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Resumo

As doencas cardiovasculares sao uma das principais causas de morte no mundo,
com uma grande e variada incidéncia na populacéo, ao longo da vida. Na génese de muitas
complicacdes cardiovasculares, destacam-se a aterosclerose, uma patologia vascular
cronica e progressiva, na qual as paredes dos vasos sanguineos séo afetadas. As zonas
afetadas variam de acordo com varios fatores primarios e secundarios, embora o risco das
placas de aterosclerose, advém das alteragdes que causam no fluxo sanguineo. Varias
doencas cardiovasculares como os Acidentes Vasculares Cerebrais podem ocorrer
perante disturbios graves do fluxo sanguineo, onde os danos sdo muitas vezes
irreversiveis e limitantes na qualidade de vida, podendo inclusive levar a morte.

Atualmente em meio hospitalar, existem exames que permitem observar de um
ponto de vista estrutural e dindmico, o estado do sistema cardiovascular, incluindo as
Artérias Cardtidas, no qual se destacam exames como Tomografias Computacionais
Angiograficas e Ultrassonografia Doppler. Apesar de tudo, estes exames podem ter
limitacdes técnicas e fisioldgicas, que impedem uma correta avaliacdo de vasos com
aterosclerose. Por este motivo, a utilizacdo de estudos numéricos é de vital importancia
para analisar a hemodindmica do sangue nos vasos sanguineos e servir como meio
complementar de diagnostico. Embora o sangue seja um fluido com caracteristicas bem
conhecidas, os modelos utilizados por muitos autores sdo simples face a complexidade
real do sangue. Uma das caracteristicas muitas vezes desprezada em estudo
hemodindmicos, mas de extrema importancia, é a propriedade viscoelastica do sangue.

Com este estudo pretende-se investigar o comportamento hemodindmico do
sangue em Artérias Carétidas de pacientes com diferentes graus de estenose; e comparar
se existem diferencas significativas em utilizar, nas simulacdes numéricas, modelos de
pseudo-plasticidade, como 0 modelo de Carreau e modelos viscoelésticos, como o multi-
modo Simplified Phan-Thien-Tanner (sPTT). A comparacdo é feita com recurso a
descritores hemodindmicos como a Média Temporal de Tensdo de Corte na Parede
Arterial (TAWSS), o Indice de Oscilacio da Parede (OSI) e o Tempo de Residéncia na
Parede (RRT).

Para o efeito, foram utilizados modelos tridimensionais de Artérias Carotidas com
varios graus de estenose, construidos através de imagens obtidas por ultrassonografia,
para realizar as simulacdes. A simulacdo numeérica foi realizada no software Ansys ®,
com recurso a dindmica de fluidos computacional (CDF) onde foram definidas vérias
condicdes para simular o sangue da forma mais realista possivel, tal como o perfil de
velocidade de Womersley, pressdo cardiaca, distribuicdo do caudal e propriedade
viscoelastica do sangue implementados com recurso a user-defined-functions (UDFs) do
Ansys®. Os modelos utilizados para o sangue foram o Carreau e SPTT. Perante a
bifurcacdo na Artéria Cardtida Comum (CCA) entre a Artéria Carotida Interna (ICA) e
Artéria Carotida Externa (ECA), foi, ainda, aplicada a reparticdo do caudal do fluxo de
50/50%, 60/40% e 70/30%, tendo em consideragdo o modelo sPTT.

Em Artérias Cardtidas, artérias de médio calibre, hd uma influéncia significativa
nos resultados obtidos nos descritores hemodindmicos, quando aplicado o modelo
viscoelastico do sangue comparado ao modelo de Carreau, principalmente a nivel da
CCA, ICA e no local de estenose. Perante a reparticdo do caudal entre a ICA/ECA
verificou-se que a distribuicdo do fluxo tem um papel na formacgéo de aterosclerose. A
probabilidade de aterosclerose aumenta se o caudal for reduzido na ECA ou se o caudal
é aumentado na ICA.



Deste modo, o modelo sPTT demonstra alteracbes significativas quando
comparado com outros modelos mais simples, tornando-se modelo de eleicdo para
realizar simulacdes numeéricas relativas a hemodindmica computacional.

Palavras Chave: Aterosclerose, Bifurcacdo da Artéria Carétida, Dindmica de
Fluidos Computacional, Hemodinamica, Viscoelasticidade






Abstract

Cardiovascular diseases are one of the main causes of death in the world, with a
large and varied incidence in the population, throughout life. In the genesis of many
cardiovascular complications, atherosclerosis stands out, as a chronic and progressive
vascular pathology, in which blood vessel walls are affected. The affected areas vary
according to several primary and secondary factors, although the risk of atherosclerosis
plaques comes from the changes caused in blood flow. Strokes and various cardiovascular
diseases occur in the presence of severe blood flow disorders, where the damage is often
irreversible, can limit the quality of life and can even lead to death.

Currently in hospitals, there are exams that allow observation of the
cardiovascular system, including on the Carotid Arteries, from a structural and dynamic
point of view. Exams such as Computational Tomography Angiography and Doppler
Ultrasound stand out. Nevertheless, these exams may face technical and physiological
limitations, which prevent a correct assessment of vessels with atherosclerosis. For this
reason, the use of numerical studies is important to analyse the hemodynamics of blood
in blood vessels and to serve as a complementary means of diagnosis. Although blood is
a fluid with well-known characteristics, it is complex and most of the models used from
other authors are too simple to cover these characteristics. One of the overlooked yet
exceptionally important characteristics is the viscoelastic property of blood.

The aim of this study is to investigate the hemodynamic behaviour of blood in
Carotid Arteries of patients with different degrees of stenosis; and to compare whether
there are significant differences in using shear-thinning models, such as Carreau model,
and viscoelastic models, such as the multi-mode Simplified Phan-Thien-Tanner (SPTT),
in numerical simulations. The comparison is achieved using hemodynamic blood
descriptors such as the Time-Average Wall Shear Stress (TAWSS), the Oscillatory Shear
Index (OSI) and the Relative Residence Time (RRT).

To perform the simulations, three-dimensional models of several Carotid Arteries
with different stenosis grade were constructed using images obtained by ultrasonography.
The numerical simulation was performed in the Ansys ® software, using Computational
Fluid Dynamics (CDF) where several conditions were defined to simulate the blood in
the most realistic way as possible, such as defining the velocity Womersley profile, the
heart’s pressure, the flow rate partition and the viscoelastic property of blood
implemented in user-defined-functions (UDFs). The numerical models used for blood
adjustment were the Carreau and SPTT models. Also, a 50/50%, 60/40% and 70/30% flow
rate partition was also applied to the bifurcation in the Common Carotid Artery (CCA)
between the Internal Carotid Artery (ICA) and the External Carotid Artery (ECA), since
this is influenced by stenosis.

In Carotid Arteries, arteries with medium calibre, there is a great influence in the
hemodynamic descriptors results when the viscoelastic model of blood is applied when
compared to those of Carreau model, mainly at the CCA, ICA and the zone of stenosis.
For the flow rate partition between the ICA/ECA the results show that the amount of flow
partition has an influence in the atherosclerotic formation. The probability goes higher if
the flow partition is reduced for the ECA or is higher for the ICA. Thus, the sSPTT model
shows significant changes when compared to other simpler models, being the model of
choice for performing numerical simulations related to computational hemodynamics.

Keywords: Atherosclerosis, Carotid Artery Bifurcation, Computational Fluid
Dynamics, Hemodynamics, Viscoelasticity
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Capitulo 1

1. Introducéo

1.1 Motivacgao

As doencas cardiovasculares (DCV) sdo a principal causa de morte no mundo, na qual
podemos corresponder a um terco de todas as mortes mundiais, com cerca de 17,3 milhdes
de mortes anuais [1]. Por esse motivo, as patologias do foro cardiaco sdo um tdpico
importante face ao desafio de melhorar e aumentar a qualidade de vida mundial. Mesmo
perante a melhoria da qualidade de vida, melhoria dos habitos alimentares e dos avangos
cientificos e tecnoldgicos nas areas da Salde permitirem uma diminuicdo da taxa de
DCV, principalmente nos paises desenvolvidos, o crescimento populacional e o maior
namero de pessoas com idade avancada, isto é, devido a maior esperanca média de vida,
séo o suficiente para ultrapassar as ligeiras melhorias [2].

Entre as varias DCV um dos principais fatores desencadeantes sdo a formacéo de
placas de aterosclerose ou tromboembolia. Consoante o local de formacédo das placas
pode ocorrer uma diminuicdo do fluxo sanguineo, uma estenose e leva ao sofrimento e
eventual necrose dos tecidos adjacentes e sem suprimento. Quando surgem estenoses nas
Artérias Carotidas, principalmente nas Artérias Carédtidas Comum (CCA) e Artérias
Cardtidas Internas (ICA) existe a possibilidade de ocorrer um acidente vascular cerebral
isquémico, uma das causas mais comuns de lesdo neurolégica no Ocidente [3] e a terceira
maior causa de mortalidade nos paises industrializados [4]. Os fatores que levam a
precipitacdo da patofisiologia da aterosclerose das artérias carétidas € como a de qualquer
outro vaso sanguineo, isto &, regides de grande turbuléncia e tensdo de corte elevadas,
aumentam a probabilidade da formac&o de placas de aterosclerose [5]. Um diagnéstico
atempado é muito importante, tal como determinar o grau de estenose de modo a orientar
e fornecer os cuidados e tratamentos adequados para assim prevenir complicacoes.

