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Resumo

As doencas cardiovasculares, tal como a aterosclerose, sao uma das principais causas de
mortalidade nos paises desenvolvidos. Por esta razdo, o desenvolvimento e progressao de estu-
dos hemodinamicos em artérias coronarias de pacientes tem-se revelado uma ferramenta auxi-
liar de grande importancia na prevencao, no diagndstico e no tratamento da doenca ateroscle-
rética.

A hemodinamica em artérias coronarias direitas de pacientes ndao tem sido muito explorada
na literatura, devido, em grande parte, a geometria extremamente irregular, tanto na artéria
principal como nas suas ramificacdes. Assim, um estudo detalhado da hemodinamica em arté-
rias coronarias direitas de pacientes com aterosclerose é ainda um desafio.

As imagens de tomografia computacional, fornecidas pelo Centro Hospitalar de Vila Nova
de Gaia e Espinho, dao informacao acerca da geometria e local da doenca, mas nao explicam a
hemodinamica com detalhe. Para tal, é necessario recorrer a simulacdo numérica.

Em primeiro lugar, procedeu-se a reconstrucdo das geometrias 3D com as respetivas rami-
ficacOes e placa aterosclerodtica, através das imagens TC e do software Mimics. Desta forma,
um modelo 3D de alta precisao ¢ criado, baseado nas configuracdes especificas dos pacientes
reais. A geometria obtida é posteriormente manuseada, no software 3-Matic, de forma promo-
ver o amaciamento e refinamento geral da mesma. E ainda, nesta fase, que a placa ateroscle-
rotica é reconstruida de forma a adquirir a percentagem de estenose desejada para o paciente
em questao.

Por Gltimo, procedeu-se a simulacao do fluxo sanguineo, usando o software Ansys, com o
objetivo de estudar detalhadamente a hemodinamica nas artérias coronarias de trés pacientes,
através dos descritores hemodinamicos TAWSS, 0S| e RRT, quando sujeito a diferentes graus de
estenose do diametro luminal iguais a 20%, 40% e 70%. Estes trés graus de estenose foram consi-
derados para os trés pacientes, efetuando-se para o efeito, uma manipulacdo da estenose real
de cada individuo.

Deste modo, pretende-se avaliar nao sé as alteracdes do fluxo sanguineo em artérias coro-
narias direitas de pacientes com diferente grau da estenose, como também avaliar as alteracoes
hemodinamicas causadas pela variacao da estenose, desde 20% a 70%, em cada paciente.

Percentagens de area de superficie da geometria 3D com TAWSS < 0.25 Pa, OS| > 0.25 e RRT
> 8 Pa-1 sao consideradas regioes aterosuscetiveis. Os efeitos da percentagem de oclusao, lo-
calizacdo da estenose na geometria e configuracdo do modelo geométrico foram analisados
para cada paciente. A medida que o grau de estenose é aumentado, verifica-se um aumento
das zonas propicias ao desenvolvimento de aterosclerose. A posicao da estenose relativamente
a posicao das bifurcacoes adjacentes € de grande importancia, uma vez que afeta em grande



escala a estabilidade do comportamento sanguineo na bifurcacao e apds a mesma. Quanto
maior a proximidade da estenose a bifurcacdo, mais elevados sao os valores de percentagem
de area de superficie propicios ao aparecimento de placa. Por ultimo, a diminuicao da curva-
tura e aumento da tortuosidade também faz aumentar a tendéncia para o desenvolvimento de
placa aterosclerotica.

Palavras-chave: Aterosclerose, artéria coronaria direita, construcao de placa aterosclero-
tica, estenose, simulacdo hemodinamica, descritores hemodinamicos.
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Abstract

Cardiovascular diseases, like atherosclerosis, have been one of the leading causes of mor-
tality in developed countries. For this reason, the development and progression of hemody-
namic studies in coronary arteries have proved to be an auxiliary tool of great importance in
the prevention, diagnosis and treatment of atherosclerotic disease.

The hemodynamic in patient-specific coronary arteries has not been well explored in the
literature, probably, due to its extremely irregular geometry, both in the main artery and in its
side-branches. Consequently, a detailed study of the hemodynamic in patient-specific right
coronary arteries with atherosclerosis is still a challenge.

Computed tomography images, provided by the Vila Nova de Gaia and Espinho Hospital
Centre, give information about the geometry and the location of the disease; however, do not
explain the hemodynamic with detail. So, numerical simulations are necessary.

In first place, the 3D geometries of the arteries, with its side-branches and atherosclerotic
plaque, were reconstructed using CT images and Mimics software. A highly precision 3D model
was created, based on the specific configurations of a real patient. Then, the obtain geometry
is handled, in 3-Matic software, in order to promote the softening and general refinement. Still
in this step, the atherosclerotic plaque is reconstructed in order to acquire the desired degree
of stenosis for the patient in question.

Finally, hemodynamic simulations of blood flow were performed, using Ansys software, with
the objective of studying the hemodynamics in patient-specific arteries in detail, through he-
modynamic descriptors TAWSS, OSI and RRT, when subjected to different degree of stenosis
equal to 20%, 40% and 70%. These three degrees of stenosis were considered for the three
patients, and manipulation of the actual stenosis of each individual was made for this purpose.

The aim of this study is to evaluate not only changes in blood flow in right coronary arteries
of patients with different degree of stenosis, but also to evaluate the hemodynamic changes
caused by the stenosis variation, from 20% to 70%, in each patient with completely different
geometries.

Percentages of surface area of the 3D geometry with TAWSS <0.25 Pa, OSI> 0.25 and RRT >
8 Pa' are considered atherosusceptible regions. The effects of occlusion percentage, stenosis
location and geometric model configuration were analyzed for each patient. As the degree of
stenosis increase, there is a growth in areas favorable to the development of atherosclerosis.
The position of the stenosis relative to the position of the bifurcations showed to be of great
importance, since it greatly affects the stability of the blood behavior. The proximity of the
stenosis to the bifurcation, is directly proportional to the percentage of surface area propitious



to plaque formation. Finally, a decrease in the curvature and an increase of the tortuosity also
increase the tendency to develop atherosclerotic plaque.

Keywords: Atherosclerosis, right coronary artery, construction of atherosclerotic plaque,
stenosis, hemodynamic simulation, hemodynamic descriptors.

Vi



vii



Agradecimentos

Este espaco destina-se a todas as pessoas que, de uma maneira ou outra, ajudaram nao so
a elaboracgao deste trabalho, mas principalmente a forca motivacao permanente que me pro-
porcionaram, tornando-se essenciais na elaboracao e finalizacao deste trabalho.

Em primeiro lugar, a minha orientadora Prof. Dr. Sénia Isabel Silva Pinto, por toda a dispo-
nibilidade e paciéncia ao longo da elaboracao deste trabalho, pelo constante apoio, motivacao
e sabedoria, sem as quais a realizacdo do mesmo nao teria sido possivel. A minha coorientadora,
Prof. Dr. Luisa Maria Pimenta Abreu Costa Sousa, um enorme obrigado pela continua disponibi-
lidade demonstrada.

A Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto, mais concretamente ao DEMec, pelo
espaco e plataforma computacional facultada. Ao INEGI, ao Centro Hospitalar de Vila Nova de
Gaia / Espinho e a Faculdade de Medicina da Universidade do Porto pela disponibilizacao de
todos os recursos imprescindiveis ao desenvolvimento deste estudo.

Aos meus pais e irmaos e ao resto da minha familia, pela constante preocupacédo e apoio
fundamental, que com muito carinho e apoio, nao mediram esforcos para me proporcionam o
bem-estar necessario para a conclusao desta etapa.

Ao Tiago, por acreditar mais em mim do que eu acredito em mim propria, e por me mostrar
todos os dias que o esforco é recompensado e o amor nao tem limites.

As minhas melhores amigas e amigos, pela base que constituem na minha vida, pelo apoio,
fé e orgulho que depositam diariamente em mim. Obrigada, do fundo do coracéo.

viii






1.

indice

] o 11 ot o TR 1
1.1 Objetivos dO eStudO .....ccviiiiiiiiiiiiiiiiiiii i iiiiiireeeeeaaans 1
1.2 Estrutura da dissertaca ......ceeeeiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeneannnnns 2

Sistema CardiovasCular.......ccceeeeeeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeaaannns 4
720 T Oo ] - Ut Lo 1 N 5
2 A @ (ol o et 1 da - Telo R PP 8
2.3 Artéria Corondaria Direita......cvvveiiiiiiiiiiiiiiiii e eeieeeaas 9
A B N1 = o 3o U= 01 < 10

Mecanica dos FLUIAO ..evveviiiiiii i e eaeee 12
7 B B o ToTa [ =i oo 1=11 1 [=11 ] o B PP 12
3.1.1 Escoamento estatico / ndao estatico.......cvvvvveiiiiiiiineininnnnn, 12
3.1.2 Escoamento uniforme / nao uniforme..........ccoovvviinnnenennnnnn. 13
3.1.3 Escoamento rotacional / nao rotacional ...........cccevvuvvvennenn... 13
3.2S5egunda Lei de NeWton .. .oviviiiiiiiiiiiiiii e ee e 16
3.3 Método de Euler e Método de Lagrange .......cceevvevveeinnennnnnnnnns 17
3.4 Conservacao do momento linear .......c.ovvvviiiiiiiiiiiiiiieeenennnn, 18
3.4.1 Forcas e equacao de movimento......vvvieeiiiiiiiiiiiiinnnneeeeeeenn. 18
3.4.2 FLUXO ViSCOSO c e tteeeeeeeeeeieeeeeeeeeeeeeeeeeeennnnnnnneneeeeeneens 20
3.5 Escoamento de Hagen - Poiseuille........cccoviiiiiiiiiiiiiiiinnnne.. 21

1T LT 24
v B I o 110 Vo Ta 11 ¥ 1y ) ot LTS 26
4.1.1 NUMero de ReYNOLIAS ....eevireeiiiiiiiiiiieiieeieeeieeeeieeeeanans 27
4.1.2 NUMero de WomersleY....oovueiiiiieiiiiiiii i eeeieeeeineeeanans 28
4.2 Propriedades mecanicas do SANGUE ......vvvvereeeeinneenineeenneennnns 28
4.2.1 Viscosidade do plasma.....cceeiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeaaannns 29
4.2.2 Viscosidade absoluta do sanguUe ........covviiiiiiiiieieeeeeeeennnnnnnnn. 30

Tomografia Computadorizada.......coeeveeeeeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiinnnns 31
5.1 0rigem € eVOlUGA0 ... uuviiiiiiiiiiiiiiii it eiaeees 31
5.2 Tomografia Computadorizada - Principios basicos..................... 34

Mecanica dos Fluidos Computacional ........cccevvivviiiiniiiinneennnnn.. 36

1<) deTa (o] (o] 1 - WP PP 38
28 I L1 0T [1 ot T R 38
7.2 Aquisicao de iMagens TC ...uuuueiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeens 39
7.3 Segmentacao e reconstrucao da geometria 3D.......ccccvviinnnnn... 39
7.4 Malha Computacional ......ueeeeiiiiiiieeiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeaaeaeeeeaaans 42



7.5 Propriedades do SanNgUe ........ccvviuiuiiiiiiiiiieeeeeeieeennnnnnnnnnnenns 44

7.6 CondicOes - froNteIra ...vvveeiiiiiiiiiieeiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeseeeeannnns 45
7.7 Formulacao do problema em CFD, ANSYS ®......c.ccevvvvvvviiiiinnnnn... 47
7.8 Indices hemodinAmMICOS ......vuevninineiieeieieieeeeeeeee e, 51
8. Resultados € DiSCUSSA0 .. ..uuuuuueeeieeeeeetrereeieiieiennnnnneeeeeeeeeeesens 53
8.1 Considerages iNICIaTS. ..vveeeeeeeerereeeeeeiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeaannns 53
8.2 TAWSS, OSl e RRT parao Paciente 1 ....ccoiiiiiiiiiiiiiiiiiinnnnnnnnn. 54
8.3 TAWSS, OSI, RRT para Paciente 2 ......c.cvviiiiiiiiiiiiiiniiieeeennnnaanns 57
8.4 TAWSS, OSI, RRT para Paciente 3......cceviiiiiiiiiiiiiiininnnnnnnnnnn. 60
9. Conclusao e trabalho futuro .......ccccviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeee 63
10. N (= g g Lo = T PP 65
ANEXO A: Imagem TC da artéria coronaria direita com estenose relativa ao
o1 Lot 1= 11 =2 PP 68
11. ANEXO B: Artigos submetidos para o Congresso Internacional M2D 2019

(Bolonha, Italia) e para o Congresso Internacional VipIMAGE 2019 (Porto,
(0T (U7 1§ PP 69

Xi



Xii



Lista de figuras

Figura 2.1 - Constituicao de uma artéria muscular de médio calibre [15]. ..... 5
Figura 2.2 - llustracao sistematica das orientacao, superficies e margens do
(oo = Tot= o T 172 6
Figura 2.3 - (a) Base do coracao, (b) Superficie diafragmatica do coracao, (c)
Superficie anterior do COragan [2]. c.evvveiiriiiiiiiiiiieiieiii e eeieeieaanans 7
Figura 2.4 - Sulcos do coracao. A) Superficie anterior, B) Superficie
diafragmatica e base do coracao [2]...cceevriiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieieeeeeaans 7
Figura 2.5 - Ciclo cardiaco [2]. cooveeeereiiiieiiiiiiieeeieeeieeeeaiaeeeanaeanns 8
Figura 2.6 - Vista anterior do sistema coronario anterior [2]. ......cccvvvevennnn 9

Figura 3.1 - Diferentes tipos de escoamentos dependentes do tempo A)
transiente seguido de estatico, B) nao estatico, mas estacionario, C) nao
L3Sy LTt T 15 13
Figura 3.2 - (a) escoamento uniforme, (b) escoamento nao-uniforme [19]....13
Figura 3.3 - Tipos de movimento de um elemento fluido em escoamento e tipos
de movimento de um elemento fluido em escoamento bidimensional: (a)
representa a translacao; (b) a expansao; (c) a rotacao com as diagonais sofrendo
um certo deslocamento angular e (d) a deformacao angular dos lados do

elemento provocada pelas tensdes VisCOSas TYX € TXY. vuuuurrureeeeeeeeeeeeeeenns 14
Figura 3.4 - Escoamento (a) irrotacional (b) rotacional [20]..................... 15
Figura 3.5 - Escoamento laminar e turbulento de agua de torneira: (a) laminar,
(D) tUrbulento [19]. cerreiiiii ittt ettt eeeeannaaaaaaaas 15
Figura 3.6 - Experiéncia de Reynolds: (a) baixa velocidade, (b) alta velocidade
L P PPN 16
Figura 3.7 - Sistema de coordenadas retangular e cilindrico [21]. .............. 17
Figura 3.8 - Componentes que atuam no elemento diferencial [21]. ........... 18
Figura 3.9 - Forcas de superficie a atuarem num elemento de fluido, direcao x
17 P PPN 19

Figura 3.10 - Escoamento de Poiseuille; o eixo do x é coincidente com o eixo do
tubo e a coordenada radial é r. A velocidade do fluido tem um perfil parabolico
e esta inteiramente na direcao x. A taxa de corte dentro do fluxo € zero em r=0
e aumenta linearmente com r, atingindo o seu maximo para r = a, o raio do
L0 ] o o 1127 2 21
Figura 4.1 - Dois tubos de hematocrito com sangue: A) antes da centrifugacao,
B) depois da centrifugacao [3]....ccveiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiii e 24

Xiii



Figura 4.2 - Micrografia eletronica de varredura de eritrocitos humanos normais
[ TRoT0 015 T 1 PO 25
Figura 4.3 - Desenhos dos cinco tipos de leucécitos do sangue humano [3]... 26
Figura 4.4 - Impacto do numero de Reynolds nas condicoes de um fluido [24].
............................................................................................ 28
Figura 4.5 - Curvas de taxa de tensao de corte para sangue humano normal [23].
............................................................................................ 29
Figura 5.1 - Durante a década de 70, quatro geracoes de scanners de tomografia
computadorizada foram desenvolvidos: (a) primeira geracao; (b) segunda

geracao; (c) terceira geracao; (d) quarta geracao [29]. «cccvvvinnnnnnnennnnnnn. 32
Figura 5.2 - Sistema de tomografia computadorizada por feixe de eletrées [29].
............................................................................................ 33
Figura 5.3 - Introducao da tecnologia de slip-ring [29]......ccccvvevvvveeennn... 34
Figura 5.4 -(a) Representacao de um modelo de TC; (b) exemplo de um modelo
(o LI 1O 1K 7 R 35
Figura 6.1 - Processo de simulacao numérica considerando a interacao entre
dominio de fluido e dominio do sOlido [35]. +.eevvveriieiiiiiiiiiieeieeeaees 37

Figura 7.1 - Selecao manual, através de imagens TC da artéria coronaria direita
do Paciente 1, da: a) aorta, b) ramo ventricular direito, c) calcificacao, d) ramo
agudo marginal, e) ramo descendente posterior e ramo posterolateral....... 40
Figura 7.2 - (a) Mascara 3D da artéria coronaria direita obtida através do
software Mimics; (b) Modelo geométrico da artéria coronaria direita depois do
processo pos-processamento através do software 3-Matic. ..................... 41
Figura 7.3 -(a) Placa aterosclerotica “flutuando” dentro do lumen; (b) Adicao
de material na area entre a placa e a parede arterial; (c) Subtracao da plaque

aterosclerdtica do lUMEN COrONAIio. ..uvvereeieiteiiiteeiieeeiieeeeaieeeaanaeanns 41
Figura 7.4 - Exemplificacao de uma malha do lUmen (dominio fluido), alusiva
Lo 3 o= Vot 1= 1) = N 43

Figura 7.5 . Perfil de velocidade médio, dependente do tempo, imposto na
entrada, Vinm; Perfil de pressao, dependente do tempo, imposto nas saidas,

o] L I 51 ) PO PP 46
Figura 7.6 - Esquema de projeto de um problema de CFD no Workbench Ansys.
............................................................................................ 47
Figura 7.7 - Simulacao do dominio do fluido - definicao do regime. ........... 48
Figura 7.8 - Simulacao do dominio do fluido - definicao do material. ......... 48
Figura 7.9 - Simulacao do dominio do fluido - definicao das condicdes fronteira
de eNtrada. ....eeiiiiiii i e 49
Figura 7.10 - Simulacao do dominio do fluido - definicao das condicdes fronteira
o[ 1o - VPP PP 49

Figura 7.11 - Simulacao do dominio do fluido - selecao do método numérico.50
Figura 7.12 - Simulacdao do dominio do fluido - definicao do numero de

iteracdes, intervalo de tempo e critério de convergéncia.........c..ccecvennn.n. 51
Figura 8.1 - TAWSS para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 700, «.ueeuiieeniieeeiieeeiaeeenaeeeseeesneeesseeessneeennns 54
Figura 8.2 - OSI para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 7008, «.ueeuiieeueieeeiieeeiaeeenaeeeseeesnseesseeessneeennns 55

