carotideas com estenose de trés pacientes correspondentes as
bifurcagbes 7, 16 e 18, usando o software FLUENT. Em primeiro lugar valida-se o
modelo CFD comparando as velocidades obtidas com os valores experimentais, e depois
apresentam-se os indices hemodindmicos baseados nas tensbes de corte na parede
arterial. Sera feita ainda uma comparacéo entre a deformacdes e deslocamentos da parede
das artérias carotideas assumindo um comportamento elastico linear e ndo linear.

6.1 Bifurcacao 7

Validacdao do modelo CFD

Para validar o modelo compararam-se as velocidades méaximas obtidas no pico
sistélico com as obtidas nas medicGes Doppler efetuadas durante o exame Doppler.

A Figura 59 representa uma imagem em modo duplo das regides da entrada da
CCA, apex, entrada da ECA e entrada da ICA da bifurcacdo 7 com espectro de
velocidades registado no lado inferior da mesma. O campo de velocidades obtido na
simulacdo numérica, correspondente ao pico sistélico encontra-se representado na Figura
60.

@2\ Y-NEUROSSONOLOGIA BIF 7A.
14/05/1 41:09 ADM BIF 7A

i ' |
4 3 > i

seu respetivo valor de velocidade no pico sistolico

1

Figura 59- Imagem Doppler PW da bifurcacdo 7 e o
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Figura 60 - Velocidades obtidas na simulagdo numérica para a bifurcagéo 7

Tabela 9- Velocidades obtidas na simulacdo numérica e velocidades medidas para a bifurcagéo 7

Localizacéo Velocidade Velocidade Erro relativo/ %
simulacéo experimental/
numérica/ cm. s ! cm.s 1
Entrada da CCA 38,44 36,8 4,46
Apex 45,30 4781 5,25
Entrada da ECA 92,31 93,06 0,81
Entrada da ICA 64,56 63,62 1,48
DICA 104,64 83,94 19,78

A obtencdo das velocidades da simulacdo numérica para a entrada da CCA, apex,
entrada da ECA e entrada da ICA fez-se definindo na geometria pontos préximos dos
locais em que se obteve as velocidades experimentais para assim poderem ser
comparadas. Os diferentes pontos encontram-se representados na Figura 48. E possivel
exportar o valor da velocidade nestes pontos ao longo dos trés ciclos e na Tabela 9 estéo
representados 0s seus valores para o pico sistdlico. Analisando a Tabela 9, as diferencas
entre as velocidades calculadas e as velocidades obtidas pela medicdo Doppler ndo séo
muito significativas. Estas pequenas diferencas podem resultar da definicdo imperfeita
da geometria da bifurcacdo carotidea, os pontos de extracdo das velocidades néo
corresponderem exatamente aos pontos onde foi medida a velocidade
experimentalmente, ou ainda o perfil de pressfes a saida da ICA e ECA serem valores
médios e ndo valores particulares a cada paciente.

A zona de maior erro é na ICA apds a estenose. Este erro podera dever-se a
extrema dificuldade em obter dados experimentais para esta zona da carétida.
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Distribuicdo do campo de velocidades

Figura 61 - Perfil de velocidades no pico sistélico da bifurcagdo 7

Na Figura 61 verifica-se que o gradiente maximo de velocidade ocorre na zona
da estenose da ICA e na entrada da ECA. Isto verifica-se porque a estenose provoca a
diminuicdo da area da sec¢do da ICA aumentando assim a velocidade. Por outro lado, o
estreitamento que se verifica a entrada da ECA, préprio da geometria do vaso, provoca o
elevado gradiente de velocidades que se verifica nesta regido. A jusante e a montante da
zona de estenose da ICA, observam-se zonas de estagnacdo junto a parede, devido a
diminuicdo e ao aumento brusco da seccdo da artéria. O mesmo acontece na parede da
ECA.

Tensdes de corte na parede

Figura 62 — Tensdes de corte na parede calculadas para a bifurcacdo 7 (ha esquerda) e tensdes de corte na
parede d a bifurcacéo 7 segundo Mario Ferreira (na direita) [23]
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O campo de tensdes de corte (Figura 62) apresenta valores maximos nas zonas
onde existe placa aterosclerdtica (diametro arterial diminuido), nomeadamente nas
paredes interior e exterior da ICA e na regido da entrada da ECA onde existe o
estreitamento natural do vaso. O valor maximo, igual a cerca de 50 Pa verifica-se na
parede interior da zona de estenose da ICA, zona de elevado gradiente da velocidade. O
mesmo acontece na regido do apex e na entrada da ECA.

A tensdo de corte atinge valores mais baixos, na regido do bulbo carotideo da
ICA, na parede exterior e interior a montante a jusante da estenose, o que indica um fluxo
anormal. Segundo Wang [34] as zonas onde ocorre a diminuicdo das WSS coincide com
zonas de recirculacdo do fluxo e sdo considerados locais favoraveis para o
desenvolvimento da aterosclerose.

O campo de tensdes de corte nas paredes obtido na literatura [23] para a mesma
bifurcacdo carotidea é semelhante, tanto na distribuicdo como nos valores maximos e
minimos.

TAWSS (média temporal da tensao de corte na parede)

Figura 63 - TAWSS obtido para a bifurcacdo 7

Analisando a Figura 63 pode observar-se que valores elevados, na gama dos 1,5
Pa, encontram-se no bulbo carotideo, na ICA e na ECA. O mesmo acontece para 0S
valores baixos, inferiores a 0,4 Pa que se encontram na parede exterior a montante e
jusante da estenose da ICA, na regido do &pex e na parede da ECA. Estes valores baixos
indicam um fluxo anormal, correspondendo a zonas de recirculagédo. Encontram-se
valores baixos de TAWSS também na origem da ICA e ECA, que indicam zonas
propicias a aterogénese endotelial.

74



Segundo a literatura as regiGes que apresentam valores superiores a 1,5 Pa
indicam zonas de estenose. Observando a Figura 63 verifica-se que as zonas que
apresentam este valor s@o na verdade as zonas da estenose na ICA, a zona do
estreitamento da ECA bem como a regido do apex junto ao bulbo carotideo, onde também
existe estenose (apex).

Para o paciente em estudo, o valor maximo da TAWSS ¢€ igual a 7.76 Pa e
localiza-se na estenose da ICA. Ndo foram encontrados valores na gama dos 15-40 Pa,
(estes indicam risco de trombose) logo este paciente, apesar do elevado grau de estenose
que apresenta, tem um risco reduzido de vir a ter uma trombose.