Para adquirir informacdo e avaliar o grau de estenose € possivel recorrer a varios
exames complementares como tomografia computacional angiografica e ultrassonografia
das artérias carotideas, embora nem sempre seja possivel realizar estes exames devido a
limitacGes técnicas e fisioldgicas [6].

Outra alternativa para estudar estes casos pode advir do uso de simulagdes numeéricas,
uma vez que com os modelos adequados, é possivel simular os efeitos hemodinamicos e
0 comportamento do sangue perante zonas de estenose. Gracas a simulagdes de dindmica
de fluidos computacional (CFD), existe a possibilidade de disponibilizar ferramentas que
ndo sé permitam uma melhor analise dos hemorreologia do sangue, como também, pela
analise de determinados descritores hemodinamicos, determinar precocemente a
probabilidade de vir a desenvolver placas de aterosclerose nas artérias cardtidas [7]. A
necessidade de softwares com possibilidade de simular o fluxo sanguineo de maneira
realista e de acordo com as caracteristicas hemodinamicas dos pacientes é essencial para
auxiliar a prética clinica. Atualmente [8], ja se consegue criar simula¢fes numéricas que
tém varios destes pardmetros em consideracao. Existem varios modelos, simples, usados



para simular as propriedades fisicas do sangue referenciados em varios estudos [9]-[12],
No entanto, um estudo recente [13], mostra que o modelo mais realista e preciso para
utilizar em simulagbes hemodindmicas, em artérias de pequeno calibre como as
coronérias, € o modelo multi-modo Simplified Phan-Thien-Tanner (sPTT) de maior
complexidade, que considera a propriedade viscoelastica do sangue.

Dado que a propriedade viscoelastica do sangue deve ser tida em consideracgéo perante
simulacdes em artérias de pequeno calibre, pretende-se com o presente estudo avaliar a
validade deste modelo (modelo multi-modo sPTT), assim como verificar a influéncia do
caudal do fluxo sanguineo, em artérias de meédio calibre, como é o caso das Artérias
Carotidas.

1.2 Objetivos

O objetivo principal do presente estudo é investigar e comparar dois modelos, que
consideram propriedades reoldgicas diferentes do sangue, uma mais realistica
(propriedade viscoeléstica) e outra menos realistica, em simulagdes hemodindmicas em
modelos tridimensionais de varias artérias carotidas. Estas artérias possuem um calibre
médio em comparacgdo com as restantes artérias que constituem o sistema cardiovascular
arterial.

O foco da investigacdo sera ao nivel a bifurcacdo da CCA, onde esta se divide nos
seus dois ramos, a ICA e a ECA. Com recurso aos descritores hemodinamicos utlizados
na simulacdo computacional, como a média temporal de tensao de corte na parede arterial
(TAWSS), o indice de oscilacdo da parede (OSI) e o tempo de residéncia (RRT),
pretende-se avaliar se 0 modelo que tém em conta a propriedade viscoelastica do sangue
apresenta resultados diferentes na hemodindmica, quando comparado com outros
modelos que ndo tém em conta essa propriedade mais realistica do sangue. Para realizar
estas comparacgdes, os descritores hemodindmicos mencionados anteriormente serdo
comparados entre 0 modelo viscoelastico multi-modo sPTT e 0 modelo ndo-viscoelastico
Carreau. Ainda é pretendido observar o efeito da distribuicdo do caudal do fluxo
sanguineo ao longo da artéria carétida.

1.3 Estrutura da Dissertacao

A dissertacdo foi estruturada em 8 capitulos, incluindo este, que de uma maneira
I6gica e encadeada, abordam conceitos de multiplas areas sobre temas importantes para
a elaboracéo da dissertacao.

No capitulo 2, é feita uma introducdo anatomica e fisioldgica do sistema
cardiovascular, com uma maior incidéncia sobre as artérias carotidas. Neste capitulo
serdo abordados conceitos de patologia vascular, nomeadamente a aterosclerose, de modo
a enquadrar teoricamente o problema a ser abordado por este estudo.

No capitulo 3 sdo abordados determinados conhecimentos sobre mecéanica de fluidos,
de modo a compreender melhor a hemodinadmica no sistema arterial.



No capitulo 4 os aspetos sobre a constituicdo do sangue e as suas propriedades sdo
abordados. Deste modo, pretende-se falar e descrever a hemorreologia para compreender
as propriedades do sangue enquanto fluido.

No capitulo 5 séo debatidos os principios fisicos e 0s pormenores técnicos sobre a
Ultrassonografia Carotidea. Embora as imagens obtidas pela ultrassonografia ndo tenham
sido utilizadas neste estudo em particular, serviram de base para definir os modelos
tridimensionais utilizados. Estes modelos foram realizados anteriormente por outros
autores [14].

No capitulo 6 a metodologia aplicada durante o estudo é abordada. Todos 0s passos e
processos sdo explicados com um certo nivel de detalhe e de maneira clara, para permitir
futuras replicacdes semelhantes, desde a obtencdo dos modelos anatémicos, dos
pardmetros para a reconstrucdo geométrica, dos modelos usados para as simulaces
numéricas e todas as condicdes fronteira e numéricas para as simulacdes serem realizadas.

No capitulo 7 sdo apresentados e discutidos os resultados obtidos, de acordo com o0s
objetivos do presente estudo.

No capitulo 8 sdo abordadas as principais conclusdes adquiridas com o presente
estudo tendo em conta 0 modelo com a propriedade viscoelastica do sangue proposto

No Anexo A, encontra-se disponivel um artigo que menciona parte do trabalho
desenvolvido relativamente a hemodinamica na bifurcacdo de uma artéria carétida com
um grau de estenose de 50%. Este artigo foi aprovado na Revista Mecanica Experimental
e serd publicado no N° 33 (2021).



Capitulo 2

2. Sistema Cardiovascular

O sistema cardiovascular € mais complexo do que se possa imaginar. Quando se
aborda o sistema cardiovascular, tem-se de considerar ndo sé o coracdo, mas as artérias,
veias e inclusive o sangue. O coracdo, em particular, tem varias funcdes, imprescindiveis
a vida [15]. Permite gerar pressdo sanguinea suficiente com contragcdes dos ventriculos
para mover o sangue pelos vasos sanguineos. Permite a separacdo do sangue arterial, rico
em oxigénio (O2), do sangue venoso, rico em didxido de carbono (CO-), de modo a
manter niveis adequados de O2 no organismo e nos tecidos adjacentes. Tem um sistema
de valvulas cardiacas que garantem um sentido unidirecional do sangue durante a
circulacédo total. E finalmente, de determinado modo, permite regular a quantidade de
sangue bombeada para cada circulacdo, gracas a mecanismos de autorregulacdo, como a
frequéncia cardiaca e a pressdo sistolica, que constituem o débito cardiaco, consoante
diferentes situacGes diarias como repouso, exercicio ou mudancas de posicéo corporal.

2.1 Anatomia e Fisiologia do Coragao

O coracdo é constituido por tecido muscular cardiaco, que atraveés de mecanismos
involuntarios contrai constantemente para garantir a circulacdo do sangue pelo organismo
[16]. Estas células musculares sdo diferentes e Unicas de outras células musculares
presentes no nosso corpo. Tém uma forma cilindrica, sdo estriadas e muito mais curtas
que as células musculares esqueléticas. Conectam-se entre elas pelos seus discos
intercalados, que permitem a coordenacdo de todas as células durante a contracdo, gragas
ao uso de jungdes comunicantes especiais. As células musculares cardiacas encontram-se
representadas na Figura 1:

Nucleus (central)

Cardlac
muscle cell

Intercalated disks
(special junctions
between cells)

Striations

P T )'"'-!‘-':{L B L 500
Figura 1 - Representacéo das células musculares cardiacas. (a) Esquema anatémico e estrutural. (b) Corte histologico
de células musculares cardiacas. Imagem adaptada de [16]

Na cavidade toracica o coracdo é envolvido pelo pericardio, uma membrana dupla,
constituida pelo pericardio fibroso na superficie e pelo pericardio seroso no interior, sendo
este dividido em duas subcamadas o pericardio parietal e o pericéardio visceral. As duas
membranas do pericardio estdo separadas pela cavidade pericardica, que se encontra
preenchida por fluido pericardico, tal como representado na Figura 2 Este fluido permite



reduzir a friccdo gerado no coracdo aquando cada batimento cardiaco, no interior do
pericardio.

Fibrous pericardium
Pericardium

Parietal pericardium
Serous pericardium — \/iscara| pericardium

(or epicardium)

Pericardial cavity
filled with pericardial
fluid

Figura 2 - Representacgao esquematica do Pericardio e respetivas membranaé. Imagem adaptada de [16].

Na sua constituicdo, a parede do coracdo é composta por trés camadas distintas,
denominadas epicardio, miocardio e pericardio (Figura 3). O epicardio ¢ a camada
superficial da parede do coragdo. E uma membrana lisa e serosa com pouca espessura.
Esta camada corresponde ao pericardio visceral, descrito anteriormente, embora 0 home
varia de acordo com a denominagdo anatémica aplicada. O miocardio é a camada
intermédia da parede do coracgdo e é composto exclusivamente pelas células musculares
cardiacas anteriormente descritas. Finalmente a camada mais interna do coragédo
denomina-se endocardio. Esta camada é constituida por epitélio escamoso sobre uma
camada de tecido conjuntivo. Deste modo, a superficie interna das camaras e valvulas
cardiacas € lisa, 0 que permite uma melhor deslocacao do sangue no interior do coragao.