Xiv



Figura 8.3 - RRT para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem

estenose 0%, 20%, 40% € 7000 «euuueeeuieeeeieeeeieeerereeeeneeesneeesseeessnseessneeees 55
Figura 8.4 - TAWSS para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 7000 «.uuueeeuieeeeieeeeieeerereeeeseeesneeessseessseessneenes 57
Figura 8.5 - OSI para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 7000 «euuueeeuieeteieeeeieeeeereeeeeeesneeessseessseessneenes 58
Figura 8.6 - RRT para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 7000 «euuueeeuiieeeieeeeieeeeereeeeeeesneeesssesssseessneenes 58
Figura 8.7 - TAWSS para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 7000 «euuueeeuieeeeieeeeieeeeereeeeeeesneeessseessnseessneenes 60
Figura 8.8 - OSI para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 700 «.uuueeeuiieeeieeeeieeeenreeeeeeesneeessseessnseessnaeees 61
Figura 8.9 - RRT para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% € 700 «.uuueeeuiieeeieeeeieeeenreeeeeeesneeessseessnseessnaeees 61

XV



Xvi



Lista de tabelas

Tabela 4.1 - Influéncia das diferencas no estado do fluido entre regime laminar

L0 o 10 (=] g o T 72 (P 27
Tabela 4.2 - Parametros do Modelo de Carreau para o Sangue Humano
(temperatura 37 “C). wuuuiiiiiiiiiiieettitttttttareeeeeeeeeeeeseeeeeesnannnnnnnnnns 30
Tabela 7.1 - NUmero de nos, numero de elementos e Maximo Skewness para os
pacientes €M €StUAOD. ....uveeiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeaeaannnnnnnaeaes 43
Tabela 7.2 - Constantes do modelo de Carreau especificos para o sangue
AUMANO (T 2 37 “0) e uiiiiiiiiii ittt ettt e et eeeeeeeeesssasssnnnnnanaanns 44
Tabela 7.3 - Area da superficie de entrada, raio equivalente e nimero de
Womersley para cada paciente em estudo. ......coviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeen, 46

Tabela 8.1 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes
ao paciente 1 para TAWSS < 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os
diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% € 70%............... 56
Tabela 8.2 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes
ao paciente 2 para TAWSS < 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os
diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%............... 59
Tabela 8.3 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes
ao paciente 3 para TAWSS < 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os
diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%............... 62

xvii



xviii



Abreviaturas, Acronimos e Simbolos

Lista de abreviaturas e acronimos

ACD
ATP
AVC
CFD
Co,

DICOM

EBCT

FEM
FSI

INEGI

LAETA
LDL
OMS

0Sl

0,
RRT
RV
SI
STL

TAWSS

TC
UDF
VS

Artéria Coronaria Direita
Adenina Trifosfato
Acidente Vascular Cerebral
Computational Fluid Dynamics (Dinamica de Fluidos Computacional)
Diéxido de Carbono
Digital Imaging and Communications in Medicine (Comunicacao de
Imagens Digitais em Medicina)
Electron Beam Computed Tomography (Tomografia Computadorizada
de Feixe de Eletroes)
Finite Elements Method (Método de Elementos Finitos)
Fluid - Structure Interaction (Interacdo Fluido-Estrutura)
Instituto de Ciéncia e Inovacao em Engenharia Mecanica e Engenharia
Industrial
Laboratorio Associado de Energia, Transportes e Aeronautica
Low Density Lipoprotein (Lipoproteina de Baixa Densidade)
Organizacdo Mundial de Saude
Oscillatory Shear Index (indice de Oscilacao de Tensao de Corte na pa-
rede)
Oxigénio
Relative Residence Time (Tempo de Residéncia Relativo)
Right Ventricular (Ventriculo Direito)
Sistema Internacional
Stereolithography (Estereolitografia)
Time Average Wall Shear Stress (Tempo Médio de Tensao de Corte na
parede)
Tomografia Computacional
User-Defined Function (Funcao definida)

Ventricular Systole (Sistole Ventricular)

Xix



WSS
3D

Lista de simbolos

<

Vmed

Lista de simbolos

a
14
Ap

ox /6y 18z
A
Ac

U

Wall Shear Stress (Tensao de Corte da Parede)

3 Dimensions (3 Dimensoes)

Gradiente de pressao
Aceleracdo [m/s?]
Diametro [m]

Distancia [m]
Taxa de corte [s7']

Forca resultante [N]
Aceleracéo gravitica [m/s?]
Funcao de Bessel 12 ordem

Comprimento [m]
Massa [Kg]

Fluxo de massa que entra num volume de controlo [kg/s]
Fluxo de massa que sai de um volume de controlo [kg/s]
Constante usada no modelo de Carreau
Fluxo de sangue [m3/s]

Raio [m]

NUmero de Reynolds
Resisténcia periférica
Segundo
Tempo [s]

Velocidade [m/s]

Velocidade axial do fluxo [m/s]

Velocidade média [m/s]

NUumero de Womersley
Taxa de corte [s-1]

Gradiente de pressao [Pa]
Componentes diferenciais do eixo cartesiano
Comprimento de onda [m]

Tempo de relaxacao [s]

Viscosidade dinamica

XX



Ho

Ue

p
pu/pv/ pw

o

T

w

Viscosidade dinamica para taxa de corte nula [Pa‘s]
Viscosidade dinamica para taxa de corte infinita [Pa*]
Massa volumica [kg/m?]

Fluxo de massa por unidade de area [kg/mZs]
Tensao normal [Pa]

Tensao de corte [Pa]

Frequéncia cardiaca angular [rad/s]

XXi



XXii



1.1 Objetivos do estudo

Capitulo 1

Introducao

A doenca cardiovascular tem sido uma das principais causas de morte entre todos os grupos
raciais e étnicos. A aterosclerose € a forma mais comum de patologia de grandes vasos respon-
savel por sindromes de lesao isquémica de o6rgaos vitais (enfarte do miocardio, acidente vascu-
lar cerebral, entre outras, continuando a ser uma das principais causas de mortalidade e mor-
bidade em sociedades industrializadas [1].

A localizacdo da formacao de lesdo aterosclerdtica nas regides de fluxo sanguineo pertur-
bado associado a geometrias arteriais, em humanos e animais experimentais, sugere um impor-
tante papel das forcas hemodinamicas na génese e desenvolvimento da aterosclerose [1, 2].

No presente estudo, pretende-se analisar em que medida a localizacdao da estenose, em
artérias coronarias direitas de pacientes de configuracdes geométricas completamente diferen-
tes, influencia, ainda mais ou nao, ao aparecimento da aterosclerose.

Este estudo foi resultado de um protocolo de colaboracao estabelecido entre a unidade de
Cardiologia do Centro Hospitalar de Vila Nova de Gaia e Espinho e o Departamento de Engenha-
ria Mecanica da Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto e o LAETA-INEGI.

1.1 Objetivos do estudo

Esta dissertacdo tem como principal objetivo verificar o aumento ou decréscimo do apare-
cimento da aterosclerose em pacientes com doenca aterosclerética detetada na artéria coro-
naria direita. Varios fatores foram analisados como a localizacao da estenose longe ou perto de
bifurcacdes, a propria configuracao geométrica da artéria, a curvatura e tortuosidade da arté-
ria. Como tal, foram necessarias efetuar simulacées hemodinamicas.

Este estudo requer, assim, varias etapas:

e Aquisicao de imagens de tomografia computacional (fornecidas pela equipa médica)

de 3 casos de pacientes com diferentes graus de estenose: Paciente 1 com estenose de 70%

de diametro luminal, Paciente 2 com 20% de estenose e Paciente 3 com estenose de 40%;

¢ Reconstrucao das diferentes geometrias recorrendo aos softwares comerciais Mimics

e 3-Matic;

e Manipulacao das geometrias anteriormente reconstruidas, através dos softwares Mi-
mics e 3-Matic, de forma a alcancar os graus de estenose manipulados pretendidos para
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cada um dos pacientes. As placas ateroscleréticas tém um formato real irregular e no seu
processo de manipulacao o mesmo foi mantido. Apenas o diametro equivalente da estenose
sera modificado.
v Paciente 1 com estenose real de 70%
Paciente 1 com estenose manipulada de 20%
Paciente 1 com estenose manipulada de 40%
Paciente 2 com estenose real de 20%
Paciente 2 com estenose manipulada de 40%
Paciente 2 com estenose manipulada de 70%
Paciente 3 com estenose real de 40%
Paciente 3 com estenose manipulada de 20%
Paciente 3 com estenose manipulada de 70%
Geracao da malha computacional para cada um dos pacientes com os diferentes
graus de estenose no software comercial Meshing Ansys®;

e Simulacdo hemodinamica, nas condicées mais proximas da realidade, para cada
um dos pacientes com os diferentes graus de estenose, no software comercial Fluent
Ansys®;

e Calculo dos descritores hemodinamicos para cada caso de estudo de modo ana-
lisar a tendéncia ao aparecimento da aterosclerose;

e Observacao das alteracoes relativamente a hemodinamica e a tendéncia de for-
macao aterosclerodtica, quando a percentagem de estenose, para cada paciente, é di-
minuida ou aumentada.
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1.2 Estrutura da dissertacao

Esta dissertacao encontra-se dividida em varios capitulos, seguindo uma ordem logica de
acontecimentos.

No capitulo 2 sdo apresentados os pontos principais da doenca aterosclerética: em que con-
siste, como desenvolvem os seus mecanismos e os efeitos que pode ter no corpo humano.

No capitulo 3 é realizada uma contextualizacao do sistema cardiovascular, abordando o
funcionamento do coracéo, a explicacao do ciclo cardiaco e também a artéria coronaria direita.

No capitulo 4 é abordado a constituicao do sangue e as suas principais funcdes no corpo
humano para o correto funcionamento do mesmo, assim com a sua hemodinamica e as suas
principais propriedades mecanicas.

No capitulo 5 é realizada uma explicacao geral acerca da mecanica dos fluidos. Sao apre-
sentadas nocoes basicas acerca dos varios tipos de escoamento existentes, leis e métodos fun-
damentais da dinamica dos fluidos, necessarios para uma correta aplicagdo do método.

O capitulo 6 incide sobre a técnica de aquisicdao de imagens usadas neste estudo, tomografia
computadorizada. E apresentada a sua origem e evolucao até hoje, assim como os seus princi-
pios basicos para uma melhor compreensao da mesma.

No capitulo 7 é focada uma breve explicacdo acerca do método numérico utilizado neste
estudo - Dinamica dos Fluidos Computacional (CFD).

No capitulo 8 é apresentada a metodologia de todos os passos e processos abordados neste
estudo, desde a aquisicao de imagens para a realizacdo do mesmo até a explicacao detalhada
da segmentacéo e reconstrucao das geometrias. E descrito, ainda, o processo de obtencio da
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melhor malha computacional para estudo e as propriedades do sangue utilizadas no processo
de simulacao. Sao apresentadas as condicdes fronteira impostas neste trabalho e ainda a des-
cricao dos indices hemodinamicos, explicando como estes vao contribuir para o alcance dos
resultados pretendidos.

No capitulo 9 encontram-se expostos os resultados e a discussao, para todos os modelos
manipulados e reais, para cada um dos trés pacientes em estudo.

O capitulo 10 apresenta as principais conclusdes do estudo e perspetivas de trabalho futuro.

Em ANEXO, é possivel encontrar dois artigos cientificos elaborados para apresentacdo nos
Congressos Internacionais M2D 2019 (Bolonha, Italia) e VipIMAGE 2019 (Porto, Portugal).
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Capitulo 2

Sistema Cardiovascular

0 sistema cardiovascular inclui o coracao, que bombeia o sangue por todo o corpo através
dos vasos sanguineos - rede fechada de vasos [2]. Existem trés tipos de vasos sanguineos. As
artérias consistem numa série de vasos que se tornam menores a medida que se ramificam,
sendo a sua funcao levar o sangue, com nutrientes e oxigénio, do coracdo para os tecidos. As
veias resultam da convergéncia dos vasos capilares num sistema de canais que se torna cada
vez de maior calibre a medida que se aproxima do coracdo, para onde transporta o sangue
proveniente dos tecidos [3]. Os capilares sdao os menores vasos sanguineos e onde oxigénio,
nutrientes e residuos sado trocados dentro dos tecidos [2]. O sistema circulatorio é, portanto,
um sistema fechado no interior do qual o sangue circula continuamente [3].

Do ponto de vista dos tecidos que a constituem, a parede dos vasos € formada pelos seguin-
tes componentes estruturais basicos: o epitélio chamado de endotélio, o tecido muscular e o
tecido conjuntivo. A associacdo desses tecidos forma as camadas ou tinicas dos vasos sangui-
neos. A quantidade e a organizacao desses tecidos no sistema circulatério sao influenciadas por
fatores mecanicos, representados, primariamente, pela pressao sanguinea e fatores metaboli-
cos, que refletem a necessidade local dos tecidos [3].

As paredes dos vasos sanguineos do sistema cardiovascular geralmente consistem em trés
camadas ou tunicas:

4 tUnica externa (adventicia) - camada externa do tecido conjuntivo;

v tlnica média - camada média do musculo liso (também pode conter quan-
tidades variaveis de fibras elasticas em artérias médias e grandes);

v tlnica intima - revestimento endotelial interno dos vasos sanguineos [2].
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Figura 2.1 - Constituicao de uma artéria muscular de médio calibre [15].

As artérias sao geralmente subdivididas em trés classes, de acordo com a sua quantidade
de musculo liso e fibras elasticas, que contribuem para a espessura da tinica média, o tamanho
total da embarcacéo e a sua funcdo. As artérias elasticas grandes, como a artéria aorta, contém
quantidades substanciais de fibras elasticas na tUnica média, permitindo a sua expansao e con-
tracao durante o ciclo cardiaco normal, o que ajuda a manter um fluxo constante de sangue
durante a diastole. A maioria das artérias sao musculares médias compostas por uma tdnica
média que contém principalmente fibras musculares lisas. Esta caracteristica permite, a estes
vasos, a capacidade de regular o seu proprio diametro e controlar o fluxo de sangue para dife-
rentes partes do corpo. Pequenas artérias e arteriolas controlam o enchimento dos capilares e
contribuem diretamente para a pressao arterial no sistema vascular [2].

2.1 Coracao

0 coragdo é um o6rgao muscular que se contrai ritmicamente, enquanto bombeia o sangue
pelo sistema circulatorio. As suas paredes sao constituidas por trés tunicas: a interna, ou endo-
cardio; a média, ou miocardio; e a externa, ou pericardio. A regido central fibrosa do coracéao,
o esqueleto fibroso, serve de ponto de apoio para as valvulas, além de ser também o local de
origem e insercao das células musculares cardiacas [3].

Anatomicamente, o coracdo encontra-se posicionado na cavidade toracica e dividido em
quatro superficies principais (Figura 2.2). A superficie inferior, conhecida como superficie dia-
fragmatica, € constituida pelo ventriculo esquerdo e por uma pequena porcao do ventriculo
direito, separados pelo sulco interventricular superior. Em seguida, a superficie anterior, es-
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ternocostal, consiste principalmente no ventriculo direito, abrangendo também pequenas por-
coes do atrio direito e do ventriculo esquerdo. De acordo com a posicao anatomica do coracao,
a superficie esquerda - superficie pulmonar esquerda - encontra o pulmao esquerdo e é consti-
tuida pelo ventriculo e uma pequena porcao do atrio esquerdo. Do lado oposto, encontra-se o
pulmao direito, sendo a superficie pulmonar direita constituida pelo atrio direito [2].

A superficie posterior, também denominada de base, é constituida pelo atrio esquerdo, por
uma pequena porcao do atrio direito e pela parte proximal das grandes veias - veia cava supe-
rior e inferior e veias pulmonares (Figura 2.2) [2].

Anterior surface

Left pulmonary
surface

Obtuse
margin

N

Right pulmonary T Apex
surface

Inferior
(acute) margin

Diaphragmatic surface

Figura 2.2 - llustracao sistematica das orientacao, superficies e margens do coracao [2].

Particoes internas dividem o coracdo em quatro camaras - duas auriculas e dois ventriculos
e produzem superficies ou ranhuras externas referidas como sulcos. O sulco coronario circunda
0 coracao, separando as auriculas dos ventriculos (Figura 2.3), contém a artéria coronaria di-
reita, a pequena veia cardiaca, o seio coronario e o ramo circunflexo da artéria coronaria es-
querda.

Os sulcos interventriculares anteriores e posteriores separam os dois ventriculos. O sulco
interventricular anterior esta na superficie anterior do coracao e contém a artéria interventri-
cular anterior e a grande veia cardiaca. O sulco interventricular posterior esta na superficie
diafragmatica do coracao e contém a artéria interventricular posterior e veia cardiaca média.
O sulco interventricular posterior encontra-se na superficie diafragmatica do coracao e contém
a artéria interventricular posterior e a veia cardiaca média [2].
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Figura 2.3 - (a) Base do coracao, (b) Superficie diafragmatica do coracao, (c) Superficie anterior do cora-
cao [2].

Figura 2.4 - Sulcos do coracao. A) Superficie anterior, B) Superficie diafragmatica e base do coracao [2].
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2.2 Ciclo cardiaco

Um coracao humano adulto saudavel recebe sangue na auricula direita através da veia cava
superior e inferior (Figura 2.5). A auricula esquerda recebe sangue dos pulmdes pelas veias
pulmonares. As camaras contraem-se simultaneamente (sistole atrial), forcando o sangue a
entrar nos ventriculos direito e esquerdo, respetivamente. De seguida, as auriculas relaxam
dando inicio a sistole ventricular (VS) [4].

Durante a sistole ventricular, o ventriculo direito forca o sangue em direcao ao tronco pul-
monar. Simultaneamente, o ventriculo esquerdo conduz o sangue para a aorta. As valvulas
atrioventriculares conhecidas como tricuspide (lado direito) e mitral (lado esquerdo), fecham
devido a pressao dentro dos ventriculos [4]. Quando a sistole ventricular termina, as valvulas
semilunares pulmonares e aorticas fecham, impedindo que o sangue volte a entrar nas camaras

[4].

Superior vena cava

Pulmonary arteries

pump
Left ventricle

Inferior vena cava

Jeoxygenaied oiood = <Qee———

Figura 2.5 - Ciclo cardiaco [2].

Funcionalmente, o coracao consiste em duas bombas separadas por uma particao (Figura
2.5). A bomba direita recebe sangue desoxigenado do corpo e envia para os pulmoes. A bomba
esquerda recebe sangue oxigenado dos pulmdes e envia para o corpo. Cada bomba é constituida
por uma auricula e um ventriculo separado por uma valvula [2].

As auriculas, constituidas por paredes substancialmente mais finas que os ventriculos, re-
cebem sangue que entra no coragdo, enquanto os ventriculos enviam sangue para fora do co-
racdo. A parede muscular do ventriculo esquerdo é mais espessa do que o direito, uma vez que
€ necessaria mais forca para bombear o sangue pelo corpo do que através dos pulmodes [2].
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2.3 Artéria Coronaria Direita

A artéria coronaria direita origina-se no seio aortico direito da aorta ascendente, passando
anteriormente e a direita entre a auricula direita e o tronco pulmonar. Em seguida, a artéria
coronaria direita desce verticalmente o sulco coronario, entre a auricula direita e o ventriculo
direito (Figura 2.6).