0Sl (indice de oscilacdo da tensdo de corte na parede)

Figura 64 - OSI obtido para a bifurcacéo 7

Analisando a Figura 64 verifica-se que as regides correspondentes a valores
baixos de TAWSS, nomeadamente a parede a montante e jusante da estenose da ICA, a
parede da ECA e na regido do apex, apresentam um valor elevado de OSI na gama dos
0,4 a 0,5 Esta observacdo € consistente com outros estudos [35] [36] [37]
correspondendo estas zonas a zonas de recirculacdo, uma maior turbuléncia e,
consequentemente uma elevada oscilacdo da tensdo de corte [38]. Estas regides
apresentam valores de OSI superiores a 0,3 e estdo suscetiveis a ocorréncia da disfuncéo
endotelial e consequentemente aterosclerose [39] [40].
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RRT (tempo relativo de estagnacao)

Figura 65 - RRT obtido para a bifurcacdo 7

Analisando os resultados da Figura 65, observa-se que os valores maiores que 15
Pa, ocorrem nas paredes das zonas a montante e jusante da estenose, no apex e na parede
da ECA. Estas zonas coincidem com valores elevados do OSI e baixos do TAWSS e séo
zonas de fluxo anormal onde existem perturbacfes do fluxo. Estes resultados estdo de
acordo com os encontrados na literatura [41].

Deformacao da parede da artéria carétida

As deformagdes no pico sistélico foram calculadas de acordo com as curvas de
tensdo representadas na Figura 66. Inicialmente a parede da bifurcacdo carotidea foi
considerada linear elastica com um moddulo de Young de 1 MPa, constante em toda a
bifurcacdo, e posteriormente foi considerado um modelo hiperelastico para as diferentes
zonas da artéria. Para a bifurcacdo 7 foi possivel reproduzir para além da parede da
artéria, a placa de aterosclerose conseguindo assim um modelo mais proximo da
realidade. As propriedades da placa foram consideradas iguais em ambos os modelos. O
resumo das propriedades utilizadas encontra-se na Tabela 10.
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Curvas Tensao-Deformacao
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Figura 66 - Curvas tensdo-deformacao

Tabela 10 — Resumo das propriedades elasticas utilizadas nas simulagdes [25]
Localizacéo Modelo linear elastico Modelo hiperelastico

Modulo de Young/ MPa
Diéstole Sistole
0,4 1,5
1 0,68 1,51
0,49 1,14
9,5 9,5

As Figuras 67 e 68 representam as deformacdes obtidas na parede da bifurcacéo
7 para 0 modelo linear elastico e as Figuras 69 e 70 representam as deformages para o
modelo hiperelastico. Na Tabela 11 encontram-se resumidos os valores méximos da
deformacéo para as diferentes zonas da bifurcagéo.
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Figura 67 - Deformac@es na parede carotidea exterior da bifurcacdo 7 segundo o modelo linear elastico

0,0575

0,03375

0,01
-0,00055065 Min

Figura 68 - Deformacdes na parede carotidea interior da bifurcagdo 7 segundo o modelo linear elastico

053788
0037234
0,020681
0,0041282

-0,012425 Min

Figura 69 - Deformacdes na parede carotidea exterior da bifurcagdo 7 segundo o modelo hiperelastico
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-0,012425 Min

Figura 70 - Deformagdes na parede carotidea interior da bifurcacéo 7 segundo o modelo hiperelastico

Tabela 11 — DeformacGes na parede carotidea da bifurcagéo 7

Localizacéo Deformacéo no modelo Deformacéo no modelo
linear elastico hiperelastico
Parede Parede Parede Parede
interior exterior interior exterior
Entrada da CCA 0,11 0,07 0,12 0,08
Apex 0,11 0,05 0,12 0,07
Entrada da ECA 0,07 0,03 0,07 0,05
Entrada da ICA 0,06 0,02 0,05 0,03
Placa 0,004 0,004

Analisando a Tabela 11 verifica-se que as diferencas entre 0 modelo linear
elastico e 0 modelo hiperelastico sdo pouco significativas verificando-se que o modelo
hiperelastico apresenta deformacdes ligeiramente superiores. Isto acontece porque no
modelo hiperelastico a parede da artéria cardtida apresenta, num primeiro patamar, uma
rigidez inferior ao do modelo linear elastico, o que ir4 provocar maiores deformacdes
quando o valor das deformacdes for baixo.

Verifica-se que os maiores valores de deformacdo se encontram nas zonas da
entrada da CCA e &pex 0 que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas
de maiores diametros do lumen [25].

E também visivel que na zona da placa aterosclerética as deformagdes sio muito
baixas (cerca de 0,004), resultado que é explicado pelo seu elevado médulo de Young.
Pela presenca da placa nesta zona, observa-se que a artéria perdeu a capacidade de se
deformar passando a ser mais rigida.

As Figuras 71 e 72 mostram os deslocamentos sofridos pelas artérias carotideas
para o0 modelo linear elastico e hiperelastico respetivamente. Na Tabela 12 encontram-se
resumidos os valores maximos dos deslocamentos para as diferentes zonas da bifurcacéo.
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Figura 71 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 7 segundo o modelo linear eléstico

Figura 72 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 7 segundo o modelo hipereléstico

Tabela 12 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagéo 7

Localizacéo Deslocamento no  Deslocamento no Diferenca/ mm
modelo linear modelo
elastico/ mm hiperelastico/ mm
Entrada da CCA 0,83 1,2 0,37
Apex 0,33 1,84 1,51
Entrada da ECA 0,22 2,07 1,85
Entrada da ICA 0,21 1,61 1,4
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Os valores para os deslocamentos da parede no modelo hiperelastico encontram-
se um pouco acima do que seria de esperar. Este resultado pode dever-se a diversos
fatores: a rigidez utilizada pode ser inferior a realidade para este paciente, também a
espessura utilizada pode ser inferior a realidade ou ainda o fato de ter considerado a
parede rigida na simulacdo do fluxo sanguineo pode ter provocado um aumento no valor
das pressdes. Assim, foi considerado um segundo modelo hiperelastico baseado ndo nos
valores médios de rigidez, mas nos valores do limite superior das diferentes zonas da
bifurcacdo [25]. O resumo das propriedades utilizadas encontra-se na Figura 73 e Tabela
13.