Eplicardium
(visceral
pericardium)

Myocardium

& ~———Endocardium

Figura 3 - Representagdo das varias camadas que formam a parede do coracdo. Imagem adaptada de [16].

2.1.1 Caracteristicas e localizacdo do coragdo na cavidade toréacica

O coragdo adulto tem uma forma semelhante a um cone arredondado com o tamanho
semelhante a um punho fechado. Existem algumas diferengas na estrutura e massa do
coracdo de individuo para individuo, sendo maior em pessoas fisicamente ativas, e no
geral o coracdo de individuos do sexo masculino possui maior massa do que o de
individuos do sexo feminino. A partir dos 65 anos, o coragdo comeca a diminuir
gradualmente de tamanho [17].

Na cavidade toracica, contido entre as costelas e 0s pulmdes direito e esquerdo, temos
o0 coragdo. O coragdo encontra-se huma camada denominada mediastino, que é uma
particdo media da cavidade tordcica. No mediastino consegue-se encontrar outras
estruturas com a traqueia, o esofago e o timo. A ponta do coragdo denomina-se de apex e
a parte oposta ao apex denomina-se de base.



Por norma, o coracdo adota uma posi¢do obliqua no mediastino, como representado
na Figura 4. A base tem uma posicao posterior e ligeiramente superior. J& 0 &pex encontra-
se huma posicdo mais anterior e aponta ligeiramente inferior e lateral. Como o 4pex tem
um ligeiro desvio lateral, isto faz com que dois ter¢os do coragdo se encontrem a esquerda
da linha média do esterno e medial a linha clavicular média, sensivelmente proximo do
quinto espaco intecostal. A base do coragéo localiza-se aproximadamente posterior ao
esterno[16].
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Figura 4 - Localizag¢do do coragdo na cavidade toracica. (a) Vista anterior. (b) Vista superior. Imagem adaptada de [16]

2.1.2 Funcéo da estrutura interna do coragao

Estruturalmente o coracdo é composto por quatro camaras, duas auriculas e dois
ventriculos. As auriculas estdo separadas entre elas pelo septo interatrial e os ventriculos
pelo septo interventricular. Deste modo, temos fisiologicamente dois coragdes distintos,
o direito, responsavel pela circulacdo pulmonar e o esquerdo, responsavel pela circulacdo
sistémica.

Por norma o interior das auriculas € liso e os ventriculos contém nas suas paredes,
colunas e cumes musculares denominadas trabéculas cavernosas, que tém a funcédo de
facilitar a ejecdo do sangue dos ventriculos pelas respetivas artérias.

As auriculas comunicam com os respetivos ventriculos em condi¢des normais, através
de valvulas que fecham e abrem consoante a fase do ciclo cardiaco e de modo a garantir
um o sentido unidirecional do sangue. As valvulas auriculoventriculares separam as
auriculas dos ventriculos, sendo elas a valvula mitral para as cavidades esquerdas e a
valvula tricuspide para as cavidades direitas.

Nos ventriculos existem comunicagdes entre as auriculas, como descrito
anteriormente e com duas artérias, que permitem levar o sangue para realizar a circulacdo
pulmonar e a circulagdo sistémica. O ventriculo esquerdo comunica com a artéria aorta e
o ventriculo direito comunica com a artéria pulmonar. Cada uma destas artérias tem na
sua entrada uma valvula semilunar, que se denominam de acordo com a propria artéria.



Estas sdo a valvula pulmonar e a valvula aortica. A Figura 5 representa as cavidades
internas do coragdo tal como as valvulas e vasos de entrada e saida.
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Figura 5- Esquema da anatomia interna do coracéo. Imagem adaptada de.[16]

2.1.3 Fluxo sanguineo

O coracdo pode ser analisado como duas estruturas numa so, se consideramos o lado
direito e o lado esquerdo como entidades com funcgdes distintas [17].

O lado direito do coracdo é responsavel por bombear sangue para a circulagao
pulmonar. Ao partir da auricula direita, 0 sangue venoso passa pela valvula trictspide
para o ventriculo direito. Do ventriculo direito, é gerada pressao suficiente para bombear
0 sangue para os pulmdes, através da valvula pulmonar que da acesso a artéria pulmonar,
que conduz o sangue para ambos 0s pulmdes Em suma, nesta circulagdo o sangue venoso
vai do coracdo para os pulmdes, onde o CO- é difundido nos alvéolos pulmonares para
ser eliminado pela expiracéao e difunde Oz adquirido na inspiracdo, no sangue para o tornar
arterial. O sangue arterial retorna ao coracao, pelas quatro veias pulmonares (duas de cada
pulmé&o), com entrada na auricula esquerda.

O lado esquerdo do coragéo por sua vez, vai bombear o sangue para o organismo, pela
circulacdo sistémica, que permite entregar O2 e outros nutrientes a todos os tecidos do
corpo. Da auricula esquerda, o sangue passa pela valvula mitral para o ventriculo
esquerdo. Este ventriculo, em condi¢es normais, € maior e com paredes mais musculadas
quando comparado com o ventriculo direito, visto que tém de gerar pressdo suficiente
para garantir que o sangue irriga todo o organismo. Quando bombeado, o sangue arterial
passa pela valvula adrtica e entra na maior artéria do corpo, a artéria aorta. Pela artéria
aorta, o sangue vai ser distribuido para todo o organismo.

Estas trocas ocorrem a nivel dos vasos capilares, denominados arteriolas quando
transportam sangue arterial. Dos tecidos adjacentes as arteriolas, o sangue recebe CO; e
outros produtos metabolicos, torna o sangue venoso e este segue pelas vénulas, depois



pelas respetivas veias até alcancar o lado direito do coracdo. Deste modo, as circulacdes
mantém um ciclo infinito (Figura 6).
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Figura 6- Representacdo esquematica da circulagdo sistémica e pulmonar. Imagem adaptada de [16].

2.1.4 Ciclo Cardiaco

O ciclo cardiaco é um processo repetitivo que inicia desde que o feto se forma até ao
final da vida. Cada ciclo cardiaco é compreendido entre a contracdo inicial até ao inicio
da proxima contracdo, com uma duragdo sensivelmente de 0,7 a 0,8 segundos, em
individuos adultos e saudaveis [17].

Como descrito na sec¢do anterior, podemos considerar o coracdo como duas entidades
diferentes que trabalham em conjunto, a parte direita e parte esquerda A melhor maneira
de compreender o ciclo cardiaco é imaginar o sistema cardiovascular como um sistema
de pressdes e fluidos. Para ejetar 0 sangue quer na circulacdo sistémica ou pulmonar, é
necessario gerar a pressao necessaria € adequada para perfundir com sucesso 0s 0rgaos
alvo. Do mesmo modo, é necessario que ndo s6 a pressdo seja adequada, mas também o
volume de sangue tem de ser suficiente para perfundir inclusive as zonas mais distais do
organismo.

A pressao é gerada pelas respetivas camaras cardiacas durante a diastole a sistole. A
diastole corresponde ao relaxamento dos musculos cardiacos e a sistole a contracdo dos
musculos cardiacos. Durante estas fases, as pressdes no interior do cora¢do diminuem ou
aumentam de modo a mover o sangue entre as estruturas cardiovasculares [15].

As auriculas e os ventriculos trabalham ordenadamente para manter este equilibrio.
O sangue entra nas auriculas durante a diastole, que corresponde a fase de relaxamento
muscular, pela pressdo gerada pelo relaxamento e expansédo do coracdo. Nesta fase os
ventriculos estdo relaxados e as valvulas auriculoventriculares também. Apenas temos as
valvulas semilunares fechadas. O movimento do sangue para o coracdo neste estado é
passivo, visto que a pressdo nas veias € maior do que nas cavidades durante a diastole.
Do mesmo modo, a pressdo nas auriculas € maior do que nos ventriculos durante a fase
de relaxamento. Quando as pressdes equalizam, por norma, as auriculas ainda tém algum
sangue. Para esvaziarem completamente, perante pressdes iguais, elas realizam uma
sistole auricular, que empurra o restante sangue das auriculas para 0s respetivos
ventriculos. Os ventriculos realizam uma contragédo isovolumétrica de seguida, o que faz



aumentar a pressdo ventricular e encerrar as valvulas auriculoventriculares. Este periodo
marca o inicio da sistole ventricular. De seguida, os ventriculos contraem para ejetar o
sangue, com um maior aumento da pressdo ventricular, o que obriga as valvulas
semilunares a abrir. Ap0s a contracdo, os ventriculos entram na fase de diéstole,
relaxamento isovolumétrico. Esta diminuicdo da pressdao faz com que as valvulas
semilunares voltem a fechar. Com o prolongar do relaxamento ventricular, as valvulas
auriculoventriculares voltam a abrir e 0 sangue volta a fluir das auriculas para os
ventriculos.

Figura 7 - Representacdo das varias fases do ciclo cardiaco. (a) Sistole Auricular; (b) Sistole Ventricular — contragdo
isovolumétrica;(c) Sistole Ventricular — periodo de ejecdo;(d) Diastole Ventricular — relaxamento isovolumétrico; (e)
Diastole Auricular e Ventricular — enchimento passivo ventricular. Imagem adaptada de [16]

Este sistema de diastole e sistole cardiaca é regulada por varias estruturas e ocorrem
varios eventos. Na Figura 8 pode ser visualizado um esquema que relacionada o sinal do
sistema de conducéo cardiaco, a pressao, volume, abertura e encerramento valvular e sons
cardiacos nas vérias fases do ciclo cardiaca
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Figura 8 - Relagdo de varios sistemas ao longo do ciclo cardiaco. Painel 1 - Representacdo do sistema de conducgéo pelo
eletrocardiograma. Painel 2 - Variagdes das pressdes nas cavidades internas do coracdo; 3 - Variagdes do volume de
sangue no interior do Ventriculo esquerdo. Painel 4 — Sons cardiacos. Imagem adaptada de [16].