/ /\ ) Left coronary artery

Sinu-atrial nodal branch
of right coronary artery

Right coronary artery

Right atrium

Left auricle

Circumflex branch
of left coronary artery

Left marginal branch
of circumflex branch

Anterior interventricular
branch of left
\ coronary artery

-

Right ventricle

~~ Left ventricle

Diagonal branch of
anterior interventricular branch

Right marginal branch
of right coronary artery Posterior interventricular
branch of right coronary artery

Figura 2.6 - Vista anterior do sistema coronario anterior [2].

A artéria coronaria direita tem origem na aorta. E clinicamente classificada através da sua
divisao por segmentos: proximal e médio, ao longo da margem lateral do coracao; distal, depois
de passar para a margem inferior do coracao.

Ao alcancar a margem inferior do coracao, a artéria coronaria direita gira posteriormente
e continua no sulco em direcado a superficie diafragmatica e a base do coracao. Durante este
percurso, varios ramos surgem do vaso principal da artéria direita:

v" Em cerca de 50-60% dos casos, o primeiro ramo da artéria coronaria direita é um pe-
qgueno ramo denominado ramo de conus (conus branch), que abastece a via de saida do ven-
triculo direito;

v/ 0 ramo atrial inicial passa no sulco entre a auricula direita e a aorta ascendente, e
emite o ramo nodal sino-atrial, que passa posteriormente ao redor da veia cava superior para
abastecer o no sino-atrial;

v A artéria coronaria direita continua na base / superficie diafragmatica do coracao, for-
necendo um pequeno ramo para o nd atrioventricular, o ramo ventricular direito (RV branch);
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v/ 0 ramo marginal agudo direito é libertado assim que a artéria coronaria direita se
aproxima da margem inferior do coracao e continua ao longo desta fronteira em direcao ao
apice do coracéo;

v" 0 ramo posterolateral também conhecido por ramo retro ventricular, é o primeiro dos
dois ramos finais da artéria coronaria direita e pertence a zona distal da mesma;

v' 0 ramo interventricular posterior ou ramo descendente posterior, o segundo ramo
final, encontra-se na regiao do sulco interventricular posterior. Este ramo origina-se na artéria
coronaria direita, em 85% das pessoas.

A artéria coronaria direita abastece a auricula direita e o ventriculo direito, os nddulos
sino-atrial e atrioventricular, o septo inter-atrial, uma porcao da auricula esquerda, parte do
septo interventricular e uma porcao da parte posterior do ventriculo esquerdo [2].

2.3.1 Hemodinamica da artéria coronaria direita

A formacao de placa aterosclerotica € comum em artérias coronarias. Apesar desta pre-
ocupacao clinica, pouco se sabe sobre as caracteristicas hemodinamicas nas artérias coronarias
direitas devido a dificuldade de se estudar o seu fluxo sanguineo detalhadamente [5]. Tendo a
artéria coronaria direita uma geometria complexa, o seu comportamento hemodinamico é do-
minado pela sua configuracdao geométrica. A hemodinamica desempenha um papel critico no
estudo do desenvolvimento e progressao de placas propensas a locais de curvaturas arteriais e
bifurcacdées de ramos. A ocorréncia de aterosclerose nas curvaturas das artérias coronarias e
nos locais de bifurcacdo dos seus ramos sao de elevada importancia médica [6]. Por isso, existe
uma grande necessidade de utilizar modelos geométricos o mais proximo possivel da realidade
nas simulacées hemodinamicas [7].

Para além da geometria do vaso, existem outros fatores que podem influenciar a hemo-
dindmica na artéria coronaria direita, tais como fluxos do ramo, movimento do vaso, forma da
onda do fluxo e forma do orificio de entrada do perfil de velocidade [5]. Uma das caracteristicas
distintivas das artérias coronarias sao, ainda, os grandes deslocamentos que sofrem durante o
ciclo cardiaco, devido a sua ligacao ao miocardio em movimento.

2.4 Aterosclerose

As estatisticas da American Heart Association indicam que as doencas coronarias tem sido
a principal causa de morbidade e mortalidade nos paises avancados. Entre elas estao incluidas
a doenca aterosclerotica e complicagbes relacionadas com defeitos cardiacos congénitos [8].
Segundo a Organizacdo Mundial da Satde (OMS), 7,2 milhdes de pessoas morrem a cada ano por
cardiopatia [5, 7]. A aterosclerose ocorre, principalmente, nas artérias de grande e médio ca-
libre (artéria aorta, artéria cardtida, artéria coronaria, entre outras) [6, 9]. Este processo en-
volve a aglomeracao de lipoproteinas e outras substancias gordas, encontradas no sangue, no
revestimento interno da artéria [10, 11]. O resultado da acumulacao de lipidios leva a uma
consequente resposta inflamatéria da camada mais interna da artéria, o que resulta uma redu-
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cao do fluxo sanguineo para o musculo cardiaco [10, 11, 12]. Esta acumulacdo conduz ao es-
treitamento do vaso arterial, com a formacao de uma estenose [7], podendo, posteriormente,
levar a oclusao parcial ou completa das artérias [9]. O aumento de tensdes no vaso estreitado
pode conduzir a uma rutura da placa aterosclerotica despoletando o aparecimento de outras
complicacdes como formacgao de coagulos, oclusao do vaso, embolizacao [7] ou trombose [13].

0 aparecimento e desenvolvimento de aterosclerose nas artérias coronarias € uma entidade
clinicamente significativa, cuja patogénese €, ainda, pouco compreendida [14]. Na verdade, a
relacdo entre a hemodinamica das artérias coronarias e a formacao do ateroma - aterogénese
- @ ambigua devido ao facto de existirem multiplos fatores que influenciam o ambiente hemo-
dinamico e tornam propicio o aparecimento da doenca. No entanto, nem todos sdo totalmente
compreendidos. Um dos mais importantes é a geometria complexa da artéria 3D e os movimen-
tos e deformacoes da propria parede arterial durante o ciclo cardiaco. [15, 14, 16]. Ainda, Liu
et al. [6] elucida que a tendéncia para o aparecimento da aterosclerose encontra-se em regioes
de curvatura e ramificacao das artérias.

De acordo com Kirpalani et al. [9], o padrao consistente de localizacao da placa dentro do
sistema arterial é indicativo da influéncia das forcas mecanicas locais na génese da ateroscle-
rose. Segundo Myers et al. [5] e Jeng et al. [16], acredita-se que durante o processo de atero-
génese, a atividade das células endoteliais, em situacdes normais e patologicas, seja influenci-
ada por estimulos hemodinamicos, particularmente pela tensao de corte na parede [17]. A
tensao de corte na parede mostrou estar relacionada a pelo menos trés fatores que sao impor-
tantes no desenvolvimento da aterosclerose: espessamento da tunica intima arterial (camada
mais interna da artéria), alteracao na fisiologia e funcao das células endoteliais e acumulagao
de lipoproteina de baixa densidade (LDL) [9]. Kaazempur-Mofrad et al. [8] sugeriu que a
aterogénese esta relacionada com o transporte de massa. Por exemplo, os efeitos da transfe-
réncia de massa demonstraram influenciar a funcao endotelial, especificamente a resposta do
endotélio vascular ao ATP circulante. A molécula de ATP, também conhecida como adenosina
trifosfato, € uma molécula encontrada em todos os seres vivos e constitui a sua principal forma
de energia quimica. Variagoes locais na eficacia da transferéncia de massa, traduzidas em al-
teracdes no comportamento endotelial local, podem ser um fator importante na localizacao do
desenvolvimento da lesao aterosclerotica [8]. Varias investigacdes tentaram correlacionar re-
gides com niveis baixos e oscilantes de tensao de corte na parede e regides de maior espessura
da tdnica intima com maior desenvolvimento de placa aterosclerotica nas artérias coronarias
[5, 16].

No entanto, estudos in vivo nao explicam a hemodinamica com detalhe. As ferramentas
hemodinamicas numéricas tém ganho importancia e tém sido uma ferramenta auxiliar para
aumentar a compreensao do aparecimento da aterosclerose, causado por variagdes anatomicas.
Os descritores hemodinamicos avaliados na parede arterial - média temporal da tensao de corte
na parede (TAWSS), indice de oscilacdo da tensao de corte na parede (0SI) e tempo de residén-
cia relativo (RRT) - sao parametros importantes para entender padroes de fluxo sanguineo,
prever condicoes de fluxo perturbado e conseguir uma melhor explicacao de potenciais zonas
propicias ao desenvolvimento de ateroma.

11
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Capitulo 3

Mecanica dos Fluidos

A Mecanica dos Fluidos é a ciéncia que estuda o comportamento fisico dos fluidos, assim
como as leis que reagem a esse comportamento. Um fluido é qualquer substancia que se de-
forma constantemente quando é sujeita a uma tensao de corte, que nao tem forma propria e
que assume o formato do recipiente [18]. As bases lancadas pela Mecanica dos Fluidos sao
fundamentais para muitos ramos de aplicacao da engenharia.

3.1 Tipos de escoamento
3.1.1 Escoamento estatico / nao estatico

Ao comparar os diferentes tipos de escoamentos, uma das caracteristicas mais importantes
esta associada ao facto de todas as propriedades do fluxo serem independentes do tempo, fluxo
estatico ou nao se demostrarem dependentes, fluxo ndo estatico (Figura 3.1). Escoamentos
reais tendem a exibir um comportamento nao estatico. No entanto, algumas situacées mostram
uma dependéncia do tempo fraca, o que por vezes justifica uma classificacdo quasi-steady.

O termo transiente também é bastante usual. Um escoamento transiente é dependente do
tempo. No entanto, este estado pode durar apenas um curto periodo de tempo, depois do qual
pode tornar-se estatico. Por outro lado, o estado ndo estatico é permanente [19].



3.1 Tipos de escoamento

(@) () (©) /
N well-defined 5
ransiant BVErE(e II." Vo

| Ao [~
1 P A A f

E |r‘ IIIIr Iy i | 'E: || || l|'n -'HU. I| | E‘ y IH\'. III

g [ [ | / | Y \

SV o fdef B ALY

z ||| ||I ) | |\.' E II P | .'I , z .'ﬂ\.ll \/

c |V | c [\ N4 W 2|

i s"“'l
steady I
Time Time Time

Figura 3.1 - Diferentes tipos de escoamentos dependentes do tempo A) transiente seguido de estatico, B)

nao estatico, mas estacionario, C) nao estatico [19].

3.1.2 Escoamento uniforme / nao uniforme

Um fluxo uniforme é aquele em que todos os vetores de velocidade sdo idénticos (em ambas
as direcoes e magnitude) em cada ponto do fluxo para qualquer instante de tempo (Figura 3.2
(a)). Por outro lado, um escoamento em que os vetores de velocidade sao diferentes é classifi-
cado como nao-uniforme (Figura 3.2 (b)).
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Figura 3.2 - (a) escoamento uniforme, (b) escoamento nao-uniforme [19].

3.1.3 Escoamento rotacional / nao rotacional

Um elemento de fluido em escoamento real pode estar sujeito a deformacao linear de com-
pressao ou expansao e a deformacao angular devida as forcas de tensao de corte que atuam no
escoamento viscoso.

A Figura 3.3 mostra os quatro tipos de movimento de um elemento fluido em escoamento
bidimensional: Figura 3.3 (a) representa a translacao; Figura 3.3 (b) a expansao; Figura 3.3 (c)
a rotacao com as diagonais sofrendo um certo deslocamento angular e Figura 3.3 (d) a defor-
magao angular dos lados do elemento provocada pelas tensdes viscosas T,x € T,,. No tipo de

13
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movimento representado da Figura 3.3 (d) as diagonais nao sofrem deslocamento angular, i.e.,
o elemento nao sofre rotacao [20].
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Figura 3.3 - Tipos de movimento de um elemento fluido em escoamento e tipos de movimento de um
elemento fluido em escoamento bidimensional: (a) representa a translacao; (b) a expansao; (c) a rotacao
com as diagonais sofrendo um certo deslocamento angular e (d) a deformacao angular dos lados do ele-
mento provocada pelas tensoes viscosas Tyx e Txy.

0O escoamento real viscoso é sempre rotacional, enquanto o escoamento ideal pode ser
tanto rotacional como irrotacional. A grande diferenca entre um escoamento rotacional e nao
rotacional é a capacidade das particulas do fluido rodarem em torno de si proprias [19].

O escoamento ideal inicialmente rotacional nao pode passar a irrotacional. As forcas que
agem no centro de gravidade do elemento nao podem produzir torque (forca que provoque a
rotacao de um corpo) que modifique o estado de rotacao do elemento. Como a presenca ou
auséncia de rotacao de um fluido ideal ndo pode ser alterada, pode-se considerar a rotacao
como uma “propriedade” do fluido independente da posicdo do elemento no continuo [20].

A Figura 3.4 (a) mostra que o elemento considerado se deforma de tal maneira que a rotacao
negativa do eixo horizontal € a mesma que a rotacdo positiva do eixo vertical, portanto, esse
escoamento é irrotacional. Por outro lado, na Figura 3.4 (b), o elemento nao se deforma muito,
mas os eixos rodam no mesmo sentido negativo e o escoamento é rotacional [20].
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Figura 3.4 - Escoamento (a) irrotacional (b) rotacional [20].

Na Figura 3.5 (a) pode-se observar um escoamento laminar a baixas velocidades. Neste
escoamento, nao ha indicacado de que a trajetoria do escoamento possa sofrer drasticas mu-
dancas de direcdao. No entanto, a Figura 3.5 mostra que, a medida que a torneira é cada vez
mais aberta, € exibido um escoamento turbulento associado a uma velocidade muito mais ele-
vada. A Figura 3.5 (b) esclarece, claramente, que, a medida que a velocidade aumenta, o
escoamento passa de laminar para turbulento [19].

(&

S

(a)

Figura 3.5 - Escoamento laminar e turbulento de agua de torneira: (a) laminar, (b) turbulento [19].

Foi no séc. XIX, numa atividade experimental, que Osbourne Reynolds mostrou, através de
agua num tubo, que a medida que a velocidade da mesma é aumentada, da-se a passagem para
o estado de turbuléncia. As evidéncias mostradas na Figura 3.6 é analogo ao que ja foi anteri-
ormente mostrado na Figura 3.5. Para um escoamento lento, o regime verificado é laminar
(Figura 3.6 (a)). Quando o escoamento atinge uma determinada velocidade, constata-se a mu-
danca do regime para turbulento (Figura 3.6 (b)) [19].
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Figura 3.6 - Experiéncia de Reynolds: (a) baixa velocidade, (b) alta velocidade [19].

3.2 Segunda Lei de Newton

De acordo com a segunda lei de movimento de Newton, uma particula, quando se move de
um local para outro, € sujeita a uma forca. Essa forca resultante deve igualar o produto entre
a massa da particula e a sua aceleracao F = ma, onde m é massa da particula, a representa a
sua aceleracao e F a forca resultante [21].

Neste caso, os fluidos sao considerados como tendo valor de viscosidade igual a zero, o que
torna, consequentemente, a condutividade térmica do fluido também igual a zero. Na pratica,
esta consideracao ndo é possivel, uma vez que cada fluido suporta tensdes de corte quando é
submetido ao deslocamento [21].

Assumindo que o movimento do fluido é governado apenas pelas forcas de pressao e gravi-
dada, a segunda lei de Newton aplica-se a uma particula de fluido na forma:

(forca da pressao) x (forca da gravidade) = (3.1)

(massa da particula) x (aceleracdo da particula)

Para aplicar a segunda lei de Newton a um fluido (ou qualquer outro objeto) é necessario
recorrer a um sistema de coordenadas para descrever o movimento. Normalmente, o desloca-
mento é tridimensional, ou seja, sdo precisas trés coordenadas para descrevé-lo, mais a cons-
tante tempo. Existem varios sistemas de coordenadas que o descrevem, sendo o retangular (x,
y, z) e o cilindrico (r, 8, z) mais usuais [21].
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Rectangular Cylindrical

Figura 3.7 - Sistema de coordenadas retangular e cilindrico [21].

3.3 Método de Euler e Método de Lagrange

Ambos, método de Euler e método de Lagrange, estudam a aceleracdo de um elemento
fluido. O método de Euler estuda a aceleracao dos elementos que passam por um ponto fixo no
espaco, ou seja, a variacao da velocidade em certos pontos. No entanto, o método de Lagrange
estuda as aceleragdes que os elementos sofrem nas suas trajetorias, a variacao de velocidade
de certos elementos do fluido. Deste modo, obtém-se duas equacdes da continuidade. A pri-
meira, para um elemento fixo no fluido, deduzida através do método de Euler. A outra, dedu-
zida pelo método de Lagrange, para um elemento mavel no fluido [20].

_ No método de Euler, a velocidade de um fluido € funcao da posicao e do tempo ¥ =
f (#,t), sendo os componentes cartesianos de ¥ :

vx =fx (%, 5,7, 0), (3.2)
vy =&y 21U, (3.3)
Ve =L (X 5,2t). (3.4)

Neste caso, o movimento do fluido considera as propriedades necessarias, tais como pres-
sdo, densidade e velocidade, como funcdes de espaco e tempo. Assim, obtém-se informacao
sobre o que acontece ao fluxo em pontos fixos no espaco e como este se comporta através
desses pontos [21].

No método de Lagrange o vetor 7 que representa a posicao de um dado elemento, em
qualquer instante é expresso por 7 = ﬁ(f‘)ot). 7, 0 vetor posicdo que identifica o elemento
num certo instante inicial arbitrario [20]. Os componentes cartesianos sao dados por:

17
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x =Fx (x0, yo, Zo, t),

(3.5)
y =Fy (x0,y0, 70, t) (3.6)
z =Fz (xo0, yo, zo, t). (3.7)

Este método envolve seguir particulas individuais a medida que elas se movem e determinar
como as propriedades do fluido, associadas a essas particulas, se comportam, em funcao do
tempo [21].

3.4 Conservacao do momento linear
3.4.1 Forcas e equacao de movimento

Para a descricao do momento linear, existem dois tipos de forcas que devem ser tidas em
conta: as forcas de superficie e as forcas de corpo. As forcas de superficie sao forcas que atuam
na superficie do elemento diferencial. Por outro lado, as forcas de corpo estao distribuidas pelo
elemento.

A forca do corpo, ou seja, o peso do elemento, que é descrito como:

6Fh=6m g, (3.8)

sendo que g representa a aceleracdo gravitica [m.s?].

Na Figura 3.8, estdo descritas as componentes da forca que atuam na area diferencial do
elemento. Nas equacoes (3.9) (3.10) (3.11) estdao decompostas as forcas que atuam no ele-
mento, tensao normal, on, e tensao de corte, 1, e 7, respetivamente [21].

Arbitrary

surface

Figura 3.8 - Componentes que atuam no elemento diferencial [21].
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Figura 3.9 - Forcas de superficie a atuarem num elemento de fluido, direcdo x [21].