Curvas Tensao-Deformacao
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o /kPa

—@—placa —@—linear elastico CCA —@—ICA ——ECA
Figura 73 - Curvas Tensdo-Deformagdo utilizadas no segundo modelo hiperelastico

Tabela 13 - Resumo das propriedades elasticas utilizadas no segundo modelo hiperelastico [25]
Localizacéo Modelo linear eléastico Modelo hipereléstico

Modulo de Young/ MPa
Diéstole Sistole
0,65 3,55
1 0,99 2,20
0,83 1,66
9,5 9,5

Nas Figuras 74 e 75 estdo representadas as deformacdes obtidas para o segundo
modelo hiperelastico e na Tabela 14 os seus valores nas diferentes zonas da parede
carotidea.
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-0,0071158 Min

Figura 74 - Deformacdes na parede carotidea exterior da bifurcagdo 7 para o segundo modelo
hiperelastico

0,061857
0,050362
0,038866
0,027371
0,015875
0,0043797
-0,0071158 Min

Figura 75 - Deformacdes na parede carotidea interior da bifurcagdo 7 para o segundo o modelo
hiperelastico

Tabela 14 — Deformac6es na parede carotidea da bifurcagdo 7 para os trés modelos considerados

Localizagéo Deformagéo no Deformagéo no Deformagéo no
modelo linear modelo modelo
elastico hiperelastico 1 hiperelastico 2

Parede  Parede  Parede Parede Parede  Parede
Interior  Exterior Interior Exterior Interior Exterior
Entrada da CCA 0,11 0,07 0,12 0,08 0,08 0,06
Apex 0,11 0,05 0,12 0,07 0,08 0,05
Entrada da ECA 0,07 0,03 0,07 0,05 0,05 0,03
Entrada da ICA 0,06 0,02 0,05 0,03 0,04 0,02
Placa 0,004 0,004 0,004
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Analisando a Tabela 14 verifica-se uma ligeira reducédo das deformacdes para o
segundo modelo hiperelastico estudado. Isto verifica-se pela maior rigidez que este
modelo apresenta em comparagdo com o primeiro modelo.

Os maiores valores de deformacéo continuam a encontrar-se nas zonas da entrada
da CCA e apex o que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas de maiores
didmetros do lumen.

E também possivel ver que na zona da placa aterosclerética as deformagdes sdo
extremamente baixas nos trés modelos estudados (cerca de 0,004), resultado que €
explicado pelo elevado médulo de Young da placa, que domina a rigidez local.

Nas Figuras 76 e 77 estdo representados os deslocamentos obtidos para o segundo
modelo hipereléstico e na Tabela 15 os seus valores nas diferentes zonas da parede
carotidea.

0,00014514
0 Min

Figura 76 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 7 para o segundo o modelo hipereléstico

Tabela 15 — Deslocamentos na parede carotidea da bifurcacdo 7 para os trés modelos considerados

Localizagéo Deslocamento no  Deslocamentono  Deslocamento no
modelo linear modelo modelo
elastico/ mm hiperelastico 1/ hiperelastico 2/
mm mm
Entrada da CCA 0,83 1,20 1,0
Apex 0,33 1,84 1,11
Entrada da ECA 0,22 2,07 1,31
Entrada da ICA 0,21 1,61 0,7
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Como seria de esperar os deslocamentos obtidos com as novas propriedades para
a parede sdo menores, verificando-se que na ECA existe uma grande reducdo de
deslocamento.

6.2 Bifurcacao 16
Validacdao do modelo CFD

A Figura 77 representa uma imagem em modo duplo das regifes da entrada da
CCA, 4pex, entrada da ECA e entrada da ICA da bifurcacdo 16 com espectro de
velocidades registado no lado inferior da mesma. O campo de velocidades obtido na
simulacdo numérica, correspondente ao pico sistélico encontra-se representado na Figura
78.

a2 \U.NEUROSSONOLOGIA EMILIANA, TEIXEIRA MI0S Tic0.2 {"\U NEUROSSONOLOGIA EMILIANA, TEIXEIRA MI06 Tic0.3
% —-leien %)08/011’13 13:48:18 ADM BIF. 16 G

3/01/13 13:47:22 ADM BIF. 16
v

TAMAX  35.07 cmis —_— y N v 54.60 cmis
1.10 0.70
067, 0.49
TAMEAN 24.33 cmis p ) TAMEAN 33.21 cmis

OLOGIA EMILIANA, TEIXEIRA
ADM BIF. 16

Figura 77 - Imagem Doppler PW da bifurcacéo 7 e o seu respetivo valor de velocidade no pico sistdlico
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Figura 78 - Velocidades obtidas para o pico sistolico na simulagdo numérica para a bifurcacdo 16

Tabela 16 - Velocidades obtidas para o pico sistélico na simulagdo numérica e velocidades medidas para
a bifurcacdo 16

Localizagéo Velocidade Velocidade Erro relativo/ %
simulagdo experimental/
numérica/ cm. s~ ! cm.s™1
Entrada da CCA 55,57 57,54 3,42
Apex 71,32 77,73 8,25
Entrada da ECA 94,43 97,14 2,80
Entrada da ICA 78,61 79,24 0,80
DICA 92,2 80,37 14,72

Analisando a Tabela 16, as diferencas entre as velocidades calculadas e as
velocidades obtidas pela medicdo Doppler, mais uma vez, ndo sdo muito significativas
(exceto na ICA apo0s a zona de estenose). As velocidades obtidas na simulagdo foram
ligeiramente inferiores as obtidas experimentalmente o que se deveu principalmente a
imposicdo de velocidades na entrada da CCA também ligeiramente menores que as
medidas; a aproximacdo efetuada utilizando uma série de Fourier resultou num valor
maximo menor que o medido experimentalmente com se podera verificar no Anexo.
Estas pequenas diferengas podem novamente também resultar da definicdo imperfeita da
geometria da bifurcacdo carotidea, dos pontos de extracdo das velocidades néo
corresponderem  exatamente aos pontos onde foi medida a velocidade
experimentalmente, ou ainda o perfil de pressdes a saida da ICA e ECA serem valores
médios e ndo valores particulares a cada paciente.

A zona de maior erro é novamente na ICA apds a estenose. Como este erro se
verifica na mesma sec¢do que na bifurcagéo anterior e tendo as restantes zonas um erro
baixo, a causa devera ser a extrema dificuldade em obter dados experimentais para esta
zona da carétida.
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Distribuicdo do campo de velocidades

A Figura 79 representa o perfil de velocidades no pico sistélico da bifurcacéo 16.

Figura 79 - Perfil de velocidades no pico sistdlico da bifurcacéo 16

Na Figura 79 verifica-se que, novamente, o gradiente maximo de velocidade
ocorre na zona da estenose da ICA e na entrada da ECA. A estenose diminui a area da
seccdo da ICA aumentando assim a velocidade e o estreitamento que se verifica a entrada
da ECA, préprio da geometria do vaso, provoca o elevado gradiente de velocidades que
se verifica nesta regido. A jusante e a montante da zona de estenose da ICA, observam-
se zonas de estagnacdo junto a parede, que neste caso (70% estenose) sdo bastante
significativas, devido & diminuigdo e ao aumento brusco da secgdo da artéria. A ECA
também apresenta zonas de estagnacgéo, contudo inferiores as observadas na ICA.