2.2 Sistema Vascular

O sistema vascular é constituido por todos 0s vasos sanguineos que levam o sangue
do coracdo para 0s 0rgaos e permitir o retorno do sangue ao cora¢do novamente. Estes
vasos ndo so permitem direcionar o sangue, como podem ainda participar na regulacdo
da pressao sanguinea e determinar o grau de fluidez do sangue para tecidos que estejam
em estados mais ativos. Para existir um bom funcionamento do sistema cardiovascular é
necessario uma regulacdo da pressdo quer pelo coracao quer pelos vasos sanguineos de
modo a obter uma pressao homeostatica do sangue.[17]

Os vasos sanguineos sao na sua forma basica, tubos ocos dos quais pode-se classificar
em trés tipos distintos: artérias, capilares e veias. O sangue sai do coragédo através das
artérias, passa das arteriolas para os capilares e depois para as vénulas de modo a chegar
as veias, onde é conduzido de volta ao coragéo.

Embora os vasos descritos sejam diferentes entre si, as artérias e veias partilham
algumas camadas basicas semelhantes. Estas camadas ou tunicas sdo a intima, a média e
a adventicia (Figura 9). A tunica intima, é a camada mais interna e consiste em 4
subcamadas, o endotélio, a membrana basal a lamina prépria e a membrana elastica



11

interna. A tdnica média, tal como o nome sugere, é a camada intermédia dos vasos. E
constituida por células musculares lisas que permitem regular o fluxo sanguineo, pois
conseguem alterar o diametro do vaso através de vasoconstricdo e vasodilatagdo. Cada
mecanismo é utilizado automaticamente consoante a necessidade do organismo. Por fim
temos a camada mais externa, a tdnica adventicia, composta de tecido conjuntivo que
varia de espessura consoante 0 meio adjacente do vaso. De notar, que a espessura e
composicdo de cada camada descrita varia em tamanho, consoante o vaso analisado. As
arteriolas e vénulas ndo sdo tdo complexas como os grandes vasos e a unidade funcional
de menor complexidade sdo os capilares.
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Figura 9 - Representacéo dos tipos de vasos sanguineos e as camadas de cada um. (a) e (b) Artérias Elasticas e
Musculares; (c) Veias de grande e médio porte; (d) Capilares. Imagem adaptada de [16].

2.2.1 Artéria Cardétida Comum

As CCA tém origens diferentes consoante se trate da direita ou da esquerda [16]. De
modo a compreender e detalhar a sua origem temos de abordar o seu ramo primordial, a
artéria aorta, mais detalhadamente, o arco adrtico. Imediatamente apds abandonar o
coragdo pode-se dividir a aorta em trés partes: aorta ascendente, arco adrtico e aorta
descendente. No arco adrtico emergem trés ramos, na maioria das vezes, tal como
representado na Figura 10: o tronco braquiocefalico, a CCA esquerda e a artéria subclavia
esquerda. Do tronco braquiocefalico emergem ambas a artéria subclavia direita e a CCA
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direita. Esta descricdo do arco aortico é a forma mais comum e considerada normal (cerca
de 70% dos casos). Existem algumas variagdes na populacéo sobre a origem destes vasos
no arco adrtico.

Artéria Carotida Comum Direita
Arténa Carotida Comum Esquerda

Arténa Subclavia Direita

Arténa Subclavia Esquerda

Tronco Braquiocefalico

Arco Adrtico

Figura 10 - Representagdo do arco adrtico e respetivos ramos. Imagem adaptada de [35].

Como representado na Figura 11, ambas as CCA estendem-se superiormente pelo

pescoco desde a sua origem até ao angulo inferior da mandibula. Durante este percurso
ndo emerge nenhum ramo das CCA. No angulo inferior da mandibula, de ambas as CCA
bifurcam em dois ramos, a ICA e ECA. Na bifurcagéo durante a transicdo entre a CCA e
ICA ocorre uma ligeira dilatagdo denominada seio carotideo. Este seio é sensivel a
alteracdes de pressao nestes vasos e deste modo atua como um barorrecetor.
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Figura 11- Imagem ilustrativa da Artéria Car6tida comum no pescogo e bifurcagdo carotidea nas artérias cardtida
interna e externa. Imagem adaptada de [58].
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2.2.2 Artéria Carodtida Interna

Ambas as ICAs quer direita e esquerda desenvolvem-se de forma simétrica e mantém
uma posicao posterolateral em relacdo a ECA ipsilateral respetiva. As ICAs continuam a
subida até a base do cranio e entram no mesmo pelo canal carotideo, sem dar origem a
nenhum ramo. Esta subida pode ser tortuosa e nem sempre € tdo linear. Ao entrarem na
cavidade craniana as ICAs dao origem a dois ramos muito importantes para a irrigacdo
cerebral, a artéria cerebral média e artéria cerebral anterior [16].

2.2.3 Artéria Carétida Externa

As ECAs tém uma origem simétrica de ambos os lados do corpo, mas ao contrario
das ICAs, as ECAs d&o origem a varias artérias durante o seu percurso para irrigar o
pescoco e a face [16]. Por norma, da ECA originam 7 artérias como representado na
Figura 12: tiroidea superior, lingual, facial, maxilar, temporal superficial, auricular
posterior e occipital.

Superficlal temporal artery

Posterlor aurlcular artery
Occlpital artery —
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Superior thyrold artery

Figura 12 - Artéria Carotida Externa e respetivos ramos. Imagem adaptada de [16]

2.3 Doencas Cardiovasculares

2.3.1 Aterosclerose

A aterosclerose ¢ uma doenca da parede dos vasos, que consiste na deposicao de
material nas paredes e camadas das artérias e deste modo, permite a formacéo de placas
de aterosclerose. E um fator de risco relacionado com o aumento da idade, estilo de vida
e outros fatores de risco. Estas lesdes ocorrem primariamente nas artérias de grande e
médio calibre, incluindo as artérias carétidas. Estas patofisiologia das placas ocorre
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qguando macrofagos, células do sistema imunitario, que carregam colesterol se acomodam
na tlnica intima das artérias ou nas células de musculo liso da tinica média e comegam a
proliferar [18].

Quando as placas se tornam grandes o suficiente estas podem alterar a quantidade de
sangue que consegue efetivamente passar pelo vaso pela alteracdo do espaco no limen e
do mesmo modo as pressdes exercidas no local ficam afetadas pois as artérias perdem
parte da sua funcdo elastica. As placas de aterosclerose podem ser mais instaveis ou
estaveis consoantes a sua constituicdo. Uma placa recente consiste em células musculares
lisas, leucdcitos, lipidos e tecido conjuntivo fibroso (colagénio). No entanto, uma placa
mais antiga caracteriza-se pela formacéo e acumulacdo de depdsitos de célcio [19]. O
processo de aterosclerose e formacao de trombo esta representado na Figura 13.
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Figura 13 - Formac&o de trombo perante rutura de placa. O trombo pode soltar-se e entrar em circulagdo na corrente
sanguinea ou integrar a placa e aumentar o grau de estenose. Imagem adaptada de [59].

Se por algum motivo ocorrer um insulto na superficie da placa, a sua rutura ou erosao
pode levar a formacdo de trombos. Trombos sdo coagulos sanguineos formados através
de processos de coagulacdo do corpo, de modo a prevenir lesdes endoteliais. Embora o
trombo estabilize e eventualmente reduza o limen da artéria, o verdadeiro perigo advém
na eventualidade da libertacdo do trombo. Neste caso, o trombo, agora denominado como
embolo, entra na circulagdo sistémica e de acordo com o seu calibre tém a capacidade de
bloquear vasos de menor calibre que o embolo. Estas tromboembolias estdo na origem de
acidentes vasculares cerebrais isquémicos, onde determinadas zonas do cérebro ficam
sem suprimento de sangue e necrosam com o avancar do tempo [20].

Para além dos fatores ja numerados, o risco de aterosclerose esta associado também a
locais onde a tensdo de corte € baixa ou de um certo modo, turbulentas como bifurcacdes
ou zonas tortuosas.



Capitulo 3

3. Hemodinamica

A area que estuda a dindmica do fluxo e circulacdo sanguinea denomina-se
hemodinamica. O sistema circulatério é controlado e regulado por varios mecanismos de
autorregulacéo, em varios aspetos, para acomodar as condi¢cdes do organismo e manter
uma homeostase. Como a hemodinamica explica o funcionamento e comportamento do
fluxo sanguineo nos vasos, é necessaria uma compreensao sobre as leis da fisica pelas
quais se regem os fluidos, e mais em concreto o sangue.

3.1Fundamentos da mecanica dos fluidos

A mecénica de fluidos é um ramo especializado de mecéanica que lida com o
comportamento de fluidos estaticos (em repouso) e dindmicos (em movimento) tal como
estudar o comportamento das interacdes entre fluidos ou entre um fluido e um sélido. E
considerado fluido um material que altera a sua forma ap6s ser submetido a forgas, isto
é, deforma-se constantemente sobre a influéncia da tenséo de corte aplicada [21]. Um
material é considerado s6lido, quando este sofre alteracfes permanentes da sua forma
quando sujeito a forgas aplicadas sobre o material. Alguns destes materiais possuem
propriedades elasticas, que permitem ao material regressar & forma original por completo
ou parcialmente.