As equacdes das forcas resultantes a atuarem na superficie no elemento diferencial podem

ser descritas como:

_ 6axx aTyx asz

SF,, = ( Ty 2 )6x6y6z, (3.12)
_ (9Txy dayy 072y

5y = (224 g ) 6x8y52, (3.13)
_ asz aTyz aO'ZZ

8Fy = (52 + 22+ Z2) 6x5y57. (3.14)

19



20 Mecanica dos Fluidos

As equacdes diferenciais do movimento de um fluido (22 lei de Newton) podem ser reescritas

como [21]:
Pt 2= T2y T p (B By 2y w3, (3.15)
pgy + a;jcy+ a%+ %=p(%+ug—z+v2—;+wg—2), (3.16)
pg, + a;f+ a;—;z+ %zp(i—f+u3—‘z+vg—‘;’+w%"), (3.17)

3.4.2 Fluxo Viscoso

Em fluidos Newtonianos, sabe-se que os niveis de stress estao linearmente relacionados com
os niveis de deformacao [21]. Estes podem ser expressos, em coordenadas cartesianas, tanto
para as tensoées normais (Eq. 3.18, Eq. 3.19, Eq. 3.20):

Oxx = _p+2.u£7 (3.18)
d

Oyy = —p+2u§, (3.19)

0= —p+2u22, (3.20)

onde p representa a presssao, que constitui a média negativa dos trés componentes de
tensao normal,

p=- %(oxx + oyy + ozz) . (3.21)

Para as tensées de corte (Eq. 3.22, Eq. 3.23, Eq. 3.24):

a a

Tay = Tyx = ,u(%+ i), (3.22)
v ow

Ty = Tzy = M(E-i_ E), (323)

Ty, = y(‘;—j+ g—“) (3.24)



3.5 Escoamento de Hagen - Poiseuille

As equacdes de Navier-Stokes, também em coordenadas cartesianas, sao estabelecidas
através da relacao entre as equagdes de movimento e as tensdes de deformacao [21], referidas
anteriormente:

recs Ou 0y 0 oy o Ty Ty )
Direcao x p( +u +vy+w )— ax+pgx+(ax2+ay2+322’ (3.25)

. ~ v v v v D %v %v %v
Dlregaoy p(—+u—+v—+w—)= + ,Dgy+ (ﬁ-l_ W-i- ﬁ)’ (3.26)

Direcao z

2W 2W 2W
S+ 2+ ). (3.27)

W w - (_
at+uax+vay+waz)_ ztPIt (Gat o2t oz

3.5 Escoamento de Hagen - Poiseuille

De acordo com o escoamento de Hagen-Poiseuille, o fluxo sanguineo num vaso pode ser
modelado como um fluxo laminar, estavel, incompressivel, considerando fluido Newtoniano
através de um tubo horizontal, rigido, cilindrico e de secao transversal circular constante, de
acordo com a Figura 3.10. No entanto, a validade deste modelo para o fluxo sanguineo é alta-
mente questionada [22].

T,

Figura 3.10 - Escoamento de Poiseuille; o eixo do x é coincidente com o eixo do tubo e a coordenada
radial é r. A velocidade do fluido tem um perfil parabdlico e esta inteiramente na direcdo x. A taxa de
corte dentro do fluxo é zero em r=0 e aumenta linearmente com r, atingindo o seu maximo parar = a, o
raio do tubo [22].

A descricao assumida por este modelo € muito restrita, tendo em conta o que realmente
acontece nos vasos sanguineos. O comportamento do fluido descrito nas artérias largas pode
ser considerado Newtoniano. No entanto, esta consideracao nao é aceitavel quando descreve-
mos, por exemplo, locais de baixas tensdes, como o que acontece nas artérias ou capilares.
Além disso, no modelo real do corpo humano, os vasos sanguineos ndo sdo retos, nem as suas
paredes rigidas, mas sim curvadas e com ramificacdes. As aplicacoes deste modelo assim como
das suas derivadas sao mais aplicaveis em artérias musculares.
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No entanto, existem algumas situacdes em que o modelo de Hagen-Poiseuille pode ser apli-
cado. Na descricao abaixo foram usadas coordenadas cilindricas (r, X) onde x é a coordenada
axial, r € a distancia radial do eixo x. A velocidade axial do fluido, v, = v,(r), num tubo de
raio R é definida por:

= TR (12).
x 7 a4p \ax (3.28)

0 gradiente de pressao (dp/dx), é uma constante e pode ser expressado em termos da
diferenca geral da pressao:

(d_P) — __ _ (Pimp2) (3.29)
dx L

onde Ap é a diferenca de pressao imposta, 1 e 2 indicam as extremidades de entrada e
saida, respetivamente, e L é o comprimento de todo o tubo:

v, = (T—ﬁ’) (1 — ;—z) - (3.30)

A velocidade maxima ocorre no centro do tubo, r = 0, e é dada por:

_AMpR? (3.31)
vmax_ 4-[1L M

A taxa de fluxo volumétrico é:

_ (R _ _mR*(dp\ _ mR® (01-p2) _ mR* Ap _ Vmax (3.32)
Q= fo u2nrdr = 8u (dx) T 8u L 8w L 2 mR .

A equacao anterior é chamada de formula de Poiseuille. A velocidade média ao longo da
secao transversal é:

Q _ Vmax (3.33)

onde A é a secao transversal do tubo. A tensao de corte na parede do tubo é:
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du R (dp R Ap
Txrir=R = Tow = —H (E) lr=r = — 2 (E) = T 37 (3.34)

A velocidade diminui da linha central do tubo até a parede do mesmo. A tensao maxima de
corte ocorre nas paredes e o stress diminui em direcao ao centro (Figura 3.10).

A equacao 3.35 mostra, ainda, que a resisténcia periférica ao fluxo sanguineo é inversa-
mente proporcional ao diametro do vaso [22]:

Res = — = — . (3.35)
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Sangue

Capitulo 4

Sangue

0 sistema cardiovascular funciona principalmente no transporte de nutrientes e residuos
por todo o corpo. O coracao bombeia sangue através de uma rede sofisticada de tubos e rami-
ficacoes, distribuindo-o para diferentes orgaos [12].

O sangue esta contido no aparelho circulatério, que o mantém em movimento regular e
unidirecional, devido essencialmente as contracdes ritmicas do coracdo. O volume total de
sangue numa pessoa saudavel é de aproximadamente 7% do seu peso corporal. E uma suspensao
bifasica constituida por globulos sanguineos e por plasma, parte liquida, na qual os primeiros
estao suspensos. Os globulos sanguineos sdo os eritrocitos ou hemacias (globulos vermelhos), as
plaquetas e diversos tipos de leucocitos (globulos brancos) [3], suspensos numa solugcdo aquosa
formada por moléculas organicas, proteinas e sais [23].

Na Figura 4.1, pode-se observar a separacao do sangue em varias camadas, apos uso de
anticoagulantes e centrifugacao, refletindo a sua heterogeneidade. O resultado obtido por essa
sedimentacéo, realizada em tubos de vidro de dimensdes padronizadas, chama-se hematocrito

[3].

Leucécitos

Hemécias

Figura 4.1 - Dois tubos de hematocrito com sangue: A) antes da centrifugacao, B) depois da centrifugacao

(3]
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Observando a Figura 4.1 B, pode-se concluir que a camada inferior (35 a 50% do volume
total do sangue) tem cor vermelha e é formada pelos globulos vermelhos. A camada imediata-
mente superior (1% do volume de sangue) tem cor acinzentada e contém os leucocitos, que sdao
menos densos do que os eritrocitos. Sobre os leucocitos existe uma fina camada de plaquetas,
nao distinguivel a olho nu. O hematocrito possibilita estimar o volume de sangue ocupado pelos
eritrocitos em relacao ao sangue total. Os valores normais sao de 35 a 49% nas mulheres e 40 a
54% nos homens.

0 sangue transporta oxigénio, ligado a hemoglobina dos eritrocitos, e diéxido de carbono
(C0,), ligado a hemoglobina e a outras proteinas dos eritrocitos ou dissolvido no plasma. O
plasma também transporta nutrientes e metabolitos dos locais de absorcao ou sintese, distri-
buindo-os pelo organismo. Transporta, ainda, substancias do metabolismo que sdo removidas
do sangue pelos orgaos de excrecao. Como veiculo de distribuicdo das hormonas, o sangue
possibilita a troca de mensagens quimicas entre 6rgaos distantes. Tem, ainda, papel regulador
na distribuicdo de calor, no equilibrio acidobasico e no equilibrio osmético dos tecidos. O
plasma é uma solucao aquosa que contém componente de pequeno e de elevado peso molecu-
lar, que correspondem a 10% do seu volume. As proteinas plasmatica correspondem a 7% e os
sais inorganicos, a 0,9%, sendo o restante formado por compostos organicos diversos, tais como
aminoacidos, vitaminas, hormonios e glicose [3].

Os eritrocitos, hemacias dos globulos vermelhos, nao tém nicleo e contém grande quanti-
dade de hemoglobina, uma proteina transportadora de 0, e C0,. Em condicdées normais, ao
contrario dos leucdcitos, ndo saem do sistema circulatorio, permanecendo sempre no interior
dos vasos. Os eritrocitos humanos tém a forma de disco biconcavo (Figura 4.2).

Figura 4.2 - Micrografia eletronica de varredura de eritrocitos humanos normais (6.500 x) [3].
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Os leucdcitos sdo incolores e apresentam forma esférica quando estdo em suspensao no
sangue. A sua principal funcao é proteger o organismo contra infecoes. Diversos tipos de leu-
cocitos utilizam o sangue como meio de transporte para alcancar seu destino final, os tecidos.
Como se pode observar na Figura 4.3, sdo classificados em dois grupos, os granulocitos (neutro-
filos, eosinofilos e basofilos) e os agranulécitos (linfocitos e monodcitos) Tanto os globulos ver-
melhos como os brancos sdo produzidos na medula ossea [3].

MY X8

Granulocito neutrofilo Granulocito eosinofilo Granulocito basofilo

Linfocito Monacito Monacito

Figura 4.3 - Desenhos dos cinco tipos de leucdcitos do sangue humano [3].

4.1 Hemodinamica

O comportamento do fluxo sanguineo (Tabela 4.1) nos vasos € geralmente laminar. No en-
tanto, em algumas situacdes, como € o caso da artéria aorta ascendente, verificam-se taxas
elevadas de fluxo, onde este pode tornar-se turbulento no pico ou perto do pico. Fluxo turbu-
lento pode também ocorrer em artérias largas na zona das ramificagbes. Esta transicao de
comportamentos € definida pelo nimero de Reynolds, como ira ser explicado de seguida [22].
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Tabela 4.1 - Influéncia das diferencas no estado do fluido entre regime laminar e turbulento [24].

Variavel Regime Laminar Regime Turbulento
Velocidade Diminuicao (fluxo lento) Aumento (fluxo rapido)
. Diminuicao (fluxo em pe- Aumento (fluxo em
Quantidade . .
quena quantidade) grande quantidade)
. . Aumento (fluxo de Diminuicao (fluxo de
Viscosidade . . . . .
grande viscosidade) baixa viscosidade)

4.1.1 Nimero de Reynolds

O ndmero de Reynolds é sem divida um dos parametros adimensionais mais famosos na
mecanica dos fluidos. E nomeado em homenagem a Osborne Reynolds, engenheiro britanico
que foi o primeiro a demonstrar que esta combinacdo de variaveis poderia ser usada como um
critério para distinguir entre fluxo laminar e turbulento [21].

Na maioria dos problemas relacionados com o fluxo de fluido, um didametro D (m), uma
velocidade média V/(m/s), massa volimica p (kg/m3) e de viscosidade dinamica u (Pa.s) [21],
que sao variaveis relevantes no problema [21].

Re = —. (4.1)

0 nimero de Reynolds é uma medida da relacdo entre a forca de inércia num elemento de
fluido e a forca da viscosidade. Quando esses dois tipos de forcas sao importantes num dado
problema, o nimero de Reynolds tera um papel importante. Contudo, se o nUmero de Reynolds
for muito pequeno, isso é uma indicacdo de que as forcas de viscosidade sao dominantes no
problema, e pode ser possivel negligenciar os efeitos inerciais, ou seja, a massa volimica do
fluido ndo sera uma variavel importante. Como se pode observar na Figura 4.4, o regime do
fluxo inicia a sua passagem de laminar para turbulento a medida que o nimero de Reynolds
aumenta.

Deste modo, o fluxo sera laminar se o nimero de Reynolds permanecer abaixo de 1400.
Quando o numero de Reynolds é maior que 1400, o fluxo é turbulento [21]. Por exemplo, para
a artéria aorta que tem 25 mm de diametro D, uma velocidade média V de fluxo de 40 cm/s, e
tendo em conta a massa volimica do sangue (1060 kg/m?3), o nimero de Reynolds é aproxima-
damente 3000. As artérias possuem muito menor tamanho e diametro que a aorta, sendo que
o numero maximo de Reynolds registado ronda os 1000 [22]. No caso especifico da artéria co-
ronaria direita, o nUmero de Reynolds registado no pico sistolico, ou seja, onde a velocidade é
maxima (0,8 m/s), nunca excede os 970 (D = 4x10-3 mm, p = 3,5x1073 Pa.s, p = 1060 kg/m?).
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Figura 4.4 - Impacto do nimero de Reynolds nas condicdes de um fluido [24].

4.1.2 Numero de Womersley

O fluxo sanguineo no sistema circulatorio apresenta um comportamento instavel, apresen-
tado regides pulsateis devido as diferentes fases do ciclo cardiaco. Assim, a pressao e a veloci-
dade variam, periodicamente, com o tempo, durante o ciclo cardiaco. O nimero de Womersley,
a, € um parametro adimensional usado para caracterizar a natureza pulsatil do fluxo sanguineo,
sendo definido por:

a=R |22 (4.2)

onde R é o raio do tubo, w é a frequéncia cardiaca, p a massa volimica e u é a viscosidade
dinamica. O niumero de Womersley traduz a relacdo entre forcas de inércia instaveis e forcas
viscosas no fluxo. O seu valor varia entre 20 para a artéria aorta, 1 nas artérias largas e cerca
de 1073 nos capilares [22]. Valores de nimero de Womersley decrescentes traduzem aumento
das forcas de viscosidade, sendo que estas predominam quando o valor é inferior a 1 (a < 1).

4.2 Propriedades mecanicas do sangue

0 sangue é uma mistura complexa de células, proteinas, lipoproteinas e ides pelos quais-
nutrientes e residuos sao transportados. Os globulos vermelhos constituem cerca de 40% do
volume do sangue e, uma vez que sao particulas semissolidas, aumentam a viscosidade do san-
gue. A viscosidade aparente do sangue depende do forcas de corte existentes e é determinado
pelos niveis de hematocrito, pela viscosidade do plasma, pela agregacao de globulos vermelhos
e pelas suas propriedades mecanicas [23]. Durante o ciclo cardiaco, o fluxo sanguineo e a pres-
sdo sao instaveis. A natureza ciclica do percurso realizado pelo sangue cria condicées pulsateis
em todas as artérias [12].
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O sangue nao apresenta uma viscosidade constante, sendo considerado Nao-Newtoniano no
sistema microcirculatorio. Este comportamento é mais evidente em taxas de corte muito baixas
quando os globulos vermelhos se aglutinam em particulas maiores, ou em ramificacdes peque-
nas ou capilares, onde as taxas de viscosidade se tornam muito reduzidas. No entanto, em
artérias mais largas, acima dos 6-7 mm, o sangue pode apresentar um comportamento Newto-
niano, sendo a viscosidade considerada constante [12].

Visto que o sangue apresenta, de modo geral, um comportamento Nao-Newtoniano, a sua
fluidez nao pode ser descrita por um Unico valor de viscosidade. O sangue humano apresenta
um comportamento de corte. Pela Figura 4.5, pode-se constatar que baixas taxas de corte
impdem uma viscosidade elevada. No entanto, a viscosidade vai diminuindo assim que a taxa
de corte aumenta [23]. A viscosidade torna-se mais sensivel a taxas de corte abaixo de 100 sec’
', aumentando exponencialmente. Valores para a viscosidade do sangue sdo de aproximada-
mente 10 cP para 10 sec’!, 20 cP para 1 sec”’ e 100 cP para 0,1 sec™' [23].
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Figura 4.5 - Curvas de taxa de tensao de corte para sangue humano normal [23].

4.2.1 Viscosidade do plasma

0 plasma é a fase de suspensao dos elementos celulares no sangue sendo que uma mudanca
na sua viscosidade afeta diretamente a viscosidade do sangue, independentemente do nivel dos
hematocritos e das propriedades dos elementos celulares. O intervalo normal de valores para
a viscosidade do plasma é entre 1,10 e 1,35 cP a 37°C, mas valores mais elevados podem ser
verificados em estados de doenca. O plasma é considerado fluido newtoniano [23].
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4.2.2 Viscosidade absoluta do sangue

A viscosidade absoluta do sangue baseia-se na medida direta da capacidade de o sangue
fluir através das artérias e veias. O grau de friccdo que o sangue causa nos vasos sanguineos, o
esforco do coracdo ao bombear o sangue pelo corpo e a quantidade de oxigénio liberado para
os orgaos e tecidos sao algumas das medidas determinadas por esta propriedade [25].

Newton observou que para os fluidos Newtonianos, ha uma proporcionalidade entre a tenséo
tangencial e a taxa de deformacao para valores de viscosidade constante. A constante de pro-
porcionalidade é uma propriedade intrinseca do material, denominada viscosidade absoluta ou
viscosidade dinamica, p:

d

T= =", (4.3)
dy
T

U=z, (4.4)
dy

onde T é a tensao de corte [Pa],d%rovocada pelo gradiente de velocidades, também por
vezes denominado por taxa de corte, E [s']. A unidade Sl da viscosidade dindmica € [p] = Pa.s
[26].

0 sangue é considerado isotropico, incompressivel, homogéneo e fluido Nao-Newtoniano
com densidade constante p, 1060 kg/m3. Pela literatura, pode-se constatar que o modelo de
Carreau, modelo para fluido Nao-Newtoniano, ajusta-se aos dados experimentais do sangue a
37°C, onde a tensao de corte do sangue é tido em conta [27] [28]:

p= o+ (uy = o) [1+ (Ap)?] o072 (4.5)

onde u € a viscosidade do sangue, p. representa a viscosidade quando a taxa de corte, y,
tende para infinito, uo representa a viscosidade quando a taxa de corte é nula, Ac o tempo de
relaxacdo e n. constante caracteristica do fluido em estudo. Os valores caracteristicos do san-
gue encontram-se representados na Tabela 4.2.

Tabela 4.2 - Parametros do Modelo de Carreau para o Sangue Humano (temperatura 37 °C).

Parametros
n, 0.3568
Ho 0.0560
U 0.00345

Ac 3.313




5.1 Origem e evolucéo 31

Capitulo 5

Tomografia Computadorizada

A tomografia computadorizada (TC) por raios X, introduzida na pratica clinica em 1972, foi
a primeira a explorar a modalidade de captacao de imagens por fatia (slice-imaging modali-
ties). O processo de reconstrucao de imagens matematicamente a partir de dados medidos, da
sua exibicdo e da arquivacao destas em formato digital, € comum hoje em dia, mas nem sempre
foi assim [29].