Tensoes de corte na parede

Figura 80 - TensBes de corte obtidas na bifurcacéo 16
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O campo de tensdes de corte para a bifurcacdo 16 (Figura 80) apresenta, como
esperado, valores maximos nas zonas onde existe placa aterosclerética (diametro arterial
diminuido), novamente nas paredes interior e exterior da ICA e na regido da entrada da
ECA onde existe o estreitamento natural do vaso. O valor maximo, igual a cerca de 43
Pa e verifica-se na parede interior da zona de estenose da ICA, zona de elevado gradiente
da velocidade.

A tensdo de corte atinge valores mais baixos, na regido do bulbo carotideo da
ICA, na parede exterior e interior a montante a jusante da estenose, o que indica um fluxo
anormal. Segundo Wang [34] as zonas onde ocorre a diminuicdo das WSS coincide com
zonas de recirculacdo do fluxo e sdo considerados locais favordveis para o
desenvolvimento da aterosclerose.

TAWSS (média temporal da tensao de corte na parede)

m
Figura 81 — TAWSS calculado para a bifurcacdo 16 com escala 0-1,5 Pa

Analisando a Figura 81 pode observar-se que valores elevados, na gama dos 1,5
Pa, encontram-se no bulbo carotidea, na ICA e na ECA. O mesmo acontece para 0s
valores baixos, inferiores a 0,4 Pa que se encontram na parede interior da ICA e na regido
do apex. Estes valores baixos indicam um fluxo anormal, correspondendo a zonas de
recirculacao.

Segundo a literatura as regibes que apresentam valores superiores a 1,5 Pa
indicam zonas de estenose. Observando a Figura 77 verifica-se que as zonas que
apresentam este valor s8o na verdade as zonas da estenose na ICA, a zona do
estreitamento da ECA bem como a regido do apex junto ao bulbo carotideo, onde também
existe estenose.
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Figura 82 - TAWSS calculado para a bifurcagdo 16 com escala global
A Figura 82 mostra que para o paciente em estudo, o valor madximo da TAWSS é
igual a 18,03 Pa e localiza-se na estenose da ICA. Como este valor € superior a 15 Pa, 0

paciente apresenta um risco elevado de vir a ter uma trombose.

OSI (indice de oscilagdo da tens&o de corte na parede)

Figura 83 - OSI obtido para a bifurcagdo 16

Analisando a Figura 83 verifica-se que, novamente, as regides correspondentes a
valores baixos de TAWSS, nomeadamente a parede da ICA, a montante e jusante da
estenose, a parede da ECA e na regido do apex, apresentam um valor elevado de OSI na
gama dos 0,4 a 0,5. Esta observacdo é consistente com outros estudos [35] [36] [37]
correspondendo estas zonas a zonas de recirculagdo, uma maior turbuléncia e,
consequentemente uma elevada oscilacdo da tensdo de corte [38]. Estas regides
apresentam valores de OSI superiores a 0,3 e estdo suscetiveis a ocorréncia da disfuncéo
endotelial e consequentemente aterosclerose [39] [40].
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RRT (tempo de estagnacao)

Figura 84 - RRT obtido para a bifurcacdo 16

Analisando os resultados da Figura 84, observa-se que os valores maiores que 15
Pa, ocorrem na parede da ICA em zonas de estenose, maioritariamente na parede interior
e no apex. Estas zonas coincidem com valores elevados do OSI e baixos do TAWSS e
sdo zonas de fluxo anormal onde existem perturbacdes do fluxo. Estes resultados estdo
de acordo com os encontrados na literatura [41].

Deformacao da parede da artéria carétida

As Figuras 85 e 86 e a Tabela 14 apresentam as deformacdes das paredes arteriais.

Figura 85- Deformacdes obtidas para a bifurcagdo 16 segundo o modelo linear elastico

89



1 0041513
0,032238

Figura 86 - Deformagdes obtidas para a bifurca¢do 16 segundo o modelo hiperelastico

Tabela 17 - Deformacdes obtidas para a bifurcacdo 16

Localizacéo Deformacéo no Deformacéo no Diferenca
modelo linear modelo
elastico hiperelastico
Entrada da CCA 0,046 0,069 0,023
Apex 0,077 0,079 0,002
Entrada da ECA 0,031 0,060 0,029
Entrada da ICA 0,045 0,051 0,006

Analisando a Tabela 17 e as Figuras 85 e 86, verifica-se que as diferencas entre o
modelo linear elastico e 0 modelo hiperelastico sdo mais uma vez pouco significativas
verificando-se que o modelo hiperelastico apresenta deformacgdes ligeiramente
superiores. Isto acontece porque no modelo hiperelastico a parede da artéria carétida
apresenta, num primeiro patamar, uma rigidez inferior ao do modelo linear elastico, o que
ird provocar deformac@es superiores para valores de deformacéo pequenos.

Verifica-se que os maiores valores de deformacdo se encontram nas zonas da
entrada da CCA e apex 0 que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas
de maiores diametros [25].

As Figuras 87 e 88 mostram os deslocamentos sofridos pelas artérias carotideas
para 0 modelo linear elastico e hiperelastico respetivamente. Na Tabela 15 encontram-se
resumidos os valores calculados dos deslocamentos para as diferentes zonas da
bifurcacéo.
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Figura 87 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 16 segundo o modelo linear elastico

0,0013232
0,0010586
0,00079392
0,00052928
0,00026464
0 Min

Figura 88 - Deslocamentos obtidos para a bifurca¢do 16 segundo o modelo hiperelastico

Tabela 18 - Deslocamentos obtidos para a bifurcacéo 16

Localizacao Deslocamentono  Deslocamento no Diferenca/ mm
modelo linear modelo
elastico/ mm hiperelastico/ mm
Entrada da CCA 0,15 0,75 0,6
Apex 0,67 2,38 1,71
Entrada da ECA 0 0,53 0,53
Entrada da ICA 0,37 1,5 1,13

Na Figura 89 estdo representadas as deformac6es obtidas para o segundo modelo
hiperelastico e na Tabela 19 os seus valores nas diferentes zonas da parede carotidea.
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Figura 89 - Deformagdes obtidas para a bifurcacdo 16 para o segundo o modelo hiperelastico

Tabela 19 - Deformacdes na parede carotidea da bifurcacdo 16 para os trés modelos considerados

Localizagéo Deformagéo no Deformagéo no Deformagéo no
modelo linear modelo modelo
elastico hiperelastico 1 hiperelastico 2
Entrada da CCA 0,046 0,069 0,041
Apex 0,077 0,079 0,071
Entrada da ECA 0,031 0,060 0,041
Entrada da ICA 0,045 0,051 0,048

Analisando a Tabela 19 verifica-se novamente uma ligeira reducdo das
deformac6es para o segundo modelo hiperelastico estudado, pela maior rigidez que este
modelo apresenta em comparagdo com o primeiro modelo.

Os maiores valores de deformacéo continuam a encontrar-se nas zonas da entrada
da CCA e apex o que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas de maiores
didmetros do lumen [25].