De modo a compreender melhor as interacbes do sangue 0 seu comportamento
enguanto fluido e em movimento pelos vasos do sistema cardiovascular, é necessario um
conhecimento dos principios basicos da mecéanica de fluidos.

3.1.1 Lei de Newton da Viscosidade

A Lei de Newton da Viscosidade define a propriedade fisica da resisténcia de
escoamento gerada pelo fluido, ao definir a relacdo que o fluido adota perante o racio de
deformacéo e tensdo de corte [22]. Uma forma de conceptualizar a lei de Newton da
Viscosidade é considerar um fluido em repouso sobre dois planos paralelos, com
representados na Figura 14.

Force = F

s | Moving Surface, Area = A

Thickness of
Fluid Film = h

Figura 14 - Representagdo esquematica do comportamento de um fluido quando limitado por dois planos. Imagem
adaptada de [22].
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Se uma forca horizontal for aplicada no plano superior, o fluido sofre tensdo de corte
entre os planos, com um determinado quociente de velocidade entre a camada superior
do fluido e a camada inferior do fluido. Deste modo, pode-se concluir que a for¢a aplicada
no plano superior é proporcional ao gradiente de velocidade do fluido entre os planos.
Este fendmeno é descrito matematicamente pela seguinte equacéo:

dv
TR 1)

’ ~ ’ .. . . A . dv . .
onde 7 é a tensdo de corte, u é o coeficiente de viscosidade dindmica e % 0 gradiente
de velocidade.

3.1.2 Fluidos Newtonianos e nao-Newtonianos

Os fluidos sdo classificados de acordo com a deformacdo que sofrem perante
determinadas tensdes. A area de estudo destes fenémenos denomina-se reologia quando
aplicada a fluidos no geral e hemorreologia quando aplicada ao sangue. As propriedades
do hemorreoldgicas do sangue sdo discutidas no capitulo seguinte. Os comportamentos
hemodindmicos e a abordagem a ter com os fluidos, dependem das suas propriedades
reoldgicas [21]. Um fluido cujo tensor de tenséo é proporcional ao tensor de deformacao
classifica-se como fluido Newtoniano. A maioria dos fluidos adotam este
comportamento, como a agua, gasolina e 6leo, por exemplo. Ja os fluidos em que esta
relagdo ndo se verifica sdo classificados como fluidos ndo-Newtonianos. Alguns destes
fluidos ndo-Newtonianos possuem uma “memoria”, isto €, apds serem sujeitos a pressdes,
conseguem retornar (completamente ou parcialmente) a forma original, tendo assim uma
propriedade de viscoelasticidade. O sangue € um exemplo de um fluido ndo-Newtoniano
viscoelastico.

Bingham
plastic

A
Stress

Shear
thinning

Newtonian

Shear
thickening

L}

Strain rate
Figura 15 - Comportamento dos fluidos perante a tensdo de stress e deformagdo. Imagem adaptada de [21].

3.1.3 Equacodes de Navier-Stokes

Para determinar os campos de pressdao e velocidade no escoamento de um fluido
Newtoniano incompressivel, pode-se recorrer as equaces de Navier-Stokes [21]. As
equacOes de Navier-Stokes sdo um conjunto de equagdes diferenciais que permitem
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estabelecer a relacdo entre a aceleracdo e direcdo de uma particula com as alterac6es de
pressao e viscosidade que atuam no fluido.

As equacdes de Navier-Stokes podem ser obtidas em varios sistemas de coordenadas,
sendo normalmente representadas em coordenadas Cartasianas. As equacoes diferenciais
usadas para descrever o movimento de um fluido s&o obtidas de acordo com a segunda
Lei de Newton e do principio de conservacao de massa com recuso as equacoes 2, 3 e 4:

00y,  0Tyx 0Ty ou ou ou Ju
—tu—tv—tWw— 2
PI=* 5y T oy T oz p(at+“a +”ay+waz) @)
0Ty, 00y, 0Ty, dav av ov v
2w 3
POyt o T oy Tz p(at ax TV ay Waz) )
N 0Ty, N 0Ty, N d0,, (aw N ow N ow N GW) @
POzt o Ty "oz P\ TYox TVay TV oz

Para relacionar as taxas de deformacéo aplicadas durante o escoamento do fluido,
com consideracdo das coordenadas cartesianas x, y e z, é necessario definir as tensdes
normais para fluidos viscosos em movimento, representadas pelas equagdes 5,6 e 7, e as
tensdes de corte, representadas pelas equacdes 8, 9 e 10:

Ju

Oxx = —pt zﬂa ®)
ov

Oyy =—p+ 2#@ (6)
ow

Ozz=—p+ ZME (7)

ou dv

Txy =Tyx = H (E + a) (8)
v odw

Tyz =Tzy = U (& + E) (9)
ow Jdu

Tzx =Tzx = H (a g) (10)
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Para fluxo constante e instavel dos fluidos incompressiveis, de acordo com o principio
de conservacdo de massa, pode-se estabelecer uma equacéo de continuidade:

du 0Jv OJOw

&+a—y+£=0 (11)

Quando as equagdes de movimento e das tensdes séo derivadas e simplificadas
pela equacdo de continuidade, pode-se combinar as trés componentes numa equacao
vetorial que resulta na equacao de Navier-Stokes [23]. Matematicamente estas equacdes
sdo definidas pelas seguintes equacdes:

<6W+ 8w+ 6w+ GW)_ 6p+ N 62u+62u+62u 12)
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3.1.4 Lei de Poiseuille

A gquantidade de sangue que flui num determinado vaso depende da diferenca de
pressdo entre dois pontos, 0 comprimento e tamanho do vaso e da viscosidade do sangue.
De modo a determinar o volume de fluxo laminar (Q) que atravessa um vaso retilineo,
recorre-se & Lei de Poiseuille. Esta lei relaciona vérios parametros perante fluxos
laminares de fluidos Newtonianos em vasos retilineos[21].

_ kpD*
L

(15)

onde P é a pressdo, D é o didmetro e L o comprimento do tubo/vaso e K é a constante,
que podem ser influenciadas pelo tipo de fluido e a sua temperatura. Quando a constante
K é correlacionada a viscosidade do fluido, a Lei de Poiseuille é reformulada tal como
representada na equacao 16:

©  APD,

=—X
0=128% L

(16)

onde AP representa o gradiente de pressao, e u a viscosidade dindmica do fluido.

Esta lei aplica-se, de um modo geral, ao sistema cardiovascular humano, onde a
pressao gerada é pelo coracdo. O fluxo volumétrico tem uma relagdo direta com a presséo
e 0 raio do vaso e uma relacgdo inversa para o tamanho do vaso e viscosidade [24]. Este
efeito é observado, em determinados casos, como estreitamentos do Iimen da artéria.
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Considerando-se uma pressdo fixa, uma estenose de 50% cria uma reducdo de fluxo
sanguineo até 6,3%. Para restabelecer o fluxo volumétrico tém de ocorrer um aumento de
pressdo para equilibrar o sistema. Os exemplos descritos encontram-se representados na
Figura 16

0% occlusion 100% flow rate 100% pressure
20% occlusion 41% flow rate 244% pressure
50% occlusion 6.3% flow rate 1600% pressure
vessel occlusion flow rate based on pressure required fo
normal pressure restore flow rate

Figura 16 - Esquema representativo das alteracdes no fluxo e pressdo perante diminui¢des do limen das artérias por
estenose. Imagem adaptada de.[24]

No entanto, o gradiente de presséo € dificil de analisar com precisdo uma vez que o
didmetro dos vasos sanguineos varia imenso da proximidade para a periferia e raramente
0S vasos possuem trajetos retilineos. Assim, a aplicacdo direta da Lei de Poiseuille fica
limitada. Apesar de tudo, a Lei de Poiseuille permite obter uma estimativa conceptual
entre variacdes da pressdo e da taxa de fluxo sanguineo.

3.1.5 Numero de Reynolds

O regime de escoamento no interior de um vaso pode ser classificado como laminar
ou turbulento. Se um fluido se mover de tal modo que n&o causa distarbio nas particulas
presentes no fluido, considera-se que o fluxo é laminar.[24] Na eventualidade de existir
uma mistura caética entre as particulas, o fluxo é considerado turbulento. Para determinar
que tipo de fluxo esta presente num vaso utiliza-se o Numero de Reynolds (Re). Este
namero adimensional € utilizado para estabelecer o regime do fluxo, uma vez que traduz
o racio entre a forca inerte gerada pelo movimento de um fluido a viscosidade do mesmo
fluido, e pode ser descrito matematicamente de acordo com a seguinte equacao:

_pUD
U

Re 17)

onde p é a densidade, D é o didmetro hidraulico, U € a velocidade do fluido e u é a
viscosidade do fluido. Por norma, fluxos com grande velocidade tendem a ser turbulentos.
Ja fluidos com maiores indices de viscosidade tendem a manter as particulas presentes no
fluido num estado estavel, o que dificulta a sua deformacéo e favorece um fluxo laminar.
No entanto, em determinadas situacdes, o fluxo pode estar num estado chamado
transacional, um fluxo intermédio no qual o fluxo néo é laminar nem turbulento. Os trés
estados podem ser visualizados na Figura 17.
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Figura 17 - Representacdo gréfica e visual de fluxo laminar, transicional e turbulento. Adaptado de [24].