5.1 Origem e evoluc¢ao

A tomografia computadorizada tornou-se viavel pela primeira vez em 1960, com o avanco
e desenvolvimento das tecnologias computacionais. No entanto, as ideias base que a sustentam
ja tinham comecado a ser pensadas na primeira metade do século XX [27].

A primeira experiéncia para aplicacdes médicas foi liderada pelo fisico A. M. Cormack que,
sem ter conhecimentos de estudos anteriores realizados na mesma area, desenvolveu um mé-
todo capaz de calcular a distribuicdo de radiacao absorvida pelo corpo humano baseado em
medicdes de transmissdao. Em 1972, o engenheiro inglés G. N. Hounsfield, pos em pratica a
primeira implementacao com sucesso desta teoria, sendo até hoje reconhecido como o inventor
da tomografia computadorizada. Esta conquista, partilhada com a firma britania EMI Ltd, con-
cedeu a empresa o monopolio do mercado da tomografia computadorizada durante dois anos.
Logo apos este periodo, a Siemens tornou-se o primeiro fabricante de equipamentos radiologi-
cos, comercializando um scanner de cabeca [29].

As primeiras imagens clinicas de TC foram produzidas em 1972, no Hospital Atkinson Morley,
em Londres, resultando na descoberta de um tumor cistico no lobo frontal do paciente. Este
acontecimento causou grande entusiasmo e interesse na comunidade médica, traduzido num
aumento de 60 para 10000 scanner de TC registados, desde 1974 até ao fim dessa década [29].

O primeiro set-up de um scanner TC, desenvolvida por Hounsfield, foi apelidada de “pri-
meira geracao”. Consistia num scanner de cabeca, onde a digitalizacao era feita por movimento
de rotacéao e translacédo do sistema de medicao, através de um pencil beam (ver Figura 5.1 (a)).



32 Tomografia Computadorizada

A “segunda geracao” originou os primeiros scanners comerciais. A Unica diferenca registada
desta para a primeira geracao foi o aumento do nimero de detetores, de forma a aproveitar
melhor a poténcia de raios X, o que implicou a passagem de um pencil beam para um fan beam.
Ambos os modelos funcionavam seguindo o principio de translacao-rotacdo, onde a fonte de
radiacao e o detetor digitalizam o objeto num movimento de translacao linear (ver Figura 5.1
(b)).

Uma nova abordagem, através da utilizacdo de um detetor mais largo em forma de arco,
tornou a poténcia de raios X ainda mais rentavel devido ao maior angulo proporcionado pela
forma do detetor. O movimento de translacao foi substituido pelo rotatério (ver Figura 5.1 (c)
e 5.1 (d)).

A “terceira geracao” ocorreu em 1976, com o aparecimento do primeiro scanner de corpo
inteiro, através da utilizacao de um fan beam, onde o sistema de medicao realizava um trajeto
de 360°. Tanto o feixe de raios X como o detetor rodavam a volta do paciente.

A “quarta geracao” foi caracterizada pela introducao de um detetor estacionario em forma
de anel envolvendo completamente o paciente (ver Figura 5.1 (d)) [29].
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Figura 5.1 - Durante a década de 70, quatro geracoes de scanners de tomografia computadorizada foram
desenvolvidos: (a) primeira geracao; (b) segunda geracao; (c) terceira geracao; (d) quarta geracao [29].
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Na década de 80, o objetivo em mente era diminuir os tempos de digitalizacdo. Dois mode-
los obtiveram protagonismo: o sistema convencional TC que possibilitasse a rotacao e a aquisi-
cao de data de forma continua e sistemas de TC que utilizassem feixes de eletroes (EBCT -
electron beam computed tomography), numa primeira fase desenvolvidos para aplicacdes car-
diologicas (ver Figura 5.2). Neste processo, o feixe de eletrdes é capturado através de um dos
quatro alvos semicirculares que envolvem o paciente. Como nao existe nenhum movimento
mecanico envolvido, foram fornecidos tempos de 33 imagens de scan a cada 100 ms, conside-
radas de qualidade notavel para esse curto espaco de tempo [29].
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Figura 5.2 - Sistema de tomografia computadorizada por feixe de eletrées [29].

Em 1986, a fonte de energia elétrica necessaria para a emissao de raios X foi substituida de
cabos para uma tecnologia de slip-ring, permitindo uma aquisicao de data continua, tecnologia
essa que ainda é utlizada na atualidade.

Em 1990, o avan¢o na medicina traduziu a necessidade da progressao dos sistemas de TC
conhecidos para novos e mais desenvolvidos, dando lugar a tomografia computadorizada em
espiral. Ao inicio, a sua aceitacao foi complicada, uma vez que a técnica implicava a movimen-
tacdo do paciente, facto que os criticos receavam poder estragar a qualidade das imagens. A
total imobilidade do paciente assim como um scan perfeitamente planar eram dois dos requi-
sitos basicos para a inexisténcia de artefactos, ou seja, alguma causa que explique a ma quali-
dade das imagens. No entanto, este novo método baseava-se precisamente na violacao desses
dois principios: nao se trata de um scan planar, mas sim em espiral e move o paciente durante
a digitalizacdo. Esta técnica acabou por ser aceite no final de 1992.

Atualmente, a tomografia computadorizada gera imagens em formato digital, seguindo o
padrao DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine). Cada imagem DICOM da mo-
dalidade TC representa um “corte” do corpo. A reconstrucao 3D é feita por meio do empilha-
mento desses “cortes”, interpolando os espacos entre eles, formando um volume [30].
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Tomografia Computadorizada
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Figura 5.3 - Introducao da tecnologia de slip-ring [29].

0 inicio do novo milénio deu origem a “slice race”, que traduzia o aumento das matrizes
de detetores de forma a permitir uma digitalizacdo mais rapida e o uso mais eficaz do fluxo de
raios X disponivel. Mais linhas foram adicionadas as matrizes dos detetores e, consequente-
mente, mais fatias foram adquiridas simultaneamente. A aquisicao de 16 fatias foi alcancada
em 2001; sendo que 64 fatias representa o estado da arte nos Gltimos anos [29].

5.2 Tomografia Computadorizada - Principios basicos

Tomografia computadorizada é uma ferramenta poderosa capaz de providenciar informagao
geométrica com elevada precisdao. Um sistema TC consiste numa fonte de raio X, numa cama,
num detetor de raio-X e numa unidade processadora de data para computacao, visualizacao e
medicdo de resultados. No lado oposto essa fonte de raios X, esta localizada uma série de
detetores que transformam a radiacao num sinal elétrico que é convertido numa imagem digi-
tal. Dessa forma, as imagens correspondem a seccdes do sistema ventricular ou das partes
o6sseas do cranio [31].

A principal diferenca num sistema de TC usado para fim industrial e medicinal €, no caso
da TC industrial, que o objeto gira sobre uma mesa rotativa e a fonte de raios X é estavel. No
entanto, na TC médica, a fonte de raio X gira e o objeto (corpo humano na maioria dos casos)
esta deitado em cama estavel [32].

Essencialmente, neste processo, sdo criadas imagens de secao transversal através da pro-
jetacao de um feixe de fotdes num plano do corpo que se pretende analisar, tendo em conta
diferentes angulos. Assim que os raios X (feixe de fotdes) atravessam o corpo, podem adotar
trés comportamentos: absorcao, dispersao ou transmissdo. O processo de reducdo de intensi-
dade dos raios X, que acontece de seguida, envolve os raios X que sao absorvidos e dispersos e
€ chamado de atenuacdo (deve-se as interacdes com o objeto e ndo atingem o detetor). Os
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fotdes emitidos nos diversos angulos sao coletados pelo detetor, sendo a sua visualizacao pos-
sivel no computador, criando uma reconstrucdo completa do objeto [32].

X-ray source

Figura 5.4 -(a) Representacao de um modelo de TC; (b) exemplo de um modelo de TC [32].

Os primeiros estudos CFD baseados em imagem geométricas arteriais realistas foram deri-
vadas de angiogramas de raios X. Na sua forma moderna, a angiografia por raio x envolve a
aquisicao de imagens de projecao apos a injecao intra-arterial de um agente, que faz com que
o limen do vaso seja destacado. A vantagem da angiografia por raios X em relacdo a outros
modalidades é a relacao contraste-ruido de alta qualidade, combinada com alta resolucdo tem-
poral e espacial. O preco pago este associado ao risco finito associado ao cateterismo, que é
de fato maior do que o risco associado a dose de radiacao em si. No entanto, é dificil realizar
estudos em humanos sobre aterosclerose precoce usando angiografia por raios X, uma vez que
€ realizada apenas para pacientes com suspeita ou doenca vascular. Apesar dessas limitacoes,
é provavel que a radiografia continue a desempenhar um papel importante em CFD baseado em
imagiologia [33].
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Capitulo 6

Mecanica dos Fluidos Computacional

A hemodinamica local é um fator importante na aterosclerose, desde o desenvolvimento de
lesdes precoces, a avaliacao do risco de acidente vascular cerebral (AVC) ou a determinacao
do destino final de um placa aterosclerotica em estado avancado. A compreensao da relacao
entre a dinamica dos fluidos e a aterosclerose era limitada pelo uso de modelos de artérias
idealizadas. Avancos recentes nas imagens médicas, processamento de imagens e dinamica de
fluidos computacionais (CFD) tornou possivel reconstruir computacionalmente padrées de fluxo
sanguineo tridimensional, tendo em conta a sua variagdo no tempo, em modelos anatomica-
mente realistas [33].

Na dindmica de fluidos computacional, uma geometria complexa é discretizada num grande
numero de elementos pequenos e regulares, tipicamente de forma tetraédrica ou hexaédrica.
Assumindo a forma do campo de velocidade dentro desses elementos, é possivel resolver as
equacodes de Navier-Stokes nos nos que ligam esses mesmos elementos. A partir desta solucao,
indices hemodinamicos como Wall Shear Stress sao calculados e extraidos. Parametros como
taxas de fluxo, propriedades da parede, entre outros, sao facilmente alterados, de forma a ir
de encontro a construcdo do modelo pretendido, tornando CFD uma ferramenta particular-
mente atraente para a pesquisa hemodinamica [33].

Atualmente, CFD é amplamente utilizada para a simulacao hemodinamica em artérias,
como a aorta, caroétidas e coronarias, sob condicdes fisiologicas e patologicas mais proximas
quanto possivel da realidade de cada paciente [6]. O processo comeca com a aquisicao da
anatomia das artérias dos pacientes usando técnicas de imagem, como a tomografia computa-
dorizada (CT), para posterior processamento dos resultados em CFD. Um exemplo utilizado para
simulacao numeérica é o software ANSYS.

As solucoes computacionais produzem velocidades em todos os pontos dentro da artéria e
fornecem tensoes de corte na parede (WSS) com alta precisao em todas as superficies.

Alguns autores utilizam o método Interacao Fluido-Estrutura (FSI) para o estudo da hemo-
dinamica, considerando o movimento da parede arterial. A utilizacdo deste método é um dos
desafios crescentes nos ultimos tempos. Ambos os dominios do fluido (sangue) e estrutural (pa-
rede arterial) sdao acoplados [34] na simulacdo numérica. Para cada simulacdo temporal no
dominio do fluido sado realizadas varias simulagoes no dominio estrutural. Apés a convergéncias
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das simulacoes no dominio estrutural a malha é deformada, reconstruida, e passa-se para outra
simulacao temporal no dominio de fluido até terminar esse nimero de simulacdes (Figura 6.1).
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and Pressure Deformation re-mesh check
Transfer Transfer
Velocity-pressure Resulting Diffusion-based
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Begin Timer End Timer
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Figura 6.1 - Processo de simulacao numérica considerando a interacdo entre dominio de fluido e dominio
do solido [35].

Em estudos de artérias saudaveis, ou seja, sem existéncia aparente de estenose, a utiliza-
¢do do método FSI é de grande importancia, uma vez que se observa diferencas nos perfis de
velocidade e tensdes de corte na parede quando se considera deformacao da parede arterial e
quando se considera parede rigida [27, 28].

No entanto, Y. Zhou et al. [37] optou por usar parede arterial rigida no estudo do fluxo
sanguineo num modelo simples de estenose excéntrica de 66% gerada a partir do mapeamento
de um scan Doppler. Da mesma forma, Sui et al [38], considerando parede arterial rigida, in-
vestigou a tensao de corte na parede, perfis de velocidade e distribuicdes de pressdao em areas
proximas de placas ateroscleroticas em artérias carotidas. Neste estudo foi analisada a altera-
cao relativa dos parametros hemodinamicos em artérias com diferentes graus de estenose.
Sempre que a diferenca considerando ou ndo considerando parede rigida nao é significativa,
como em zonas arteriais com placa calcificada, a interacao fluido-estrutura nao deve ser utili-
zada devido ao elevado tempo computacional. Quando a parede arterial é rigida temos apenas
o ciclo Begin Timer Loop da Figura 6.1 com, apenas, o dominio de fluido até obter convergéncia.

Nesta linha de ideias, optou-se, no presente trabalho, efetuar simulacées numéricas com
parede arterial rigida, uma vez que se pretende estudar a hemodinadmica na zona de placa
calcificada da artéria coronaria direita.
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Capitulo 7

Metodologia

7.1 Introducao

Para o estudo do fluxo sanguineo através da dinamica de fluidos computacionais, é neces-
sario, numa primeira estancia, obter a geometria tridimensional da artéria coronaria direita.
Este processo inicia-se com a obtencao de imagens de tomografia computadorizada, posterior-
mente importadas e segmentadas recorrendo a utilizacdo de um software apropriado, de forma
a atingir a configuracao espacial do modelo pretendido. Neste estudo, imagens de artérias co-
ronarias direitas com placa aterosclerotica foram obtidas através de exames na unidade de
cardiologia do Centro Hospitalar de Vila Nova de Gaia e Espinho.

A metodologia necessaria para o estudo do comportamento do fluxo sanguineo na artéria
coronaria direita ao longo do ciclo cardiaco é formada por trés etapas principais: a construcao
da geometria utilizando o software Mimics, a modelacao e aperfeicoamento do modelo no soft-
ware 3-Matic, a geracdo da malha tetraédrica utilizando o software Ansys Workbench e a simu-
lacdo do fluxo sanguineo com o software Fluent Ansys.

A aplicacado das condicdes-fronteira foi aplicada através da elaboracao de um perfil de ve-
locidades aplicado na entrada do modelo e de um perfil de pressdes aplicado em cada uma das
saidas do modelo.

Ao longo deste capitulo, estdo detalhadamente descritos os processos desde a obtencao
das imagens DICOM até a simulacao de todos os modelos conseguidos, para cada um dos trés
pacientes.

Os resultados das simulacdes permitiram calcular os indices hemodinamicos que permi-
tem retirar conclusdes acerca do estudo.
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7.2 Aquisicao de imagens TC

As imagens DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) foram fornecidas no
ambito de um protocolo de cooperacédo estabelecido entre unidade de Cardiologia do Centro
Hospitalar de Vila Nova de Gaia e Espinho, o Departamento de Mecanica da FEUP e o LAETA-
INEGI (laboratério de investigacao). Foram obtidas imagens da artéria coronaria direita de trés
pacientes com diferentes graus de estenose. Os pacientes sdao todos do sexo masculino, apre-
sentando idades compreendidas entre os 47 e 67 anos (paciente 1 - 50 anos, paciente 2 - 67
anos, paciente 3 - 47 anos).

Os exames de tomografia computacional foram realizados com um sistema de TC de fonte
dupla, 2 x 192-secoes de terceira geracao (SOMATOM Force; Siemens Healthcare Sector, For-
chheim, Alemanha). Antes do estudo angiografico por TC das coronarias, foi realizada uma
aquisicao de tomografia computadorizada espiral progressiva nao realcada, em todos os paci-
entes, para obter o resultado de calcio coronario ou resultado de placa calcificada. O tempo
ideal para o inicio da aquisicao foi determinado utilizando um protocolo de test-bolus. Um
volume de 60-80 ml de lopromide (Ultravist 370; Bayer Pharma AG, Berlim, Alemanha) foi in-
jetado a um caudal de 5-6 ml/s através de um cateter intravenoso de calibre 18, seguido de
uma lavagem salina a temperatura ambiente. Todos os conjuntos de dados de angiografia por
TC coronaria foram adquiridos usando, prospectivamente, a aquisicio em espiral durante a
diastole. A dose de radiacao efetiva média foi de 1,133 + 0,2035 mSv.

7.3 Segmentacao e reconstrucao da geometria 3D

A segmentacao das imagens obtidas constitui um passo crucial na criacao do modelo geo-
métrico pretendido. O termo segmentacdo traduz a identificacdo de uma ou mais estruturas
existentes nas imagens, separando-as das restantes. A sua visualizacdo é feita em inimeros
cortes (planos bidimensionais) definidos por diferentes planos [39]. Deste modo, é possivel
identificar as regides de interesse das restantes estruturas apresentadas na imagem. De notar
que esta selecdo constitui um processo semiautomatico, muitas vezes dificultado pela enorme
quantidade de informacao presente nas imagens, assim como a elevada complexidade das figu-
ras anatomicas pretendidas. Este processo ocorre sempre com um grau de interferéncia, ou
ruido, que muitas vezes se sobrepde a estrutura pretendida [39], tornando os seus limites in-
certos e consequentemente, criando uma maior dificuldade na selecao das diferentes partes
da mesma.

As imagens TC foram transferidas e importadas para o software MIMICS de modo a efetuar
0 pos-processamento e segmentacao das mesmas. O software Mimics é constituido por uma
avancada ferramenta para o processamento de dados médicos imagioldgicos. Apresenta ainda
funcdes de segmentacao, design de estruturas especificas, investigacdao e desenvolvimento de
imagem médica.

A aorta (Figura 7.1 (a)), o ponto inicial da artéria coronaria direita e o ramo ventricular
direito (Figura 7.1 (b)) e todos os pontos finais correspondentes aos ramos laterais existentes
na coronaria, como o ramo agudo marginal (Figura 7.1 (d)), ramo descente posterior e ramo
posterolateral (Figura 7.1 (e)), foram selecionados manualmente. Tendo em conta que estamos
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perante a segmentacao de artérias coronarias direitas com placa calcificada, a calcificacao
também foi selecionada (Figura 7.1 (c)).

No paciente em questdo, paciente 1, a percentagem de estenose é de 70% de diametro
luminal. Entende-se por diametro luminal a razdo entre o diametro da placa aterosclerdtica e
o diametro do lUmen no mesmo local.

Figura 7.1 - Selecao manual, através de imagens TC da artéria coronaria direita do Paciente 1, da: a)

aorta, b) ramo ventricular direito, c) calcificacao, d) ramo agudo marginal, e) ramo descendente posterior

e ramo posterolateral.

A selecao de todos os ramos da artéria coronaria direita do Paciente 1, assim como da placa
calcificada, resultou numa mascara 3D (Figura 7.2 (a)), resultante do processo de segmentacao.
Este processo envolve a separacdo de um objeto de interesse de outras estruturas anatémicas
adjacentes em diferentes mascaras.