E também possivel ver que na zona da placa aterosclerética as deformagdes sdo
extremamente baixas nos trés modelos estudados (cerca de 0,004), resultado que é
explicado pelo elevado médulo de Young da placa, que domina a rigidez local.

Na Figuras 90 estdo representados os deslocamentos obtidos para o segundo
modelo hiperelastico e na Tabela 20 os seus valores nas diferentes zonas da parede
carotidea.
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Figura 90 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 16 para o segundo o modelo hiperelastico

Tabela 20 - Deslocamentos na parede carotidea da bifurcacdo 16 para os trés modelos considerados

Localizagéo Deslocamento no  Deslocamento no  Deslocamento no
modelo linear modelo modelo

elastico/ mm hiperelastico 1/ hiperelastico 2/
mm mm
Entrada da CCA 0,15 0,75 0,61
Apex 0,67 2,38 1,38
Entrada da ECA 0 0,53 0,31
Entrada da ICA 0,37 15 0,92

Como seria de esperar os deslocamentos obtidos com as novas propriedades para
a parede sdo menores, verificando-se que no apex existe uma grande reducdo de
deslocamento.

6.3 Bifurcacao 18

Para a bifurcacdo 18, s6 existem dados experimentais para a variacdo da
velocidade ao longo do ciclo cardiaco na sec¢do de entrada da CCA, pelo que ndo sera
possivel efetuar validacdo dos resultados das velocidades; os valores experimentais da
velocidade foram utilizados para a definicdo da condicdo de fronteira de velocidade, pelo
que a simulacdo ndo tera validacdo. O valor do seu estudo reside em verificar se o seu
comportamento hemodinamico e mecanico se encontra dentro do esperado a luz da
literatura e dos resultados até agora conseguidos para as bifurcacdes 7 e 16; também
podera ser utilizado em futuros estudos.
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Velocidades no pico sistélico

A Figura 91 e a Tabela 21 apresentam as velocidades obtidas para o pico sistolico da
bifurcacéo 18

Figura 91 - Velocidades obtidas para o pico sistolico da bifurcacdo 18

Tabela 21 - Velocidades obtidas para o pico sistdlico da bifurcacdo 18

Localizacao Velocidade experimental/ cm.s™!
Entrada da CCA 53,54
Apex 45,73
Entrada da ECA 68,84
Entrada da ICA 93,24
DICA 90,35

Perfil de velocidades

Figura 92 - Perfil de velocidades no pico sistélico da bifurcagéo 18
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Na Figura 92 verifica-se que o gradiente maximo de velocidade ocorre na zona
final da ECA e novamente na entrada da ICA, na zona da estenose. Isto deve-se
respetivamente ao estreitamento que se verifica na sec¢do da ECA a diminuicdo da area
da seccao da ICA aumentando assim a velocidade. Observam-se zonas de estagnagdo na
zona da bifurcacdo e na zona da estenose devido as alteracdes na geometria destas zonas.

Tensdes de corte na parede

Figura 93 - Tensdes de corte obtidas na bifurcacéo 18

O campo de tensdes de corte para a bifurcacdo 18 (Figura 93) apresenta, valores
maximos nas zonas onde existe placa aterosclerética (didametro arterial diminuido),
novamente nas paredes interior e exterior da ICA. O valor maximo, igual a cerca de 20
Pa verifica-se na parede interior da zona de estenose da ICA, zona de gradiente da
velocidade elevado.

A tensdo de corte atinge valores mais baixos, na regido do bulbo, na parede
exterior e interior a montante a jusante da estenose, o que indica um fluxo anormal.
Segundo Wang [34] as zonas onde ocorre a diminuicdo das WSS coincide com zonas de
recirculagdo do fluxo e séo considerados locais favoraveis para o desenvolvimento da
aterosclerose.
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TAWSS (média temporal da tensao de corte na parede)

Figura 94 - TAWSS obtido para a bifurcacéo 18

Analisando a Figura 94 pode observar-se que valores elevados, na gama dos 1,5
Pa, encontram-se na ICA e na ECA. Segundo a literatura as regifes que apresentam
valores superiores a 1,5 Pa indicam zonas de estenose. Verifica-se que as zonas que
apresentam este valor sdo na verdade as zonas da estenose na ICA e a zona do
estreitamento da ECA.

E possivel observar que para o paciente em estudo, o valor maximo da TAWSS ¢é
igual a 5,5 Pa e localiza-se na estenose da ICA. Como este valor é inferior a 15 Pa, 0
paciente ndo apresenta risco de vir a ter uma trombose.

oSl

Figura 95 - OSI obtido para a bifurcagéo 18
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Analisando a Figura 95 verifica-se que, as regifes correspondentes a valores
baixos de TAWSS, nomeadamente a parede a montante e jusante da estenose da ICA e
na regido do apex, apresentam um valor elevado de OSI na gama dos 0,4 a 0,5. Esta
observacao é consistente com outros estudos [35] [36] [37] correspondendo estas zonas
a zonas de recirculacdo, uma maior turbuléncia e, consequentemente uma elevada
oscilacdo da tensdo de corte [38]. Estas regiGes apresentam valores de OSI superiores a
0,3 e estdo suscetiveis a ocorréncia da disfuncdo endotelial e consequentemente
aterosclerose [39] [40].

RRT

Figura 96 - RRT obtido para a bifurcacdo 18

Analisando os resultados da Figura 96, observa-se que os valores maiores que 15
Pa, ocorrem numa pequena parte da parede da ICA em zonas de estenose e,
maioritariamente, no pex. Estas zonas coincidem com valores elevados do OSI e baixos
do TAWSS e sdo zonas de fluxo anormal onde existem perturbagdes do fluxo. Estes
resultados estdo de acordo com os encontrados na literatura [41].

Deformacdo da parede da artéria carétida

As Figuras 97 e 98 e a Tabela 22 apresentam as deformac6es nas artérias carotideas
para 0 modelo linear eléstico e hiperelastico respetivamente.

97



Figura 97 - Deformagdes na parede carotidea da bifurcagdo 18 segundo o modelo linear elastico

Figura 98 - Deformagdes na parede carotidea da bifurcagéo 18 segundo o modelo hiperelastico

Tabela 22 - Deformacdes obtidas para a bifurcagéo 18

Localizacéo Deformacéo no Deformacéo no Diferenca
modelo linear modelo
elastico hiperelastico
Entrada da CCA 0,036 0,072 0,036
Apex 0,043 0,072 0,029
Entrada da ECA 0,021 0,033 0,012
Entrada da ICA 0,022 0,046 0,024
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Analisando a Tabela 22 e as Figuras 97 e 98, verifica-se que as diferencas entre o
modelo linear elastico e 0 modelo hiperelastico sdo pouco significativas verificando-se
mais uma vez que o modelo hiperelastico apresenta deformacao ligeiramente superiores.
Isto acontece porque no modelo hiperelastico a parede da artéria cardtida apresenta, num
primeiro patamar, uma rigidez inferior ao do modelo linear elastico, o que ira provocar
deformacdes superiores para valores de deformacao pequenos.