De acordo com o valor do Numero de Reynolds os fluxos sdo determinados pelos
valores apresentados na Tabela 1

Tabela 1 - Valores do Nimero de Reynolds para cada tipo de fluxo. Valores adaptados de [24].

Numero de Reynolds (Re) Tipo de Fluxo
<2000 Laminar

2000 < Re < 4000 Transicdo

> 4000 Turbulento

3.1.6 Numero de Womersley

O fluxo sanguineo numa artéria carotidea tanto saudavel como com placa
aterosclerdtica, ou estenose, € predominantemente laminar com caracteristicas de
pulsatibilidade e instabilidade com movimentos de oscilagéo [25].

Para avaliar esta caracteristica de instabilidade do fluido utiliza-se o nimero de
Womersley (I/,), que traduz o racio das forcas instaveis para forcas viscosas e é definido
pela seguinte equacdo [24]:

pw
W, =R |— (18)
Ky
onde R corresponde ao raio do vaso, p € a densidade do sangue, w é a frequéncia do pulso

cardiaco e uf € a viscosidade dinamica do sangue.



Capitulo 4

4. Hemorreologia

O sangue é um dos componentes essenciais do sistema cardiovascular com variadas
funces bioldgicas que permitem manter a homeostasia do organismo, como o transporte
de gases (O2 e CO») e outras substancias, regular a temperatura e pH, reparar lesdes do
endotélio pela formacéo coagulos, entre outros. Um ser humano adulto possui 5 litros de
sangue, 0 que constitui aproximadamente 7% do peso corporal [26]. Deste modo, 0
sangue caracteriza-se como um fluido complexo que pode ser analisado pelas suas
propriedades bioldgicas e reologicas.

De modo a compreender melhor este fluido e a influéncia que causa sobre as células
endoteliais presentes na tanica intima das artérias para induzir placas de aterosclerose, é
necessario estudar as propriedades do fluxo do sangue e dos seus elementos ao longo do
ciclo cardiaco, isto €, estudar a hemorreologia do sangue. Altera¢bes da viscosidade,
quantidade de células presentes no sangue e as propriedades mecanicas das mesmas, estao
na génese de varias patologias cardiovasculares [27], [28].

4.1 Propriedade bioldgica do Sangue

De um ponto de vista bioldgico, pode-se considerar o sangue como um tipo de tecido
conjuntivo que consiste numa matriz celular liquida, denominada plasma e elementos de
varias células como hemécias, leucdécitos e plaquetas. O plasma sanguineo corresponde a
55%-60% do volume total do sangue e os elementos celulares constituem os restantes
40%-45% [26]. Estas percentagem podem variar perante caracteristicas individuais,
genéticas e em condicOes patoldgicas [16].

O plasma é um fluido coloide de cor amarelada, com uma constituicdo de 91% de
agua e 9% por outras substancias, desde proteinas como a albuminam fibrinogénio e
globulina, alguns ides, nutrientes e outros. Devido a varios mecanismos de controlo
homeostaticos, o volume e composi¢do do plasma mantém-se relativamente estaveis.

Os elementos celulares do sangue consistem de trés grupos de células, cada uma delas
com formas e funces especificas. Estas células incluem os eritrocitos, os leucocitos e as
plaquetas. Os eritrocitos ou hemdcias as células mais numerosas do sangue. A principal
funcgéo é o transporte de gases como 0 O, e CO2, que ¢ garantido devido a hemoglobina,
uma proteina com grande afinidade para o O2 e com pigmentacdo vermelha, que fornece
a cor vermelha caracteristico do sangue [29]. Tém uma forma bicdncava que aumenta a
area de superficie das mesmas para permitir uma melhor absor¢éo de gases e sao elasticas
o suficiente para se deformarem e mudarem a sua forma para continuarem a circular pelos
vasos de menor calibre. Os leucdcitos sdo células grandes de cor branca que compdem o
sistema imunitario do ser humano. Existem varios tipos de leucécitos, cada um com um
papel especifico a desempenhar perante uma resposta imunitaria contra agentes
patogénicos [29]. As plaquetas ou trombdcitos, sdo pequenos fragmentos de células que
atuam diretamente na reparacdo de lesdes nas paredes dos vasos para impedir lesdes
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hemorragicas. As plaquetas tém a capacidade de se agruparem com outras plaquetas,
quando se encontram no estado de ativagdo. Juntamente com as interacdes da fibrina na
cascata da coagulacdo, as plaquetas estdo na origem da formacéo de trombos [29].

Na Figura 18 pode-se observar os elementos celulares descritos, quando observados
com recurso a um Microscopio Eletrénico de Varrimento:

Red blood
cell

White blood
cell

Platelet

SEM 2600x

Figura 18 - Imagem dos varios elementos do sangue, obtida com recurso a um Microscdpio Eletronico de
Varrimento. Imagem adaptada de [16].

4.2 Propriedade reoldgica basica do Sangue

De um ponto de vista reoldgico o sangue pode ser considerado como um liquido
complexo de duas fases liquidas. O sangue pode ser encarado como uma Suspensdo
solido-liquido quando os elementos celulares sdo encarados como soélidos, ou pode ser
encarado como uma suspensao liquido-liquido perante o comportamento similar a
liquidos que as hemacias podem exibir perante tesdo de corte da parede [30].

O comportamento do sangue varia constantemente ao longo do fluxo cardiaco, visto
que € deformado com a aplicacdo de diversas forcas. Deformacdes aplicadas num solido
elastico criam alterac6es na forma do material, que pode ser permanente ou ndo, de acordo
com a magnitude da forca aplicada. O sangue possui qualidades intrinsecas como a
densidade, compressibilidade e viscosidade que permitem um comportamento
viscoelastico perante a aplicagdo de deformagdo do mesmo [30].

7

A densidade de um fluido é uma propriedade importante para caracterizar o
comportamento do mesmo, uma vez que permite medir o grau de concentracdo de massa
em determinado volume de uma substancia. A densidade varia consoante o fluido
aplicado e a temperatura a que este se encontra. A temperatura influéncia a densidade dos
fluidos, visto que, tem uma relacdo direta com o volume. Um aumento de temperatura
correlaciona-se com um aumento do volume do fluido, dado que, ocorre dilatacdo causada



23

pela separacdo dos atomos e moléculas que constituem o fluido. A substancia utilizada
como referéncia padrdo é agua a 4°C, que expressa uma densidade de 1000 kg/cm?.
Perante a literatura, para definir a densidade do sangue, considera-se densidade de 1060
kg/m?® para uma temperatura de 37°C [31].

Um fluido pode sofrer deformacéo quando sujeito a determinada pressdo, o que
implica, que é necessaria a capacidade de ajustar o volume do fluido. Ao ajuste do volume
perante a pressdo chama-se compressibilidade. No caso do sangue, perante a maioria das
simulacdes, este € considerado um fluido incompressivel, onde se considera que a medida
que sdo aplicadas forcas de pressdo durante o ciclo cardiaco, a densidade mantém-se
constante [28].

No entanto é importante ter em consideracdo a viscosidade do sangue. Por
definicdo a viscosidade é a propriedade fisica da resisténcia ao escoamento de um fluido,
a uma dada temperatura. Trata-se da forca de friccao interna que existe entre as camadas
adjacentes do fluido que estd em movimento relativo. Isto implica que quanto maior a
viscosidade de um dado fluido, maior a dificuldade de este se movimentar. O contrario
também se aplica, fluidos com viscosidade préxima de zero conseguem fluir livremente.
A maioria dos fluidos assumem um comportamento Newtoniano, na qual a viscosidade
dum fluido é independente da taxa de deformagdo, e sdo classificados como fluidos
Newtonianos. Quando o comportamento dos fluidos ndo se rege pelas Lei de Newton da
viscosidade, estes passam a ser classificados como fluidos ndo-Newtonianos. O sangue
apresenta propriedades pseudo-plasticas, uma vez que, a viscosidade do mesmo diminui
perante as variagdes de tensio de corte [30]. E devido a estas propriedades do sangue, que
sdo geradas alteracdes nas pressdes arteriais ao longo do ciclo cardiaco.

A viscosidade pode ainda ser afetada consoante o didmetro do vaso sanguineo e o
namero de elementos celulares que o constituem de momento. De notar, que o elemento
celular que mais influéncia na viscosidade do sangue séo 0s eritrécitos, pois encontram-
se presentes em maior quantidade relativamente aos restantes elementos celulares. Logo
a valor de viscosidade aparente do sangue adequa-se a modelos de fluidos néo-
Newtonianos e incompressiveis [30].

De notar que o sangue possui outra propriedade importante para além da
viscosidade. Esta propriedade, a elasticidade, tem sido desprezada por muito autores que
estudam a hemodinamica do sangue. No entanto, tem sido demonstrado que a propriedade
viscoelastica do sangue é muito importante para conferir mais realismos as simulacfes

9.

Um fluido viscoelastico exibe propriedades viscosas e elasticas quando este sofre
deformacdo e demonstra capacidade para armazenar e dissipar energia devido a
deformacédo [32]. Isto implica que devido a propriedade elastica, o sangue tem a
capacidade de expandir quando é aplicada tenséo e encolher perante remocéo de tensao.
Esta propriedade é adquirida pela capacidade dos eritrocitos alterarem a forma para viajar
pelos vasos de menor calibre, tal como explicado no capitulo 2. Quando estes elementos
s8o agregados por tensdo aplicada no sangue, conseguem armazenar energia, que libertam
guando se desagregam perante o término da tensdo aplicada.