Posteriormente, de forma a obter uma geometria sem picos irrealistas, triangulos invertidos
ou outras deformacdes que pudessem originar problemas na segmentacao da mesma, procedeu-
se ao aperfeicoamento e amaciamento geral da mesma - pos-processamento. Este método é de
extrema importancia ndo so para criar uma geometria realista, mas também para facilitar o
manuseamento da mesma nos processos a que vai ser submetida de seguida.

Desta forma, obtém-se a geometria 3D da artéria com todas as ramificacdes selecionadas
previamente, adquirindo-se modelos precisos e de elevada qualidade a partir de imagens mé-
dicas. Esta reconstrucao geométrica foi baseada em configuracdes especificas do paciente,
tendo em conta sua a forma e a suas dimensdes anatomicas.
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Figura 7.2 - (a) Mascara 3D da artéria coronaria direita obtida através do software Mimics; (b) Modelo
geométrico da artéria coronaria direita depois do processo pos-processamento através do software 3-
Matic.

A mascara 3D é, de seguida, salva em STL (Standard Template Library) e importada para o
software, 3-Matic, de modo a diminuir imperfeicdes e anormalidades resultantes do processo
de segmentacao. Suavizando e refinando elementos geométricos da estrutura permite trabalhar
de uma maneira mais eficiente. Ainda, este método considera a ndao-modificacdo das configu-
racbes especificas de cada paciente, nomeadamente forma e dimensdes anatomicas.

b

a) b)

Figura 7.3 -(a) Placa aterosclerdtica “flutuando” dentro do limen; (b) Adicdo de material na area entre

a placa e a parede arterial; (c) Subtracao da plaque aterosclerética do limen coronario.

A reconstrucao da placa aterosclerética da geometria da artéria coronaria direita € um dos
passos mais importantes para atingir o modelo geométrico final. Uma vez que o processo de
segmentacao do software Mimics é semiautomatico, a placa aterosclerotica nao é imediata-
mente obtida na sua forma total. Normalmente, comeca por parecer estar a “flutuar” dentro
do lUmen da artéria (Figura 7.3 (a)). O processo consiste em interpretar a geometria e compre-
ender que lado da placa aterosclerética contacta com a parede arterial, de forma a adicionar
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material na area entre a placa “flutuante” e a parede arterial (Figura 7.3 (b)). O ultimo passo
consiste em subtrair a placa aterosclerdtica do limen da artéria coronaria de forma obter um
modelo geométrico 3D com forma e dimensdes da estenose muito similares a realidade (Figura
7.3 (c)). Neste caso especifico, foi obtida uma estenose de 70%, o que vai de acordo com a
informacao disponibilizada pela equipa médica.

De forma a estudar os efeitos hemodinamicos em artérias coronarias direitas tendo em
conta a diminuicao ou aumento da percentagem de estenose luminal, os modelos 3D reais foram
manipulados. Neste caso, foi removido material para reduzir a percentagem de estenose para
40% e para 20%. No entanto, o igual formato da placa 3D foi sempre tido em consideracao.

No tratamento final da geometria 3D, ainda no software 3-Matic, cortes perpendiculares ao
escoamento, tanto na entrada da coronaria direita como nas saidas de cada ramificacao, foram
efetuados de forma a facilitar a implementacao das condicdes-fronteira. Ainda, a geometria
foi alinhada com os eixos geométricos para definir a coordenada X perpendicular a fronteira de
entrada, e as coordenadas Y e Z alinhadas no plano da fronteira de entrada.

0 modelo geométrico 3D da artéria coronaria direita com as condi¢des-fronteira de entrada
e saida, perpendicular ao escoamento, e os eixos definidos na fronteira de entrada est3, a
partir deste ponto, pronto para ser importado para o software de simulacao numérica e analise
hemodinamica, software Workbench ANSYS.

7.4 Malha Computacional

A refinacao e aperfeicoamento da malha é de extrema importancia, uma vez que interfere
com a correta simulacdo do modelo. Para a geracdo da malha computacional, os dominios de
fluido da varias ACD foram discretizados em varios elementos tetraédricos ligados por nos,
através do software Meshing ANSYS®. De forma a aumentar a qualidade e a ajustar o nimero,
tamanho e disposicao dos elementos e n6s na malha, que define a refinacao principal da malha
no seu todo, um método automatico foi implementado através do algoritmo Patch Independent.
A avaliacdo da métrica da malha € posteriormente avaliada pelo Mdximo Skewness. Este para-
metro estatistico varia entre 0 e 1, onde 0 representa um conjunto de célula em perfeita
qualidade, com o mesmo tamanho e posicionadas equilateramente na malha. Valores proximos
de 1 traduzem a existéncia de células degeneradas, sendo 0.9 o valor maximo considerado
aceitavel para o parametro de Mdximo Skewness [40]. Os valores de n° de elementos, n° de nos
e Maximo Skewness para os varios modelos dos pacientes em estudo estao descritas na Tabela
7.1.
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Tabela 7.1 - Namero de nds, nimero de elementos e Maximo Skewness para os pacientes em estudo.

Paciente Paciente 1 Paciente 2 Paciente 3
(Estenose original 70%) (Estenose original 20%) (Estenose original 40%)
Grau de Sem 20% 40% 70% Sem o o o Sem o o "
estenose estenose estenose 20% 40% 70% estenose 20% 40% 70%
Elementos 6208 6369 6129 5939 5439 5422 5414 5396 1027 6512 6498 6491
Noés 3091 3417 3031 2839 2834 2813 2817 2808 5360 3318 3309 3303
Max Skew: 0.3  0.59 0.74 0.63 0.60  0.59 0.73 0.61  0.60  0.60 0.60 0.60

A Figura 7.4 mostra a exemplificacdo de uma malha do limen, referente ao caso do paciente 1.

Figura 7.4 - Exemplificacdo de uma malha do lumen (dominio fluido), alusiva ao paciente 1.
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7.5 Propriedades do sangue

0 sangue é uma suspensao bifasica formada por um conjunto de elementos: hemacias (glo-
bulos vermelhos), leucocitos (globulos brancos) e plaquetas, suspensos numa solucdo aquosa de
moléculas organicas, proteinas e sais, o plasma [23].

A viscosidade aparente do sangue depende das forcas de corte existentes, adotando este
um comportamento de fluido ndo-Newtoniano. Este comportamento é determinado por diversos
fatores como a viscosidade plasmatica e as propriedades mecanicas dos eritrocitos [23]. A he-
morreologia trata do comportamento de fluxo e deformacao do sangue e dos seus elementos
[23].

No presente trabalho, o sangue foi considerado um fluido isotrépico, incompressivel, ho-
mogéneo e nao-Newtoniano, seguindo o modelo de Carreau relativamente as propriedades de
corte.

0 modelo de Carreau é descrito por [13]:

) 7.1)
My = He + (Ho — Ho) X [T+ AV 2,

onde y; representa a viscosidade do sangue, u..a viscosidade de corte infinito (Pa - s), y, a
viscosidade de corte zero (Pa - s), A o tempo de relaxamento (s), y a taxa de corte (s') en a
constante caracteristica do fluxo.

Os valores usados no modelo ajustam-se bem a dados experimentais, para uma temperatura
do corpo humano de 37°C (ver Tabela 7.2) [41]. A massa volumica foi considerada constante,
para py = 1060 kg/m3[13, 28].

Tabela 7.2 - Constantes do modelo de Carreau especificos para o sangue humano (T =~ 37 °C).

Simbolo Valores Unidades
n 0.3568 -
A 3.313 s
Mo 0.0560 Pa-s

Mo 0.00345 Pa-s
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Perfis de velocidade e pressao, dependentes do tempo, em forma de ondas de fluxo e
pressao pulsateis fisiologicas, foram adquiridas usando series de Fourier no software Matlab®.

As UDFs (user-defined functions) do perfil de Womersley foram desenvolvidas, numa pri-
meira fase, para artérias carotidas [42]. Mais tarde, Pinho et al [7] ajustou esses mesmos perfis
para as artérias coronarias direitas.

No presente estudo, o perfil de velocidade cardiaca, para cada paciente, foi adaptado de
acordo com a area de superficie da entrada e o nUmero de Womersley, previamente obtidos.
Seguidamente, esse perfil foi imposto na regidao de entrada de cada artéria.

A condicdo-fronteira de entrada imposta, perfil de velocidade de Womersley, esta descrita
na Figura 7.5. Este perfil adapta, no espaco e no tempo, o perfil de Poiseuille tendo em conta
o raio da superficie de entrada da artéria (R), a frequéncia cardiaca (w) e o perfil médio da
velocidade de entrada (V) [43, 44].

0 perfil de velocidade é definido por:

AR? <1 ]°(i3/2'a'£)).eiwt (7.2)

twa? - Jo(i3/2-a)

v(r,t) =

onde U representa a viscosidade dinamica do sangue (0.00345 Pa.s), r a distancia radial do
eixo central da artéria até um determinado ponto dentro da parede arterial, J, a funcao de
Bessel de primeira ordem, p a massa volumica do sangue, A o gradiente de pressdo e a o nU-
mero de Womersley. Valores de a mais proximos de 1 traduzem perfis parabélicos. No entanto,
se o valor for elevado é associado a perfis uniformes.

0 numero de Womersley, dependente do raio da area de superficie da entrada de fluxo de
cada artéria, é especifico para cada paciente (ver Tabela 7.3). Apds obtencao do raio (R), foi
possivel determinar o niUmero de Womersley a partir da seguinte expressao:

«= R /ﬂ , (7.3)
u

onde do R representa o raio de entrada da artéria do paciente (Unidade SI: m), p a massa
volimica, w a frequéncia cardiaca [rad/s] e u a viscosidade dinamica do fluxo sanguineo.
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Tabela 7.3 - Area da superficie de entrada, raio equivalente e nimero de Womersley para cada paciente

em estudo.

Paciente Paciente 1 Paciente 2 Paciente 3

A 2
Area (mm?) 14.09 12.72 15.60

Area da superficie de entrada

" 2.23
Raio equivalente 2.12 2.01 .
oC
3.39 3.23 3.57

Numero de Womersley

A velocidade média de entrada (V'), medido em instante discreto, é definido pela forma
de onda da velocidade representada na Figura 7.5.

Um perfil de pressao cardiaco foi imposto em cada uma das saidas do modelo geométrico
3D obtido, de forma a verificar as tensdes resultantes provocadas pelo escoamento hemodina-
mico. O perfil de pressao é uniforme, dependente do tempo e independente do raio.

A seguinte expressao representa a pressao de perfil computada P(t):

P(t) = p(t) = Paiastote » (7.4)

sendo p(t) o perfil de pressao manipulado para a pressao de pulso normal € pg;astore COrres-
ponde a pressao diastolica normal de um individuo saudavel (80 mmHg) [17].

120 60

40

m
vV = (cm.s?)

p (mmHg) 100
20

Pressure
------- Velocity

| 1

0 0.5 1 i ) 2

t(s)

Figura 7.5 . Perfil de velocidade médio, dependente do tempo, imposto na entrada, Vi; Perfil de pressao,

80

dependente do tempo, imposto nas saidas, p(t) [36].
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7.7 Formulacao do problema em CFD, ANSYS ®

Apds a passagem pelos diversos softwares, a formulacdo do problema em CFD ocorre no
Workbench Ansys. Este processo é dividido em varias fases: desde a importacao da geometria,
a selecao das propriedades da malha, até a preparacao da simulacao para a fazer processar.

- A - C

g * Geometry g B L Fluent
2 9 Geometry o g2 Q Geometry " ‘—/—I 2 @' Setup v 4
Geometry 3 @ Mesh v 4 3 Soluton "

Mesh Fluent

Figura 7.6 - Esquema de projeto de um problema de CFD no Workbench Ansys.

Como se pode verificar pela Figura 7.6, o esquema de um problema de CFD possui diferentes
fases e ferramentas. Cada uma das células que apresenta uma marca de selecao verde apre-
senta uma tarefa completa, sinal de que se pode avancar para a seguinte.

Geometry
Apos a configuracdo do espago de trabalho, o primeiro passo consiste na importacdo da

geometria em Geometry. De seguida, é preciso definir as primeiras caracteristicas. De notar
que é importante definir a geometria como “Fluido”, num dos primeiros passos. Por fim, da-se
a geracao da geometria. A geometria obtida esta representada na figura 7.6, no subcapitulo
“Segmentacao e reconstrucao da geometria 3D.

Mesh

Neste fase, aborda-se o dominio do fluido. A escolha do tipo de analise a realizar, CFD -
Computational Fluid Dynamics, é necessaria. A definicao da malha para o dominio do fluido é
um dos passos mais importantes e complexos. A discretizacao da malha compreende a subdivi-
sao do objeto em pequenas partes denominadas elementos, interligados pelos respetivos nos.
Logo, este processo tem de ser executado com especial atencao ao niUmero de elementos, nos
e skewness (parametro utilizado para verificar a qualidade da malha), para evitar problemas
na geracao da mesma ou posteriormente, nos processos seguintes. Nesta fase, é inserido o
tamanho dos elementos, valor que pode ser modificado dependendo se a intencao é aumentar
ou diminuir o nimero de elementos - quanto menor for os elementos, maior é o nUmero que
constitui a malha. Modelos com elementos maiores diminuem a quantidade total de nds, po-
dendo também levar a diminuicao de exatidao nas zonas criticas do modelo.

A insercdao de um método automatico, que tem como objetivo adquirir uma malha regular
coerente, composta por elementos de forma tetraédrica, é também nesta fase.

Por ultimo, a selecdo de condicdes fronteiras, nos planos de entrada e saidas de cada uma
das ramificacdes da geometria, é de extrema importancia uma vez que serao necessarias nos
passos seguintes. No final deste processo, a malha é gerada novamente.
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Fluent

Apos a definicdo da malha, é necessario proceder a simulacao do fluido. A primeira fase
passa por selecionar o tipo de regime a ser efetuado - regime transiente - devido ao pulso
cardiaco sanguineo que ¢é variavel ao longo do tempo.

General

Mesh
Scale... Check Report Quality
Display...

Solver

T Velodty Formulation
épifressureﬁased (®) Absolute
(OpDensity-Based (O Relative

Time
(O Steady

(® Transient g

D Gravity Units...

Help

Figura 7.7 - Simulacao do dominio do fluido - definicao do regime.

De seguida, € necessario proceder a criacdo/edicao dos materiais, que neste caso € um
fluido (sangue), assim como a edicdo das suas propriedades, como a massa volimica e a visco-

sidade.
i . Material Type Py
” o — | | fluid — < | @Name
. (O chemical Formula
Chonial 1 Fluent Fluid Materials
” | [air o FuentDatabase...
Carreau Model X | User-Defined Database...
[
Properties Methods
(®) Shear Rate Dependent A

Density { (O shear Rate and Temperature Dependent I

Time Constant, lambda (s) | ’3 313 ':J
Power-Law Index, n [ 3568

OK | |Cancel| | Help

Viscosity (I

Change/Create Delete Close Help

Figura 7.8 - Simulacdo do dominio do fluido - definicao do material.
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Sendo o regime pulsatil, é necessario compilar o espectro de velocidade referente a este
regime. Previamente, antes de ser importado para o programa, o perfil de velocidades de Wo-
mersley tem de ser modificado tendo em conta: o raio de superficie de entrada de cada modelo
geométrico e o nimero de Womersley correspondente. Deste modo, a introducao das condicoes
fronteira relativamente ao escoamento do fluido, da-se com a insercao do perfil de velocidades
na entrada e o perfil de pressdes em todas as saidas (todos os ramos laterais das artérias).

Boundary Conditions

Zone
|[interior-solid
saidal
saida2
saida3 By Velocity Inlet X
saida4 - =
saidaS Zone Name
saida6 (
wall-solid e l
m | Thermal | Radiation | Speces| DPM | Multiphase | Los |
Velocity Specification Method | magnitide, Normal to Boundary i
Reference Frame | apsolute v
Velocity Magnitude (m/s) IcT | [constant v
o constant
mmwGwﬁweME New Input Parameter. ..
Type ID : =
mixture wall vle
axis L. S HiEd
Edit... cqexhaust-fan
inlet-vent
Parameters... | | Oplintake-fan
= interface
Display Mesh... PJ mass-flow-inlet
[JHighlight Zone outflow
outlet-vent
pressure-far-field
pressure-inlet
Help pressure-outiet
symmetr
velodty-inlet

wall

Figura 7.9 - Simulacao do dominio do fluido - definicao das condicoes fronteira de entrada.

Boundary Conditions

Zone
entrada [
interior -solid |
\
saida2
saida3
saidad Pressure Outlet X
saida5
caida6 Zon‘e Name
wal-soid | sada ‘
Momentum | Thermal | Radiation | Species| DPM | Multiphase| UDS |
Gauge Pressure (pascal) ” 0 constant 5
SOT ’ . constant
Backfiow Direction Specification Method  Normal to Boundary New Input Parameter...
[JRadial Equilbrium Pressure Distribution Rt
; Ve = [[] Average Pressure Spedification
i wal e [ Target Mass Flow Rate
axis
Edit... cqexhaust-fan OK | |Cancel| | Help
inlet-vent
Parameters... | Oplintake-fan
interface

Display Mesh... | = Pémacs-fiow-inlet
[Orighlight zone ~ [outflow
outlet-vent
pressure-far-field

pressure-inlet
reo oresoure outet— RO
symmetry
velodty-inlet
wall

Figura 7.10 - Simulacdo do dominio do fluido - definicao das condigdes fronteira de saida.
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0 método numérico SIMPLE, suficiente para este tipo de simulacdo numérica, assim como
a discretizacao espacial descrita na Figura 7.11 foram adotados.

Solution Methods

Pressure-Velocity Coupling

Scheme
SIMPLE <umm N

Spatial Discretization

Gradient

Green-Gauss Node Based v
Pressure

Second Order v
Momentum

Second Order Upwind v

Transient Formulation
First Order Implicit v

[:] Non-Iterative Time Advancement
[CJFrozen Flux Formulation
[[]High Order Term Relaxation Options...

Default

Help

Figura 7.11 - Simulagcdo do dominio do fluido - selecdo do método numérico.

Devido a natureza transiente do problema, é recomendado uma inicializacdo do programa
recorrendo a um regime hibrido. Por fim, é necessario definir o critério de convergéncia, o
numero de intervalos de tempo e o nimero de interacdes. A simulacao é realizada para 3 ciclos
cardiacos completos. O tempo total de um ciclo cardiaco, considerado para a artéria coronaria
direita, é de 0,74s. Portanto, 3 ciclos completos tém a duracao de 2,22s.

Para um tempo total (3 ciclos) de 2,22s e, tendo em conta a duracao de 0,005s de cada
intervalo de tempo, um total de 444 intervalos de tempo foi imposto. O maximo de iteracoes
por cada intervalo de tempo considerado foi de 20, o que resulta um total de 8880 iteracées
para os 3 ciclos cardiacos. Desde modo, as simulacdes estao prontas para ser efetuadas.
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Figura 7.12 - Simulacdo do dominio do fluido - definicdo do nimero de iteracdes, intervalo de tempo e
critério de convergéncia.