Verifica-se que os maiores valores de deformacdo se encontram nas zonas da
entrada da CCA e apex 0 que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas
de maiores diametros [25].

As Figuras 99 e 100 mostram os deslocamentos sofridos pelas artérias carotideas
para o0 modelo linear elastico e hiperelastico respetivamente. Na Tabela 18 encontram-se
resumidos os valores calculados dos deslocamentos para as diferentes zonas da
bifurcacéo.

—{ 75214e-5

d 5,0143¢-5
2,5071e-5
0 Min

Figura 99 - Deslocamentos obtidos para a bifurcacdo 18 segundo o modelo linear elastico

0,00010218
0 Min

Figura 100 - Deslocamentos obtidos para a bifurcacdo 18 segundo o modelo hiperelastico
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Tabela 23 - Deslocamentos obtidos para a bifurcacéo 18
Localizacéo Deslocamento no  Deslocamento no Diferenca/ mm
modelo linear modelo
elastico/ mm hiperelastico/ mm

Entrada da CCA 0,11 0,25 0,14

Apex 0,21 0,76 0,55
Entrada da ECA 0,05 0,61 0,56
Entrada da ICA 0,11 0,91 0,8

Na Figura 101 estéo representadas as deformacdes obtidas para o segundo modelo
hiperelastico e na Tabela 24 os seus valores nas diferentes zonas da parede carotidea.

Figura 101 - Deformacdes obtidas para a bifurcagéo 18 para o segundo o modelo linear eléstico

Tabela 24 - Deformac@es na parede carotidea da bifurcacdo 18 para os trés modelos considerados

Localizacéo Deformacao no Deformacéo no Deformacéo no
modelo linear modelo modelo
elastico hiperelastico 1 hiperelastico 2
Entrada da CCA 0,036 0,072 0,051
Apex 0,043 0,072 0,051
Entrada da ECA 0,021 0,033 0,039
Entrada da ICA 0,022 0,046 0,029

Analisando a Tabela 24 verifica-se mais uma vez uma ligeira reducdo das
deformac6es para o segundo modelo hiperelastico estudado, pela maior rigidez que este
modelo apresenta em comparacdo com o primeiro modelo.
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Os maiores valores de deformacéo continuam a encontrar-se nas zonas da entrada
da CCA e apex 0 que esta de acordo com o esperado visto estas serem as zonas de maiores
diametros do lumen [25].

E também possivel ver que na zona da placa aterosclerdtica as deformagdes s&o
extremamente baixas nos trés modelos estudados (cerca de 0,004), resultado que €
explicado pelo elevado médulo de Young da placa, que domina a rigidez local.

Na Figura 102 estdo representados os deslocamentos obtidos para o segundo
modelo hipereléstico e na Tabela 14 os seus valores nas diferentes zonas da parede
carotidea.

Figura 102 - Deslocamentos obtidos para a bifurcagdo 18 para o segundo o modelo hipereléstico

Tabela 25 - Deslocamentos na parede carotidea da bifurcacdo 18 para os trés modelos considerados

Localizagéo Deslocamento no  Deslocamentono  Deslocamento no
modelo linear modelo modelo

elastico/ mm hiperelastico 1/ hiperelastico 2/
mm mm
Entrada da CCA 0,11 0,25 0,24
Apex 0,21 0,76 0,47
Entrada da ECA 0,05 0,61 0,29
Entrada da ICA 0,11 0,91 0,53

Como esperado, os deslocamentos obtidos com as novas propriedades para a
parede sdo menores, verificando-se que na ICA existe uma grande reducdo de
deslocamento.
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7 Conclusdes e Trabalhos Futuros

A modelacdo da estrutura geométrica da bifurcacdo da artéria carétida e a

simulagdo do movimento pulsatil do fluxo sanguineo e das suas interacbes mecanicas
com as paredes arteriais continua a ser uma tarefa dificil e complexa, constituindo
atualmente uma area de investigacdo muito ativa. As simulagdes do fluxo sanguineo na
bifurcacdo da artéria carétida comum s&o complexas e apresentam dois grandes desafios:
0s modelos sdo baseados em imagens médicas, 0 comportamento das paredes arteriais e
da placa sdo dificeis de obter para cada paciente e as condi¢Ges fronteira séo
aproximacdes da situacdo in vivo. Tendo em conta 0S recursos computacionais, as
imagens dos exames Doppler das car6tidas disponibilizadas e a pesquisa bibliogréfica
efetuada ao logo da tese, destacam-se aqui os resultados obtidos:

1.

Implementacdo de uma metodologia de simulagdo e analise da hemodindmica da
bifurcacdo carotidea com avaliacdo da deformacdo da parede decorrente da interacéo
mecénica do fluxo com a parede arterial.

. Construcdo de modelos geométricos tridimensionais da bifurcagdo das artérias

carétidas para trés pacientes, baseados num conjunto de imagens adquiridas durante o
exame Doppler das carétidas. Modelos geométricos definidos por limen e parede
arterial. Para um dos pacientes foi ainda considerado um modelo com placa de
aterosclerose.

Anélise de diferentes modelos de descricdo da elasticidade da parede carotidea
nomeadamente, um modelo linear e dois ndo lineares.

Simulagdo da hemodinamica carotidea, dependente da fisiologia de cada paciente, ao
longo de 3 ciclos cardiacos. solu¢bes numericamente aceitaveis exigem recursos
computacionais elevados.

. Visualizacdo do campo de velocidades no lumen e da pressdo do sangue na parede

arterial e ainda quantificacdo de variaveis dificeis ou mesmo impossiveis de registar
in vivo tal como as tensdes de corte nas paredes arteriais e 0s indices hemodinamicos
associados. Verificaram-se elevadas tensdes de corte na parede interna da artéria
carotida externa junto a bifurcacdo e na zona da estenose para os 3 pacientes. Tal como
esperado, foram identificadas zonas de baixos valores de WSS a montante e jusante
das estenoses, sugerindo zonas de fluxo anormal.

. Célculo dos indices hemodinamicos, TAWSS, OSI e RRT, geralmente capazes de

identificar fluxo anormal e zonas propicias ao desenvolvimento e progressédo de
aterosclerose. Identificacdo, nas 3 bifurcacdes estudadas, de zonas de estagnacao e de
recirculacdo junto ao apex. Nas zonas de estenose tambeém foi possivel identificar
estagnacao situada na parede exterior da ICA o que esta de acordo com o facto de as
placas ocorrerem principalmente na ICA e junto ao apex.
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Estudo da deformacéo e deslocamento da parede arterial ao longo do ciclo cardiaco
utilizando diferentes modelos para descrever a elasticidade da parede carotidea. O
modelo hiperelastico conduz a valores de variabilidade ligeiramente superiores pois
neste, a parede da artéria carétida apresenta, uma rigidez inferior ao do modelo linear
elastico durante a diastole, o que provoca maiores deformacGes. Também identificadas
na zona da placa aterosclerética deformac6es mais baixas, resultado que é explicado
pelo elevado mddulo de Young associado. A presenca da placa obriga a uma maior
rigidez da parede arterial perdendo a capacidade de se deformar.