Capitulo 5

5. Ultrassonografia

O termo Ultrassom aplica-se a ondas sonoras de alta frequéncia que pulsam acima do
limite auditivo humano. Os Ultrassons séo utilizados em medicina para produzir imagens
de tecidos em tempo real, devido as propriedades acusticas dos 6rgdos do corpo humano.
Quando aplicado sobre o corpo humano estas frequéncias atravessam o0s varios tecidos
em forma de onda sendo refletidos ou absorvidos a taxas diferentes consoante a
estrutura/6rgao que atravessam [33]. Isto permite uma distin¢do entre os varios 6rgaos e
estruturas anatémicas do corpo humano de uma maneira ndo invasiva, rapida e dindmica,
onde se conseguem observar alteracdes fisioldgicas em tempo real.

5.1 Principios Basicos de Ultrassonografia

A Ultrassonografia de diagndstico € uma técnica que permite a ndo sé a visualizacdo
de estruturas e como também fendmenos de dindmica de fluidos. O som € energia
mecanica com capacidade de propagar em meios flexiveis. Esta propagacdo ocorre de
forma continua devido a fendmenos de rarefacdo e compressdo dos elementos que
constituem o meio pelo qual o som se propaga. A propagacao faz-se através de ondas
transversais e longitudinais. Visto que o corpo humano é constituido maioritariamente
por agua, o efeito das ondas transversais é desprezado devido a forca de corte dos fluidos
ser nula e apenas é valorizado o efeito das ondas longitudinais [34].

A propagacao do som depende do comprimento da onda (1), que se obtém através da
diferenca de distancia entre dois pontos repetidos e sucessivos na onda sinusoidal e
depende a frequéncia (f), isto €, o numero de oscilagdes que ocorrem durante cada
segundo. J& a velocidade do som (c) depende das caracteristicas do meio de propagacao,
nomeadamente da compressdo e densidade. A relacdo entre os fatores descritos é
calculada através da seguinte formula:

A= (19)

¢
f

Os ultrassons, denominados “ultra” por ultrapassar o limite da audigdo humana (20Hz
a 20kHz), séo ondas sonoras com frequéncias entre 0s 20 kHz e 1 GHz [34].

Em meio hospitalar, os ultrassons sédo gerados com o transdutor do equipamento de
ultrassonografia. Este transdutor € composto por varios cristais piezoelétricos, que
guando sujeitos a voltagens alternantes, oscilam e emitem ondas de ultrassom, num
processo denominado influéncia piezoelétrica. No entanto, os cristais piezoelétricos tém
ainda a capacidade de receber energia mecanica e transforméa-la em energia elétrica. Isto
significa que o transdutor tem a capacidade de receber e processar ultrassons que sejam
refletidos. Em suma, o transdutor combina a emissdo de ultrassons para os tecidos e o
registo simultaneo dos ultrassons refletidos em rapida sucessao [35].
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5.2 Modos de Ultrassonografia

A técnica de Ultrassonografia tem varios modos de operacdo, na qual cada um deles
utiliza diferentes principios e propriedades fisicas para visualizar estruturas ou fenémenos
fisioldgicos em tempo real. Dos varios modos existentes, os mais utilizados para a
avaliacdo sd@o 0 modo-brilho (modo-B), 0 modo Doppler Cor e 0 modo Doppler Power e
a Doppler espectral. Se o transdutor for duplex é possivel combinar o modo B com o
modo Doppler espectral, no entanto, os transdutores modernos permitem adquirir
imagens Triplex onde combinam modo-B, modo Doppler Cor e Doppler Espectral [34].

O modo-B permite a visualizacdo a duas dimensdes dos tecidos e estruturas de acordo
com as propriedades acusticas das mesmas. Quando os ultrassons se propagam no corpo,
vao atravessar varios tecidos e estruturas com propriedades diferentes [33]. Na transicao
destes tecidos, sdo refletidas ondas, devido a alteracdo das propriedades dos tecidos e
estruturas. Cada tecido do corpo possui diferentes propriedades como se pode verificar
na Tabela 2.

Tabela 2 - Propriedades acusticas de diferentes tecidos biolégicos perante a propagagdo de som. Valores adaptados de [36].

Material Densidade (p) Velocidade (c) Impedancia Acustica (Z)
(kg/m?®) (m/s) (kg/m?/s)

Agua 1000 1480 1.5

Sangue 1060 1570 1.62

Osso 1380 — 1810 4080 3.75-7.38

Gordura 920 1450 1.35

Musculo 1070 1584 1.65-1.74

Figado 1060 1560 1.64 —1.68

Durante 0 modo-B sdo emitidos impulso de curta duracdo (0,2 us) e as imagens
obtidas sdo codificadas a uma escala de cinzentos consoante a amplitude das ondas
refletidas de cada cone de ultrassom e organizadas consoante a profundidade de
insonacdo, através do célculo do tempo entre a onda emitida pelo transdutor e a onda
recebida no transdutor pela reflexao.

Figura 19 Imagem obtida através do modo-B. De notar que o brilho da imagem depende da amplitude dos ultrassons
refletidos que atingem o transdutor. Diferentes estruturas e tecidos véo gerar intensidades diferentes de acordo com as
suas propriedades.
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Na pratica clinica, nomeadamente perante ultrassonografias carotideas, sdo utilizados
transdutores lineares com frequéncias varidveis entre 0s 5 MHz — 15 MHz. Quanto maior
for a frequéncia aplicada, maior a resolugdo da imagem, embora perde-se capacidade de
visualizar estruturas mais profundas [35]. Deste modo, é necessario ajustar a frequéncia
de emissdo do transdutor de acordo com a estrutura que se pretende insonar. Com recurso
de ultrassonografia é possivel visualizar o Iimen da artéria, as tdnicas e a presenca de
placas de aterosclerose que ndo sejam fibrosadas (propriedades acuUsticas muito
semelhantes as do sangue).

Figura 20- Imagens obtidas por Ultrassonografia Modo-B. Esquerda: Visualizacdo da bifurcacéo carotidea e das
tlnicas das paredes da artéria. Direita: Visualizagdo de placa de aterosclerose regular e heterogénea. Imagens
adaptadas de [37], [38] respetivamente.

Os restantes modos como Doppler Cor, Doppler Power e Doppler espectral permitem
visualizar a direcdo do fluxo sanguineo e calcular a velocidade do fluxo durante o ciclo
cardiaco. Estes modos baseiam-se no efeito Doppler.

5.3 Modo Doppler

Os ultrassons sdo emitidos a velocidades de 1500 m/s, e as suas ondas sdo refletidas
em varias estruturas em repouso, como 0s tecidos ou 0ssos, e ainda refletidas em
estruturas em movimento, como os elementos celulares do sangue. E possivel analisar as
ondas refletidas para calcular a diferenca de frequéncia entre as ondas emitidas e
refletidas. Este fendmeno, conhecido como efeito Doppler permite ndo s6 calcular a
velocidade do fluxo como permite determinar 0 movimento do sangue perante a posi¢édo
relativa da sonda, isto €, se 0 sangue se aproxima ou afasta do transdutor [35]. O efeito
Doppler é calculado através da seguinte equacao:

cosa

Af =(f"—f)=2Fv (20)

c

onde o v € a velocidade do fluxo, c é a velocidade do som no tecido, f é a frequéncia
emitida, f*é afrequénciarecebida, (f* — f) é o efeito Doppler, « € 0 angulo de insonagéao
e cos 0 cosseno. Com o uso do da diferenca das frequéncias é possivel determinar a
direcdo do fluxo sanguineo. Do mesmo modo, é possivel calcular a velocidade do fluxo
se a equacdo anterior for reajustada,

<" =1
p=ot —JJ

2f cosa 1)
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O éangulo de insonacdo é de extrema importancia durante uma avaliacdo de
Ultrassonografia carotidea, uma vez que, altera significativamente os resultados obtidos
[39]. Pode-se observar pela equacdo 4 que a velocidade exata apenas pode ser calcula
quando o angulo de insonacdo é de 0°, isto &, os ultrassons tinham de ser emitidos na
mesma linha de direcdo do sangue. No caso das artérias cardtidas, em condicdes
anatémicas normais, o fluxo nunca vai estar na mesma dire¢do que o transdutor. Isto
implica que sempre que um angulo é superior a 0°, a velocidade obtida néo é a real, com
valores reduzidos relativamente ao real. Idealmente o angulo aplicado nédo deve
ultrapassar os 60°.
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Figura 21 - Relagdo entre o angulo de insonagdo e o erro do efeito Doppler. Direita: Esquema da relagéo entre o
efeito Doppler e o erro para vérios angulos de insonacéo. Esquerda: Exempo real da alteracéo da velocidade
calculada quando o angulo é superior a 60°. Imagem adaptada de [35] e [39].

Embora existam duas maneiras de realizar Ultrassonografia, quer com uso de
sistemas de onda continua (CW) e sistemas de onda pulsada (PW), a mais utilizada na
rotina clinica é o modo PW [40]. Os sistemas CW constituem os sistemas mais simples,
no qual sdo utilizados dois transdutores, um que emite constantemente e outro que recebe
constantemente as ondas. Estes sistemas embora tenham uma resolucédo baixa, séo 6timos
na medicdo de altas velocidades. Os sistemas PW sdo formados por um dnico transdutor
piezoelétrico que emite e recebe as ondas alternadamente, em pulso. Os sistemas atuais e
modernos utilizam estes sistemas. S0 6timos para obter uma boa resolucdo de imagem,
embora perante velocidades de fluxo muito elevadas, os sistemas ndo conseguem
acompanhar e criam aliasing.