7.8 indices hemodinamicos

As imagens DICOM, fornecidas pelo Centro Hospitalar, assim como a reconstrucao da geo-
metria 3D, dao informacao acerca da geometria e localizacao da doenca, mas nao descrevem
detalhadamente a hemodinamica. Deste modo, o estudo numérico tem vindo a ganhar impor-
tancia e tem-se revelado uma ferramenta auxiliar para a prevencao, diagnostico e tratamento
da aterosclerose. Deste modo, € necessario recorrer a descritores hemodinamicos de tensoes
de corte na parede (WSS) indicativos de locais propicios ou com ainda mais tendéncia ao apa-
recimento de aterosclerose. E compreendido, assim, o risco de aparecimento de aterosclerose,
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uma das principais causas de morte na sociedade ocidental [45], causado por variacdes anato-
micas. As geometrias arteriais dinamicas curvilineas demonstraram afetar fortemente os valo-
res de WSS com base nos modelos de bifurcacao da artéria coronaria [6].

A forma como esta distribuida a WSS nas artérias coronarias pode contribuir significativa-
mente para o aparecimento de doencas coronarias. Recentemente, tem havido alguns debates
sobre qual o grau de WSS que contribui para o aparecimento de placa e rutura ao mesmo tempo.
Varios estudos foram efetuados para explicar regides em diferentes graus de WSS e as suas
implicaces no estreitamento dos vasos. De acordo com a literatura, é possivel verificar que
placas aterosclerdticas estao localizadas em zonas com baixos valores de WSS [6, 45].

Embora a correlacdo entre a WSS e a localizacao das placas tem sido estudada, varios
parametros derivados da distribuicdo de WSS prestam uma melhor compreensao relativamente
aos locais propensos a lesao aterosclerdtica [46]. Descritores hemodinamicos da WSS tais como
a média temporal da tensao de corte na parede (TAWSS), o indice de oscilacdo da tensao de
corte na parede (0Sl) e o tempo de residéncia relativo (RRT) [11, 12] sdo parametros importan-
tes para entender padrées de fluxo sanguineo, predizer condicdes de fluxo perturbado e con-
seguir uma melhor explicacao para potenciais zonas de aparecimento e desenvolvimento de
ateroma.

TAWSS (s) = = [, |WSS(s,D)]dt , (7.5)
T
0SI (s) = 0.5 [1 - (M)l , (7.6)
Jo IWSs(s,t)]|

1

RRT () = 5osmmwss -

T é o intervalo geral do ciclo cardiaco, s a posicdo de um n6 na parede da artéria e t o
tempo instantaneo. TAWSS avalia a média temporal da tensao de corte na parede total, exer-
cida ao longo de todo o ciclo cardiaco. Valores baixos de TAWSS (< 0,4 Pa) indicam zonas pro-
pensas ao desenvolvimento de aterosclerose [47].0SI identifica regides onde o vetor de tensao
de corte da parede apresenta mudancas direcionais ao longo do ciclo cardiaco. Este descritor
€ uma grandeza adimensional que atinge um valor maximo de 0,5 nas regides com maior tensao
de corte oscilante da parede, correspondendo a uma grande suscetibilidade ao desenvolvimento
da aterosclerose nessas regides [47].RRT mede o tempo de residéncia das particulas de sangue
na parede arterial. Este indice é proporcional a uma combinacao dos indices TAWSS e OSl, sendo
seu valor entre 0 e infinito. Regides com valores de RRT maiores que 8 Pa™' sdo consideradas
propicias a formacao de placas [47].
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Capitulo 8

Resultados e Discussao

8.1 Consideragdes iniciais

Para a realizacao do estudo sistematico de diferentes modelos geométricos e dos efeitos
hemodinamicos correspondentes, trés geometrias de pacientes reais, com diferentes graus de
estenose, foram analisadas.

Para a obtencao dos descritores hemodinamicos utilizou-se os valores do Gltimo ciclo car-
diaco.

A localizacao da estenose varia para os diferentes pacientes considerados neste estudo.
No paciente 1, a estenose encontra-se posicionada a uma distancia consideravel da segunda
bifurcacdo da artéria, na zona média da artéria, o que nao acontece na geometria do paciente
2. A estenose do paciente 2 posiciona-se imediatamente antes da primeira bifurcacdo. No pa-
ciente 3, a estenose encontra-se entre a primeira e a segunda bifurcacao, numa curta distancia
no segmento proximal da artéria. A comparacdo deste facto entre elas, assim como a sua in-
fluéncia na hemodinamica sera analisada e interpretada nas seccoes seguintes.

0 descritor hemodinamico que quantifica a média temporal da tensdo de corte da pa-
rede ao longo de todo o ciclo cardiaco (TAWSS - Time Average Wall Shear Stress) é usado para
analisar regides que exibam valores no intervalo de 0 - 0,4 Pa, zonas estas consideradas propi-
cias ao aparecimento e desenvolvimento de placa aterosclerética. O tempo de residéncia rela-
tivo (RRT - Relative Residence Time) é, geralmente, o descritor hemodinamico mais influente
e mais expressivo. Regides superiores a 8 Pa™' sao consideradas favoraveis a formacao de placa.

Por ultimo, o indice de oscilacdo da tensao de corte na parede (OSI - Oscillatory Shear
Index) considera zonas com valores entre 0,25 e 0,5 como zonas propensas.

Cada seccao seguinte é constituida por trés figuras, apresentando a distribuicdo espacial
dos diferentes descritores hemodinamicos para cada um dos trés pacientes. A geometria origi-
nal da artéria coronaria direita foi, ainda, manipulada, diminuindo ou aumentando a estenose,
de forma a ir ao encontro de todas as percentagens de estenose que se pretende incluir neste
estudo - 20%, 40% e 70% de oclusao. A hipotese da geometria sem estenose também foi consi-
derada para comparacao. De forma a obter resultados quantitativos, estao, ainda, listadas em
cada uma das seccoes, tabelas com valores de percentagens de area de superficie da geometria,
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do paciente, propensos ao aparecimento de aterosclerose. Essas percentagens estdo descritas
para cada descritor hemodinamicos, tendo em conta os diferentes graus de estenose.

8.2 TAWSS, OSI e RRT para o Paciente 1

As Figuras 8.1, 8.2 e 8.3 mostram os mapas dos descritores hemodinamico TAWSS, OSI e
RRT, referentes ao paciente 1. As percentagens de oclusao sao de 20%, 40% e 70% (70% - este-
nose luminal original para o paciente 1) encontrando-se assinaladas nas figuras. A mesma geo-
metria sem estenose foi igualmente analisada.

A Tabela 8.1 representa a percentagem de area de superficie da geometria com valores de
TAWSS < 0.25 Pa, valores de OSI > 0.25 e valores de RRT > 8 Pa'.

PACIENTE1
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal
TAWSS
20.50
I 0.44
' 0.39
0.33
| ‘ 0.28
et Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

0.17

0.1

' 0.06

. 0.00
[Pa] ]

Figura 8.1 - TAWSS para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e
70%.
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PACIENTE 1
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal
OSI
20.40
I 0.36
0.31
0.27
1 0.22
0.18 Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

N

Figura 8.2 - OSI para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.

PACIENTE 1
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal

280
I 71 {
6.2

5.3

44
36 Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

27

0.9

0.0
(Pa']

Figura 8.3 - RRT para o paciente 1 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.
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Tabela 8.1 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes ao paciente 1 para TAWSS
< 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e
70%.

PACIENTE 1
Erro entre
Sem estenose  Estenose  Estenose  Estenose 70% 20-70%
20% 40% (original) 0
estenose
Area de superficie %
TAWSS < 0.25 Pa 0.46 % 0.41% 0.48 % 0.54 % 23.6 %
Area de superficie %
Osl > 0.25 0.12% 0.07 % 0.06 % 0.05 % 27.0%
Area de superficie %
RRT > 8 Pa™' 0.18% 0.18% 0.15% 0.15% 14.6 %

O descritor hemodinamico TAWSS é o mais expressivo para o paciente 1 (ver Tabela 8.1),
apresentando valores de percentagem de area superficial mais elevados que os outros descri-
tores. De 20 para 70% percentagem de oclusao, verifica-se uma expansao das regides propicias
ao desenvolvimento de placa, com registo de crescimento de 24%, sendo a zona apds a bifur-
cacao a mais afetada (ver Figura 8.1).

Os valores de OSl sao bastante baixos (Figura 8.2) assim como os valores quantitativos per-
centuais (Tabela 8.1), sendo quase impercetiveis as diferencas das zonas afetadas nas geome-
trias de diferente grau de oclusao.

0 descritor RRT revela, através da visualizacdo da Figura 8.3, que as zonas aterosuscetiveis
variam um pouco na sua localizacdo, de acordo com o grau de estenose. No entanto, a nivel
percentual, na totalidade da sua geometria, a Tabela 8.1 aponta que a percentagem propensa
a aterosclerose é muito baixa e nao varia muito a medida que o grau de estenose aumenta.

Na generalidade, apesar de TAWSS apresentar valores percentuais superiores relativamente
aos restantes descritores (Tabela 8.1), estes sao na mesma baixos (< 0.5%). Assim se pode afir-
mar, pela analise dos descritores, que a variacao da percentagem de oclusdo nao afeta, nem
aumenta, a tendéncia a formacédo de placa. Tal facto deve-se a posicdo da estenose nesta
geometria. A estenose encontra-se relativamente longe da bifurcacao, ou seja, quando o fluxo
sanguineo chega a bifurcacao, ele encontra-se numa fase de maior estabilidade, nao provo-
cando alteracoes significativas no escoamento.

Assim, se pode afirmar que o paciente 1 possui uma configuracao geométrica pouca sus-
cetivel ao aparecimento e desenvolvimento de aterosclerose. Os valores dos trés descritores
hemodinamicos - TAWSS 0S| e RRT - sdo praticamente constantes e baixos (<0.5%) a medida
que o grau de estenose aumenta. Ainda, a geometria sem estenose (Figura 8.3) permite verifi-
car que existem zonas aterosuscetiveis no local onde realmente se verificou o aparecimento de
70% de estenose luminal.
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8.3 TAWSS, OSI, RRT para Paciente 2

As Figuras 8.4, 8.5 e 8.6 mostram os mapas de valores de TAWSS, OSI e RRT para o paciente
2. As percentagens de oclusao sao de 20% (estenose luminal original para o paciente 2), 40% e
70%, encontrando-se assinaladas nas figuras. A respetiva geometria sem estenose também foi
analisada. A Tabela 8.2 representa a percentagem de area de superficie da geometria para
valores de TAWSS < 0.25 Pa, valores de OSI > 0.25 e valores de RRT > 8 Pa'.

PACIENTE2
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal
TAWSS
20.50 f
I f
' 0.39
0.33
| | 0.28
0.22
Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

0.17

0.11
. 0.06
0.00
[Pa] ¥

Figura 8.4 - TAWSS para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e
70%.
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PACIENTE2
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal

OSI
2040
' 0.36 |
1 0.31
1 0.27
' 0.22
0.18 Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira
' 0.13
0.09
0.04
0.00

Figura 8.5 - OSI para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.

PACIENTE 2

Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)

Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal

>80
' 7.1
6.2
5.3
(4.4
1 36
L 2.7
1.8
0.9

0.0
[Pa']

Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

Figura 8.6 - RRT para o paciente 2 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.
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Tabela 8.2 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes ao paciente 2
para TAWSS < 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os diferentes graus de estenose - sem
estenose 0%, 20%, 40% e 70%.

PACIENTE 2
Erro entre
Sem estenose Esterlose Estenose  Estenose o
20% 40% 20% 20-70%
(original) 0 ’ estenose
Area de superficie %
TAWSS < 0.25 Pa 11.20 % 8.22 % 10.77 % 10.21 % 19.4%
Area de superficie %
0OSI > 0.25 0.89 % 1.08 % 0.92 % 0.89% 17.5 %
Area de superficie %
RRT > 8 Pa™' 4.56 % 3.40 % 453 % 4.24 % 20.0 %

TAWSS regista um aumento da sua expressdo a medida que o grau de oclusdo aumenta
(Figura 8.4), revelando ser o descritor mais significativo, neste caso (ver Tabela 8.2). Entre 20%
e 70%, o aumento de 19,4% traduz-se num claro crescimento da extensao das zonas mais pro-
picias ao aparecimento da aterosclerose, principalmente na regido apos a bifurcacdo junto da
estenose. Valores elevados sdao também observados ao longo de toda a ramificacao principal da
artéria, principalmente onde ha elevada tortuosidade.

0Sl expressa-se como uma métrica menos robusta, percentagens menor que 1% (Tabela
8.2), para o paciente 2 e para os diferentes graus de estenose. Os valores baixos de OSI mostram
que os vetores de tensao de corte da parede (Wall Shear stress) nao apresentam mudancas
direcionais significativas ao longo do ciclo [41]. Sendo um parametro menos significativo, nao
€ possivel obter tantas conclusdoes como nos descritores hemodinamicos TAWSS e RRT.

RRT apresenta um aumento de 20% (Tabela 8.2) a medida que o grau de oclusao passa
de 20% para 70%. Esse aumento nao € notério na zona circundante da estenose, mas sim, na
regidao entre a segunda e a terceira bifurcacao (ver Figura 8.6). Verifica-se um aumento das
zonas que exibem probabilidade ao aparecimento de ateroma com valores a atingirem os 8 Pa
. O paciente 2 apresenta zonas muito mais propicias a formacédo de aterosclerose, que foi
quantificado pelas percentagens, que os outros pacientes. Tais resultados devem-se ao facto
da estenose do paciente 2 se encontrar imediatamente antes da bifurcacao, provocando gran-
des alteracdes no comportamento sanguineo na bifurcacao e apos a bifurcacao. Esta ocorréncia
esta de acordo com a literatura onde regides mais proximas de bifurcacdes tendem a ser pro-
picias ao aparecimento e desenvolvimento da doenca [41]. Ainda, é de salientar a grande tor-
tuosidade da geometria do paciente 2, que ajuda na propensao de aparecimento da ateroscle-
rose.

Pode-se, ainda, constatar, que na geometria sem estenose (ver Figura 8.6) existe uma
grande aterosuscetibilidade (zonas a vermelho) na local que aparece, na realidade, a estenose
antes da bifurcacdo. Esta expansdo notoria justifica o aparecimento real da estenose nessa
zona.
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8.4 TAWSS, OSI, RRT para Paciente 3

As Figuras 8.7, 8.8 e 8.9 mostram os contornos de TAWSS, OSI e RRT do paciente 3. As
percentagens de oclusao sao de 20%, 40% (estenose luminal original para o paciente 3) e 70%.
A respetiva geometria sem estenose foi igualmente analisada.

A Tabela 8.3 representa a percentagem de area de superficie da geometria para valores de
TAWSS < 0.25 Pa, valores de OSI > 0.25 e valores de RRT > 8 Pa‘'.

PACIENTE 3
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original) (original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal
TAWSS |
I 20.50
0.44
' 0.39
1 0.33
l i 0.28
0.22
017 Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira

0.1

' 0.06 e | “
0.00

[Pa]

Figura 8.7 - TAWSS para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e
70%.
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PACIENTE 3
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original) (original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal

OSI
<040
I 0.36
0.31
1 0.27

' 0.22
H 0.18 Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira Vista Traseira
L 043

0.09
0.04
0.00

Figura 8.8 - OSI para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.

PACIENTE 3
Sem Estenose Estenose 20% Estenose 40% Estenose 70%
(original)
Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal Vista Frontal

280
! 7.4
6.2

53
[ 4.4

36 Vista Traseira Vista Traseira
2.7
1.8
0.9

0.0
[Pa']

v~

Figura 8.9 - RRT para o paciente 3 com diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e 70%.
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Tabela 8.3 - Percentagens de area de superficie da geometria correspondentes ao paciente 3 para TAWSS
< 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa-1, para os diferentes graus de estenose - sem estenose 0%, 20%, 40% e
70%.

PACIENTE 3
Sem estenose Estenose 20%  Estenose 40% Estenose Erro entre
.. o 20-70%
(original) 70%
estenose
Area de superficie %
TAWSS < 0.25 Pa 6.86 % 6.62 % 7.10% 7.54 % 12.2 %
Area de superficie %
oSl > 0.25 0.47 % 0.36 % 0.40 % 0.45 % 22.0%
Area de superficie %
RRT > 8 Pa™" 1.90 % 1.74 % 2.01% 2.24 % 22.4 %

As percentagens de area de superficie para OSI > 0.25 apresentam-se muito baixas, menor
que 0.5% (ver Tabela 8.3). Através da analise das percentagens de area de superficie para os
trés descritores, verifica-se que este é o descritor menos influente (ver Tabela 8.3), nao tendo
impacto relevante na analise de zonas aterosuscetiveis e ndo sendo possivel retirar grandes
conclusoes a partir destes valores, para o paciente 3.

TAWSS e RRT apresentam um crescimento percentual da area de superficie aterosuscetivel
a medida que aumenta a percentagem de oclusdo. Na transicao da geometria de 20% de este-
nose para 70% de estenose, estas zonas tendem a crescer cerca de 22.4% no caso de RRT e
12.2% no caso de TAWSS (Tabela 8.3). Observando a Figura 8.9, pode-se realcar que tal cresci-
mento ocorre principalmente na zona circundante da estenose, logo apos a segunda bifurcagao
e ao longo de toda a ramificacao principal da artéria; zonas de maior tortuosidade sao bastante
afetadas.

Analisando a ocorréncia a volta da regiao circundante da estenose, valores baixos de TAWSS
e valores elevados de RRT sao detetados e indicadores de zonas de elevada probabilidade ao
aparecimentos da aterosclerose. A medida que a percentagem de oclusdo aumenta, zonas ate-
rosuscetiveis tendem-se a expandir e a tornarem-se mais evidentes. Este aumento é mais no-
torio para o RRT (ver Figura 8.9).

Mais uma vez, no caso sem estenose, é evidente, na Figura 8.9, zonas propicias ao apareci-
mento da aterosclerose no local onde, realmente, a estenose real apareceu no paciente 3. Tal
facto justifica o aparecimento da estenose no paciente
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Capitulo 9

Conclusao e trabalho futuro

Neste trabalho, criou-se um modelo tridimensional da artéria coronaria direita com placa
aterosclerotica para trés pacientes. A reconstrucao da geometria da artéria e das suas ramifi-
cacdes constitui um processo semiautomatico e requer a passagem por varias etapas. Imagens
de tomografia computadorizada foram disponibilizadas pela equipa médica e importadas para
o Mimics, software utilizado para proceder a segmentacdo semiautomatica da artéria. Apos
esse passo, obtém-se, numa primeira fase, uma geometria aspera e com um grau de rugosidade
elevado. A utilizacdo do programa 3-Matic, serve para preparar a geometria da artéria para o
processo de simulacdo. Nesta fase, a geometria € amaciada, de forma a reduzir as imperfeicoes
deixadas pelo processo de segmentacao. E também nesta etapa que a estenose é trabalhada,
adicionando ou retirando massa de forma a obter a percentagem de estenose fornecida pelo
médico para o paciente em estudo. Apds a reconstrucdo da geometria 3D, realizou-se a simu-
lacdo numérica no software Ansys.