Como aspetos inovadores deste trabalho destacam-se:

. Modelacdo tridimensional geométrica especifica para o paciente e definida por Ilimen,

parede arterial e placa de aterosclerose.

. Codificacdo e analise de diferentes modelos de interacdo mecanica do fluxo com a

parede arterial: linear elastico e hiperelastico.

. Estudo da malha considerada na representacao realista dos diferentes componentes da

geometria por forma encontrar solucdes numeéricas aceitaveis, exigindo um
compromisso entre precisdo e utilizacao de recursos computacionais elevados.

Seria interessante que no futuro fossem explorados, entre outros, os seguintes

temas para resolver modelos hemodindmicos com base na geometria especifica do

paciente, tornando o estudo computacional aceitavel para a pratica clinica:

Redefinicdo da metodologia da construcao das geometrias, por forma a torna-la mais
rapida e eficiente;

Medicdo da tensdo arterial do paciente na realizacdo do exame Doppler criando
condicdes de fronteira de pressdo ajustadas individualmente a cada paciente;
Simulacdo FSI considerando diferentes modelos de elasticidade conjuntamente com
placas de aterosclerose acopladas a parede da bifurcacéo.

Validacdo dos modelos de comportamento mecénico das paredes arteriais e da placa.
Estudo das alteragdes do comportamento hemodindmico em bifurcacdes sujeitas a
intervengdes cirurgicas.

Concluindo, o trabalho desenvolvido ao longo desta tese pretende contribuir para o

desenvolvimento de um meio computacional ndo invasivo de diagndstico e tratamento de

casos patologicos associados & formacdo e progressdo de placas de aterosclerose na
bifurcacdo da artéria carotida.
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Patient-Specific Study of a Stenosed Carotid Artery
Bifurcation Using Fluid—Structure Interactive Simulation
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Abstract Atherosclerosis at the carotid bifurcation is a major risk factor for stroke. A computational
model incorporating transient wall deformation of carotid arteries was developed to assess the influence
of artery compliance on wall shear stress (WSS). Clinical data was obtained from ultrasound technique.
Two patients were studied, one presenting a mild-graded carotid stenosis along internal carotid artery
(ICA) and the other with no visible stenosis. It is hoped that patient-specific biomechanical analyses will
help diagnosis and to assess the rupture potential for any particular lesion.

Keyword Patient-specific; Image-based; Atherosclerosis; Risk assessment; Fluid-Structure Interaction

Introduction

Atherosclerotic plaques and wall thickenings are localized in major bifurcations as the common carotid
artery (CCA) bifurcation. The focal distribution of atherosclerosis is believed to be linked to hemodynamic
factors. Several studies have attempted to correlate low and oscillating WSS regions with regions of
increased intimal thickness and atherosclerotic plaque development in CCA bifurcation [1-3]. Stenosis can
lead to critical flow alterations such as high flow velocities, high shear stress and flow recirculation, which
may be linked to thrombus formation and stroke [3]. The rupture of carotid atherosclerotic plaques is a
major cause of cerebrovascular thrombotic events, and this mechanism is not fully understood.

2D and 3D patient-specific finite element models of diseased vessels have been used to investigate the
mechanics of atherosclerotic vessels and to assess the rupture vulnerability for carotid bifurcation lesions
[4-9]. Recent studies [10-11] suggest that a local increase in stress/strain could be a cause of plaque rupture,
and that stress in the plaque region can be used for plaque rupture risk assessment. Fluid-Structure
Interaction (FSI) allows blood flow simulations, where both fluid and structural solution domains are
coupled using computational fluid dynamics (CFD) and Finite element methods respectively. Results from
both the analysis are exchanged at interface junction. In this work FSI analysis is employed in order to
determine flow and wall stress distributions and to investigate the effect of stresses on carotid
atherosclerotic plaque. As the carotid system is quite superficial it can be examined with a high-frequency
transducer yielding B-mode images with high spatial resolution, useful to identify the lumen of the arteries
and their walls. Ultrasound images were also used to define patient-specific flow boundary conditions at
the CCA inlet.

Such simulations are complex, and suffer from major challenges: models are based on medical imaging
and material responses for plaque and vessel tissues are difficult to obtain on a patient-specific basis; the
boundary conditions are often rough approximations of the in vivo situation. Additionally, the generation
of a suitable computational mesh that can accurately represent the components of the diseased artery and
provide meaningful numerical solutions, demands high computational resources to solve realistic
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finite/volume element models based on a patient-specific geometry, rendering it not acceptable for clinical
practice.

In this paper, a patient specific 3D FSI simulation is carried out using ANSYS® commercial software
throughout its coupling system feature. The main goal of this study is to investigate the hemodynamic
characteristics on the distribution of wall shear stress and WSS descriptors, induced by the arterial wall
deformation. Rigid and FSI models of a healthy and a stenosed common carotid artery bifurcation are
presented and compared. Due the cardiac pressure, the blood flow distends the elastic artery and deformed
artery affects the flow behaviour. The elastic nature of the arterial wall determines the magnitude of the
elastic recovery and FSI simulations show different behaviour for each common carotid bifurcation studied.

Materials and Methods

Clinical data is obtained from ultrasound technique. The geometry definition of the carotid artery
bifurcation was based on Ultrasound patient-specific data. A set of Doppler images of the CCA, its
bifurcation and proximal segments of ICA and external carotid artery (ECA) were acquired during daily
medical routine. B-mode images were segmented to produce smooth lumen and atherosclerotic plaque
contours by using a segmentation method based on the hypoecogenic characteristic of the lumen; the in-
house semi-automatic algorithm implemented in MATLAB software allows the lumen and plaque contour
extraction in 2D longitudinal and transversal B-mode images [12]. The reconstruction of the arterial regions
was performed placing 2D smooth lumen contours in the axial direction according to each image location
obtained during data acquisition (Figure 1). After smoothing of the obtained surface, three diameters
cylindrical extensions upstream and downstream of the carotid bifurcation were performed, such that flow
could be modeled with reasonable boundary conditions.

ECA

ICA

Figure 1: Segmented longitudinal image and wall surface reconstruction

A Tetrahedral mesh (finite volumes) was generated using the software Ansys Fluent. A temporal and spatial
mesh refinement were performed, considering a mesh sensitivity analysis based on maximum nodal WSS
(variations lower than 5%). The obtained mesh with 93989 nodes and 492083 elements was sufficient to
resolve the fluid pressure field to a good approximation. Blood flow simulation was obtained iteratively,
using the SIMPLE algorithm and a second-order upwind scheme for the convective terms. Blood was
considered an incompressible homogeneous non-Newtonian fluid, with the rheological behavior described
by Carreau model and a density of 1060 kg/m?>. A propose-developed MatLab code was used to calculate
the time-dependent Womersley velocity profile based on Doppler ultrasound measurements at the CCA
inlet section [2]. For the ICA and ECA outlets a time-varying pressure, simulating blood pressure during
cardiac cycle, is used as flow boundary condition (Figure 2).
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Figure 2: Flow velocity and pressure waveforms.

The arterial wall was modeled as an isotropic elastic material with a Young’s modulus of 1.2 MPa, a
Poisson's ratio v = 0.4 and a density equal to 1120 kg/m3. The thickness of the blood vessel wall was
considered equal to 1.5 mm [7]. The atherosclerotic plaque was modeled as an isotropic material with a
Young’s modulus of 9.5 MPa, a Poisson’s ratio v = 0.27 and a density equal to 1220 kg/m3 [11,13]. A
Tetrahedral mesh (finite elements) was generated using the transient mechanical software available in
Ansys Workbench. Final mesh was composed by 188327 nodes and 122024 elements for the discretization
of the arterial walls and 178308 nodes and 108743 elements for the plaque. All degrees of freedom from
of all nodes on the inlet and outlet planes were constrained. Remaining nodes were left free to undergo
displacement in any direction [6].

B¢ Sl A

Figure 3: Arterial wall and plaque mesh.

FSI simulation was performed in a computer running Intel® Core i7-7700K @ 4.2Ghz and 32Gb of RAM.
Three cardiac cycles were simulated considering a constant time step equal to 0.008 seconds. The flow
velocities and the WSS vectors obtained from the last cycle were recorded for post-processing.

Results and discussion

In this work two patients were studied, one, 57 years old, presenting a mild-graded stenosis along ICA with
ECST grade of 50%, and another, 63 years old, with no visible stenosis. Figures 4,5 and 6 show results
corresponding to the non-stenosed carotid bifurcation. Velocity fields and streamlines obtained at systolic
peak and mid deceleration cardiac cycle instants are presented in Figure 4. This patient exhibited the highest
velocities at ECA and stagnation zones are larger during mid-deceleration phase. Arterial walls deformation
affects the flow behaviour, as in FSI model lower velocities, lower velocity gradients and greater
recirculation zones were found in the bulb region of the ICA, opposite to the bifurcation divider wall, due
to arterial wall elastic recovery.
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Figure 4: Non-stenosed carotid bifurcation: velocity fields and streamlines at systolic peak and mid
deceleration cardiac cycle instants: rigid wall model (left) and flexible wall model (right).

Figure 5 shows WSS fields obtained at systolic peak instant. For the two models, the main features expected
from fluid dynamics, such as low WSS values in the bulb region of the ICA, opposite to the bifurcation
divider wall, corresponding to stagnation zone, and high WSS at the bifurcation apex, were successfully
captured. The highest peak systolic WSS values were noticed in proximal ECA probably due to the vessel
geometry. This study shows that compliance does little to affect WSS distribution.

Figure 5: Non-stenosed carotid bifurcation: WSS contours at systolic peak instant: rigid wall model
(left) and flexible wall model (right).

Figure 6 shows WSS descriptors, namely the time-averaged WSS (TAWSS) which evaluates the total shear
stress exerted on the wall throughout a cardiac cycle, the oscillating shear index (OSI) that is used to
identify regions on the vessel wall subjected to highly oscillating and the relative residence time of particles
near the wall (RRT) a combination of the two previous ones. Both rigid and flexible models were able to
capture flow disturbances at ICA origin, upstream and downstream stenosis and at ECA branch. FSI model
shows lower TAWSS due to lower velocity gradient, and greater OSI and RRT values corresponding to
greater turbulence. In Figure 6 it can be seen that WSS hemodynamic factors distributions are similar for
the two models and compliance does little to affect its distribution.
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Figure 6: Non-stenosed carotid bifurcation: WSS descriptors: rigid wall model (left) and flexible wall
model (right).

Figure 7 show velocity fields and streamlines obtained at systolic peak and mid deceleration cardiac cycle
instants for the stenosed carotid bifurcation. As it was expected, the flow increases in vicinity of occlusion
and recirculation can be noticed upstream and downstream stenosis. This recirculation zones are larger
during mid-deceleration phase. Like in the previous example arterial walls deformation affects the flow
behaviour.
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Figure 7: Stenosed carotid bifurcation: velocity fields and streamlibes at systolic peak and mid
deceleration cardiac cycle instants: rigid wall model (left) and flexible wall model (right)
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Figure 8: Stenosed carotid bifurcation: WSS contours at systolic peak instant: rigid wall model (left)
and flexible wall model (right)
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WSS contours obtained at near peak systole instant are presented in Figure 8. As expected low WSS values
were found in the bulb region of the ICA, opposite to the bifurcation divider wall, corresponding to
stagnation zone, and high WSS at the bifurcation apex, were successfully captured. Low WSS values were
also found in the outer wall downstream stenosis identifying abnormal flow, due to the enlargement of the
vessel. The highest peak systolic WSS values were noticed within the throat of ICA stenosis. A local
increase in stress in the plaque region was captured by FSI model which could be a cause of atherosclerotic
plaque rupture. This study shows that compliance affects WSS distribution.

Figure 9 shows WSS descriptors. Both rigid and flexible models were able to capture flow disturbances at
ICA origin, upstream and downstream stenosis and at ECA branch.
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Figure 9: Stenosed carotid bifurcation: WSS descriptors: rigid wall model (left) and flexible wall
model (right).

FSI model shows lower TAWSS due to lower velocity gradient, and greater OSI and RRT values
corresponding to greater turbulence. In Figure 8 it can be seen that WSS hemodynamic factors distributions
are similar for the two models and compliance does little to affect WSS descriptors distribution.

Conclusion

FSI analysis was performed based on in-vivo data, in order to investigate the influence of artery compliance
on the CCA bifurcation hemodynamics and wall shear stress distribution. For the non-stenosed carotid
bifurcation, WSS distribution is not affected by arterial wall compliance. Otherwise for the stenosed carotid
bifurcation a local increase in stress in the plaque region was found; this could be a cause of plaque rupture
and can be used for atherosclerotic plaque rupture risk assessment. In this study it is clear that deformation
of vessel walls and atherosclerotic plaques are important factors affecting local hemodynamics in the
proximal region of the CCA bifurcation. Further studies, should be performed in order to better understand
the development and rupture of carotid atherosclerotic plaques.
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