A quantificacdo do risco de aterogénese na artéria coronaria direita, para diferentes paci-
entes, foi estudada e interpretada através dos descritores hemodinamicos - TAWSS, OSI e RRT.
As percentagens de area de superficie com TAWSS < 0.25 Pa, OSI > 0.25 e RRT > 8 Pa' foram
consideradas aterosuscetiveis. Os efeitos da percentagem de oclusao, localizacao da estenose
na geometria e configuracao do modelo geométrico foram analisados para cada paciente.

Na generalidade, para os 3 pacientes, existe uma tendéncia para o aumento de zonas pro-
picias a aterosclerose quando o grau de estenose € aumentado. O paciente 2 é o que tem valores
de percentagem de area de superficie mais elevados, sendo o efeito referido previamente, mais
realcado. Tais resultados devem-se ao facto da estenose para o paciente 2, se encontrar ime-
diatamente antes da bifurcacao, provocando grandes alteracdoes no comportamento sanguineo
na bifurcacdo e apos a bifurcacdo. O paciente 1 é o que apresenta menos tendéncia para o
aparecimento da aterosclerose com o aumento do grau da estenose, uma vez que a estenose
esta localizada numa zona muito afastada das bifurcacdes. O paciente 3 apresenta zonas ate-
rosuscetiveis de grau médio relativamente aos outros dois pacientes, pois a estenose esta loca-
lizada perto de duas bifurcacées. Em suma, a proximidade da estenose com uma bifurcacao na
artéria coronaria direita, faz com que haja maior aterosuscetibilidade a medida que aumenta
o grau da estenose.
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Conclusao e trabalho futuro

Ainda se pode concluir, que a configuracdo geométrica a nivel de curvatura e tortuosidade,
da artéria do paciente tem influéncia na analise prévia. O paciente 1 com elevada curvatura e
baixa tortuosidade apresenta um melhor escoamento sanguineo, como se fosse sangue a escoar
num tubo liso com curvas, dai a tendéncia a formacdo da aterosclerose ser baixa. O paciente
2, sendo o paciente com menor curvatura e maior tortuosidade (como se fosse um tubo nao
liso, com concavidades externas e internas) apresenta mais imperfeicées no escoamento san-
guineo, aumento do tempo de residéncia das particulas na parede em certas zonas, e aumen-
tando, por isso, a tendéncia para o aparecimento da aterosclerose.

Este estudo é assim de grande importancia, para uma melhor compreensao das principais
causas e fatores que levam ao aparecimento e desenvolvimento de aterosclerose.

Num trabalho futuro, poder-se-ia verificar se a interacao fluido-estrutura, movimento da
parede arterial com o pulso sanguineo, alteraria significativamente os resultados. Ainda, o mo-
delo nao-Newtoniano considerado para o sangue, modelo de Carreau, considera apenas a parte
solvente e ndo a parte elastica que também caracteriza o sangue. Modelos viscoelasticos deve-
rao ser implementados no futuro. Por Ultimo para se obter conclusdoes mais precisas, é neces-
sario, efetuar muitos mais estudos de forma a ser possivel uma analise estatistica dos resulta-
dos.
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ANEXO A: Imagem TC da artéria coronaria direita com estenose re-
lativa ao paciente 1.

Obstruction diam. ' 1.40 mm
Reference diam. 2.88 mm
Diameter stenosis 51.40 mm
Area stenosis | 76.38%

Obstruction length | 44.81 mm

Figura 1 - Imagem CT da artéria coronaria direita com estenose relativa ao paciente 1.



ANEXO B: Artigos submetidos para o Congresso Internacional M2D
2019 (Bolonha, Italia) e para o Congresso Internacional VipIMAGE
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ABSTRACT

The present work shows the relative residence time spatial distribution, the strongest
hemodynamic descriptor for assessing atherosclerotic plaque formation, for completely
different patient cases: different geometry configuration, different percentage of lumen
stenosis and different locations of the stenosis. The stenosis tends to increase, even more,
when located between two side-branch bifurcations. Moreover, locations with high roughness
have a high tendency to atherosclerosis appearance.

Keywords: right coronary artery, stenosis, hemodynamics, wall shear stress-based descriptors,
computational fluid dynamics.

INTRODUCTION

Cardiovascular diseases have been one of the leading causes of mortality in developed
countries (Mozaffarian et al. 2015). Atherosclerosis develops due to the accumulation of
lipoproteins in the arterial wall and the migration of smooth muscle cells to the intima and
leukocyte infiltration. Numerical studies of blood flow in patient-specific right coronary
arteries (RCA) with atherosclerosis has not been well explored in the literature, probably, due
to the extremely irregular geometry of the main artery, of its side-branches and of the
atherosclerotic plague. Myers et al. 2001 suggested that the hemodynamic behaviour of the
RCA complex geometry is dominated by its geometric configuration. However, a detailed
study of the hemodynamic in patient-specific RCAs with atherosclerosis is still a challenge in
the diagnosis and treatment of atherosclerotic disease.

The use of geometric models of the RCA, with its side-branches and atherosclerotic plaque, as
close as possible to reality is essential for simulations. Moreover, some authors have been
used the Fluid-Structure Interaction (FSI) method, considering a deformable wall of the
artery, during the cardiac cycle, for hemodynamic simulations (Zhou et al. 2018). However,
when the differences considering the deformable wall or rigid wall are not significant, FSI
should not be used due to the high computational time.

The present work focuses on a detailed hemodynamic study of each patient-specific case with
different percentage of lumen stenosis. The goal is to conclude about the tendency of
atherosclerosis appearance around the stenosis depending on its location: near or far side-
branch bifurcations. Since these patient-specific arteries have rigid atherosclerotic plaque,
results considering rigid wall, with faster computational time, are considered accurate.

M2D2019 1
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RESULTS AND CONCLUSIONS

The 3D geometry reconstruction of the RCAs with its side-branches and an atherosclerotic
plaque was performed using Mimics and Geomagic softwares, through Computed
Tomography (CT) Images provided by the medical team. Three patient-specific cases, all
males, mean age 54.7 + 8.8 years old, with different percentages of lumen stenosis were
analyzed. Ansys software was used to perform blood flow simulations. Fig. 1 shows the
relative residence time (RRT) spatial distribution, the strongest hemodynamic descriptor for
assessing atherosclerotic plaque formation (Knight et al. 2010).

Patient1 Patient2 Patient3

RRT 70% stenosis 20% stenosis 40% stenosis

8.0
N

6.4

5.6

48

4.0

132 '

24 X

16 \ X
I 0.8

0.0
[Pa] Front View Back View Front View Back View Front View Back View

Fig. 1 — RRT spatial distribution for each patient-specific RCA with atherosclerotic plaque.

Regions closer to 8 Pa! are considered more propitious to atherosclerotic plaque formation
(Pinho et al. 2018). The highest tendency for atherosclerosis appearance around the stenosis
occurs in Patient 3 since the 40% lumen stenosis is located near and between the first side-
branch bifurcations. The tendency to increase the 20% lumen stenosis in Patient 2 is lower
than in Patient 3. The stenosis of Patient 2 is found before the second side-branch and far
from the first side-branch. Patient 1, with 70% of lumen stenosis, has no tendency to enlarge
its stenosis due to the geometric configuration. The stenosis in Patient 1 is far from the
bifurcations and the geometry has not roughness. However, this patient has 70% of stenosis,
perhaps, due to conventional risk factors (smoking, no physical activities, etc.). In order to
obtain accurate conclusions, other patient-specific cases with different locations and severities
of stenosis need to be analyzed.
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Abstract The geometry reconstruction of a patient-specific right coronary artery
with atherosclerotic plaque, for hemodynamic study, is still a challenge. The recon-
struction of the extremely irregular geometry of the RCA, of its side-branches and
of the atherosclerotic plaque, as close as possible to the reality, is not an automatic
method and requires several particular and rigorous steps. Then, the hemodynamic
in that patient case was analysed through the relative residence time descriptor.
This descriptor is the most important metric to evaluate the tendency of atherosus-
ceptible regions. If the stenosis of the patient increases, there is a general increase
of prone regions propitious to atherosclerosis. In this patient-specific case, there is
an increase of 25% from a 20% luminal stenosis to a 70% luminal stenosis.

Keyword Atherosclerotic plaque; Image-based; Geometry reconstruction;
Right coronary artery; Hemodynamic descriptors; Risk assessment

Introduction

The X-ray technique exists since the beginning of 20" century. However, medical
images representing 3D dimension of the artery uniquely appeared in 1972 with the
Computed Tomography (CT) [1]. So, in the 70’s, a new modality for disease diag-
nosis, CT, was introduced in the clinical and hospital environment. Nowadays, the
CT create images on digital format, Digital Imaging and Communication in Medi-
cine (DICOM). Each DICOM image of the CT technique represents a “slice” in the
body. The 3D reconstruction of the artery is obtained by stacking the slices of the
all planes, interpolating the spaces between them, forming a volume [1]. The CT



technique provides the possibility to visualize, the interior human body, in a non-
invasive way and with a more accurate diagnosis. Moreover, the CT provides clear
images of the vessels anatomy as well as the presence or absence of atherosclerotic
disease [2].

Atherosclerosis develops due to the accumulation of lipoproteins and other fat sub-
stances in the arterial wall, causing stenosis, which blocks the normal circulation of
blood flow. In this way, cardiovascular disease has been the main cause of mortality
and morbidity in developed countries [3]. CT scans give information about the ge-
ometry and location of the atherosclerotic disease; however, they do not explain the
hemodynamic with detail. Therefore, numerical simulations have been an auxiliary
tool for the prevention and treatment of such diseases.

Nevertheless, as far as we know, numerical studies of the hemodynamic in patient-
specific right coronary arteries (RCA) with atherosclerotic plaque have not been
well explored in the literature. Myers et al. 2001 [4] have suggested that the hemo-
dynamic behaviour of the RCA is dominated by its complex geometric configura-
tion. Therefore, the use of geometric models of the RCA as close as possible to the
reality is essential to obtain an accurate hemodynamic through numerical simula-
tions. However, the reconstruction of the extremely irregular geometry, of its side-
branches and of the atherosclerotic plaque is not automatic and requires several par-
ticular and rigorous steps. The present work shows this difficulty before hemody-
namic simulations and analyses.

Materials and Methods

From a population of symptomatic patients referred to Coronary CT Angiography
at Gaia/Espinho Hospital Center, a male individual, good image quality, right cor-
onary dominance, and 20% lumen stenosis was selected. This percentage was de-
termined by the ratio between the diameter of the atherosclerotic plaque and the
diameter of the lumen. The subject gave informed consent and the institutional eth-
ical committee approved the present research.

The CT examination was performed with a third-generation 2 x 192-section dual-
source CT system (SOMATOM Force; Siemens Healthcare Sector, Forchheim,
Germany). Before the coronary CT angiography study, a nonenhanced prospec-
tively ECG-triggered high-pitch spiral CT acquisition was performed in the patient
to obtain the coronary calcium score. Optimal timing for acquisition start was de-
termined by using a test-bolus protocol. A volume of 50-80 mL of Iopromide (Ul-
travist 370; Bayer Pharma AG, Berlim, Germany) was injected at a flow rate of 5-
6 mL/s through an 18-gauge intravenous antecubital catheter, followed by a saline



flush at the same flow rate. The coronary CT angiography data sets were acquired
by using prospectively ECG-triggered high-pitch spiral acquisition during diastole.

The contrast-enhanced coronary CT angiography data were reconstruction with a
section thickness of 0.6 mm in the axial plane, using a third-generation interactive
reconstruction technique (advanced modeling iterative reconstruction, or ADMIRE;
Siemens Healthcare Sector).

Then, the CT scans were transferred and imported to the Mimics software for seg-
mentation and post-processing. The aorta (Figure 1a), the starting point of the RCA
(Figure 1b) and the ending points of the side-branches, as conus (Figure 1b), right-
ventricular (Figure 1d), acute-marginal (Figure 1e), posterolateral and posterior de-
scending (Figure 1f) were manually selected. Since the right coronary artery has
20% lumen stenosis, the atherosclerotic plaque calcification was also selected (Fig-
ure 1c) between the conus branch and the right-ventricular branch.

- |
b)
a)

Figure 1: Manual selection of (a) the aorta; (b) starting point of the RCA and
conus; (c) atherosclerotic plaque calcification; (d) right-ventricular branch; (e)
acute-marginal branch; (f) posterolateral and posterior descending branches of the
RCA, through Mimics software.

)



The manual selection of all the RCA side-branches and the atherosclerotic plaque
calcification results in a 3D mask (Figure 2a) from the segmentation process. The
segmentation involves the separation of an object of interest from other adjacent
anatomic structures from different masks.

In order to obtain a geometry-free from irregularity forms and roughness, a method
of improvement and general softening was applied in all the surface of the 3D mask
previously created (Figure 2a) — post-processing. This method is extremely im-
portant not only to acquire a more realistic geometry but also to provide easier han-
dling in the following steps.

Conus branch

Rigth

Posterolateral _;
(X branch {%T
Acute Marginal Y - 2
branch SR

Inferior Descending
branch

a) b)

Figure 2: (a) 3D mask of the RCA obtain through Mimics software; (b) 3D ge-
ometric model of the RCA after post-processing through 3-Matic software.

Thus, the 3D mask of the RCA, saved in STL (Standard Template Library) format,
was imported to the 3-Matic software, in order to globally decrease imperfections
and abnormalities resulted from the segmentation process. Softening and refining
the geometric elements will allow working in a more efficient way. Moreover, this
method considers the non-modification of specific configurations of the real patient,
namely shape and anatomical dimensions.



a) b) c)

Figure 3: (a) Atherosclerotic plaque floating inside the lumen; (b) Addition of ma-
terial in the area between the plaque and the arterial wall; (c) Subtraction of the
atherosclerotic plaque from the coronary lumen.

The reconstruction of the atherosclerotic plaque of the RCA geometry is one of the
most important steps to achieve the final geometric model. Since the segmentation
process though Mimics software is a semi-automatic method, the atherosclerotic
plaque is not obtained in its total shape. Normally, it looks like it is floating inside
the lumen (Figure 3a). The process consists in understanding which side of the ath-
erosclerotic plaque can contact the arterial wall, in order to add material in the area
between the plaque and the arterial wall (Figure 3b). The last step is subtracting the
atherosclerotic plaque from the coronary lumen in order to achieve a 3D geometric
model with a stenosis with shape and dimensions very similar to the reality (Figure
3c). A 20% lumen stenosis was obtained, in this specific case, which is in concord-
ance with the medical team information.

In order to study the hemodynamic effects in this RCA if the stenosis is increased,
other geometric models were reconstructed in order to acquire a higher lumen ste-
nosis percentage: 40% lumen stenosis and 70% lumen stenosis. In these cases, the
atherosclerotic plaque was manipulated. Material in plaque was added to increase
the stenosis. However, the focus of maintaining the same shape of the 3D plaque is
always present.

In the final treatment of the 3D geometry, perpendicular cuts relative to the blood
flow direction must be done in each side-branch, starting point of the RCA and
ending points of each side-branch, in order to facilitate the boundary condition def-
initions. This difference in the side-branch can be observed comparing Figures 3b
and 3c. Still, the geometry must be aligned with the axes to define the coordinate X
perpendicular to the inlet boundary, and the coordinates Y and Z aligned with the
inlet boundary plane.

The 3D geometric model of the RCA with the inlet and outlet boundaries, perpen-
dicular to the flow, and the axis defined at the inlet is, from now, already recon-
structed in order to import to Ansys software for numerical simulations and hemo-
dynamic analyses.



Results and discussion

The wall shear-stress (WSS) hemodynamic descriptors are widely used to analyze
prone regions of atherosclerosis appearance in a coronary artery. The relative resi-
dence time (RRT) is the strongest hemodynamic metric for assessing atherosclerotic
plaque formation [5]. Regions higher than 8 Pa’! are considered more propitious to
atherosclerotic plaque formation [6]. Hemodynamic simulations were performed
through Ansys software.

Figure 4a shows the RRT spatial distribution of the patient-specific case in study,
with 20% lumen stenosis. Figures 4b and 4c represent the RRT for the manipulated
stenosis, 40% and 70% lumen stenosis, respectively. Figure 4d shows the RRT with
the hypothesis of no stenosis in the patient. The real 20% lumen stenosis was ma-
nipulated in order to verify the hemodynamic effects in this RCA when the stenosis
is increased.

20% Stenosis 40% Stenosis

®)
/ | >

70% Stenosis Without Stenosis

)

Figure 4: RRT spatial distribution in a patient-specific RCA with (a) 20% lu-
men stenosis, (b) 40% lumen stenosis, (¢) 70% lumen stenosis, (d) without steno-
sis.
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In Figures 4 and 5 is clearly evident the regions with the highest tendency for ath-
erosclerosis appearance, regions with RRT higher than 8 Pa™! represented at red,
which are between the right ventricular branch and the acute marginal branch. How-
ever, in some other locations, propitious zones are also manifested. All these prone



regions to atherosclerosis appearance, represented at red, are due to the tortuosity,
curvature and roughness of the artery, meaning that the geometric configuration
highly influence the development of atherosclerotic plaque.

Analyzing the RRT distribution without stenosis (Figure 4d), there is a high ten-
dency for atherosclerosis appearance immediately before the right-ventricular
branch (red zone). That fact justifies the real location of the stenosis (Figure 4a) just
before the right-ventricular branch, in this patient case.
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Figure 5: RRT spatial distribution detail of the patient-specific RCA with 20%
(real stenosis) and 70% lumen stenosis (manipulated stenosis).

From 20 to 70% lumen stenosis, the tendency for atherosusceptible regions around
the stenosis decreases (see Figure 5). When the stenosis is small, there is a predis-
position to increase it even more. However, from 20 to 70% stenosis, propitious
regions to atherosclerosis increase significantly in other zones, mainly between the
right ventricular branch and the acute marginal branch. This increase is much higher
than the decrease around the stenosis. The percentage of RRT region higher than 8
Pa! is 3.40% for a 20% lumen stenosis and 4.24% for a 70% lumen stenosis, which
means a significant difference of 25%.

In future work, other patient-specific cases will be evaluated in order to obtain gen-
eralized conclusions on this matter. Authors would like to study if the tendency
described previously is the same for any patient-specific case, i.e. independent on
the location of the stenosis and on the geometry of the artery.



Conclusion

A 3D geometry of a patient-specific RCA with an atherosclerotic plaque was recon-
structed for hemodynamic analysis. The use of a geometric model of the RCA as
close as possible to the reality is essential to obtain an accurate hemodynamic
through numerical simulations. However, the reconstruction of the extremely irreg-
ular geometry of the RCA, of its side-branches and of the atherosclerotic plaque is
not automatic and requires several particular and rigorous steps. Then, the hemody-
namic simulations and analyses were performed. The relative residence time de-
scriptor, the strongest hemodynamic metric for assessing atherosclerotic plaque for-
mation, was analysed for a patient-specific RCA with 20% luminal stenosis and for
manipulated stenoses of 40 and 70% in the same patient. An increase of the stenosis
percentage implies an increase in the tendency for atherosclerosis formation in
many locations of the artery. In the present case, an increase of 25% was observed.
Further studies in other patient-specific RCAs should be performed in order to gen-
eralize conclusion, i.e. if the tendency described previously is the same for any pa-
tient-specific case, independent on the location of the stenosis and on the geometry
of the artery.
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