Ao utilizar o efeito Doppler é possivel realizar trés modos distintos de
Ultrassonografia, mencionados no inicio do capitulo. O modo Doppler cor utiliza o efeito
Doppler para colorir regides onde se deteta fluxo sanguineo na imagem de modo-B. A
velocidade e direcdo do fluxo sdo calculados e codificados com cor com referéncia a
localizagdo do transdutor. Embora possa ser utilizada qualquer cor, por convencao,
utiliza-se cor vermelha quando o fluxo se aproxima do transdutor (f* > f), e cor azul
para fluxo que se afasta do transdutor (f > f*) [38]. Nas zonas em que o fluxo esta
paralelo & sonda, ndo se consegue detetar alteracGes. A intensidade da cor varia de acordo
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com a velocidade do fluxo. Zonas onde as velocidades sdo maiores esbocam cores com
maior brilho.

Figura 22 - Imagem duplex com modo-B e modo Doppler Cor da CCA. Esquerda: Plano Transversal. Direita: Plano
Longitudinal. Em ambas as imagens, a CCA esta representada com cor vermelha e a Veia Jugular Interna com cor
azul. Com este cddigo de cores pode-se discinir que o fluxo sanguineo tem dire¢es opostas entre 0s vasos. Imagem
adapta de [35].

Em contrapartida, 0 modo Doppler Power permite visualizar o fluxo, embora com
consideracdo as alteracdes de amplitude e ndo as alteacbes de frequéncia. Isto é, apenas
tem em consideracdo as diferencas de intensidade do sinal refletido [35]. A vantagem
deste modo é que ndo fica limitado as variacdes de angulo do transdutor e é mais sensivel
para detetar alterac6es do fluxo, especialmente em casos de fluxos muito reduzidos. No
entanto, ndo se consegue discernir a dire¢do do fluxo com este modo.
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Figura 23 - Modo Doppler Power da bifurcacéo carotidea utilizada para o estudo.

O modo Doppler Espectral permite analisar a distribui¢do de velocidade e indices
de resisténcia e pulsatibilidade da artéria. Tal como o0 nome indica, com recurso ao efeito
Doppler, é calculada a velocidade do fluxo durante o ciclo cardiaco. Assim, é possivel
calcular a velocidade do fluxo durante a sistole, a diastole e a velocidade média [34].
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Figura 24 - Modo Duplex - modo-B com modo Doppler Espectral, realizado para calcular a velocidade sistélica (PS),
a velocidade diastolica (ED) e outros valores. De notar que o angulo (AC) foi ajustado para 46°. Imagem adquirida
para o estudo em especifico.

5.4 Célculo do grau de Estenose

Uma ultrassonografia carotidea é realizada em diversas condicGes e suspeitas clinicas,
desde sincopes, acidentes vasculares cerebrais, doencas isquémicas, traumas cervicais ou
follow-up de placas de aterosclerose ndo significativas [39]. A classificagdo do grau de
estenose € muito importante para orientar os pacientes a realizar endarterectomia
carotideas (remocao cirurgica da placa de aterosclerose), visto que apenas pacientes com
um grau significativo de compromisso de fluxo ou de espaco de limen é que demonstram
melhorias ap0ds a intervengdo [41]. Existem varios metodos para classificar e medir o
grau de estenose provocado por uma placa de aterosclerose presente na artéria. As
medi¢Bes mais comuns e utilizadas sdo a European Carotid Surgery Trial (ECST), e
North American Symptomatic Carotid Endarterectomy Trial (NASCET). A obtencdo
destes modelos faz-se com medicBes em locais especificos e com recurso a simples
equac0es, tal como representado na Figura 25.

A-B
NASCET =——
A
c-B ECST NASCET
ECST= ——
Symptomatic, ICA, >70
50 30
Symptomatic, ICA, 50%-70%
70 40
75 50
80 60
85 70
91 80

Endarterectomy superior to medical treatment

ECST: 280%
NACET: >70% and in selected patients with 50%-70% stenosis

Figura 25 - Diagrama da medigdo dos métodos de ECST e NASCET para classificar o grau de estenose. Imagem
adaptada de [42].
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No entanto, outro método para estimar o grau de estenose carotidea é através da
medicao da velocidade sistdlica e diastdlica no local de maior estenose [39]. Alteraces
na velocidade de fluxo nesses locais s&o denominados como sinais diretos. Os valores
mais utilizados estéo apresentados na Tabela 3.

Tabela 3 - Critérios hemodinamicos para estabelecer o grau de estenose. Unidades das velocidades em cm/s. Valores
adaptados de [42].

Grau de Estenose

Criterios <50%  50%-69% 70%-79% 80%-89% _ >90% _ Oclusdo
Vel. Sistélica (cm/s) <125 125-230 > 230 Variavel Variavel NA
Vel. Diastolica (cm/s) <40 40-100 > 100 Variavel Variavel NA

Para a bifurcacdo carotidea utilizada neste estudo, todos os valores necessarios
foram recolhidos e deste modo, o grau de estenose pode ser classificado de acordo com
as metodologias apresentadas anteriormente (Tabela 4). O método de classificacdo
considerado para este estudo foi o de ECST, o que classifica o grau de estenose em 50%
da artéria.

Tabela 4 - Grau de estenose calculado da bifurcacéo a utilizar como modelo no presente estudo.

Bifurcacdo 7 Grau de Estenose
A [mm] 51

B [mm] 4,1 ECST % 52 %

C [mm] 8,5 NASCET % 20 %
Velocidade Sistélica [cm/s] 63,62 < 50%

Velocidade Diastolica [cm/s] 20,60 <50%




Capitulo 6

6. Metodologia

6.1 Dados dos pacientes em estudo

De modo a obter simulacdes o mais realistas possiveis foram utilizados modelos
geométricos tridimensionais do Iimen das artérias carotidas, nomeadamente a zona da
bifurcacdo da CCA para a ICA e ECA. Esta zona € de grande interesse uma vez que é um
local propicio a formacdo de placas de aterosclerose. Nesta dissertagdo foram utilizadas
imagens obtidas por ultrassonografia na zona da bifurcacdo da artéria carétida obtidas
pela Unidade de Neurossonologia do Departamento de Neurologia do Hospital de Sao
Jodo. As imagens do modelo utilizado neste trabalho foram recolhidas com o uso de um
ecografo da marca General Electric Healthcare Vivid com uma sonda linear 8LR-RS
(frequéncia de 4 a 10 MHz). Os modelos tridimensionais utilizados foram criados por
outros autores em trabalhos anteriores [14]. Assim, nesta dissertacdo poder-se-a simular
a hemodindmica no interior dessas artérias reconstruidas.

6.2 Analise das imagens de Ultrassonografia

As imagens de Ultrassonografia utilizadas neste trabalho foram recolhidas
previamente, durante um projeto entre a Faculdade de Engenharia da Universidade do
Porto e o Instituto de Ciéncia e Inovacdo em Engenharia Mecénica e Engenharia
Industrial com a unidade de Neurossonologia do departamento de Neurologia do Hospital
de S&o Jodo, de referéncia PTDC/SAU-BEB/102547/2008. As imagens de US obtidas
foram todas da bifurcacdo carotidea com uma boa visualizacdo longitudinal do lumen da
CCA, ICA e ECA. Para além da visualizacdo estrutural, permitem ainda verificar a
presenca de placas de aterosclerose, medir segmentos das artérias e ainda, com recurso a
Doppler PW obter um espectro que permite medir a velocidade do fluxo sanguineo, no
local do curso, de acordo com o efeito de Doppler.
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Figura 26 - Imagens da bifurcacdo da Artéria Car6tida obtidas com Ultrassonografia. Esquerda: Modo-B, onde é
possivel observar a CCA, bifurcacdo, ECA, ICA e uma placa aterosclerética no bulbo carotideo da passagem da CCA
para ICA. Direita: Anlise espectral do fluxo carotideo e velocidade do pico sistélico da CCA na zona do cursor,
adquirido em Modo Doppler PW
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Para o estudo foram medidas as velocidades em 7 segmentos demonstrados em
esquema na Figura 27. A designacéo das respetivas siglas encontra-se na Tabela 5.

DECA

/ PECA

PCCA

; ]r/ DCCA

PICA

DICA

Figura 27 - Esquematizacgdo dos locais de recolha das velocidades de Pico Sistolico ao longo da Artéria Carétida e
segmentos.

Tabela 5 - Designacéo das siglas utilizadas na; Figura 27 - Esquematizacdo dos locais de recolha das velocidades de
Pico Sistélico ao longo da Artéria Car6tida e segmentos.Figura 27. CCA - Artéria Car6tida Comum; ICA - Artéria
Caroétida Interna; ECA - Artéria Cardétida Externa.

Sigla Designacéo Posicdo de Medicéo

DCCA  Regido distal da CCA If’osn;ao_ mais distal gla bifurcacdo que possa ser medida com um
angulo inferior a 60

PCCA Regido proximal da CCA Entrada da bifurcacéo

PICA Regido proximal da ICA Posicdo junto da parede do seio carotideo

MICA  MeiodaICA Posicdo média entre a PICA e DICA

DICA Regido distal da ICA Posicéo mais distal da carotida interna possivel de medir com um
angulo inferior a 60%

PECA Regido proximal da ECA Posicdo proxima da bifurcacéo junto da ECA

DECA  Regio distal da ECA Posicao mais distal que seja possivel de medir com um angulo

inferior a 60%

A medicdo das velocidades no segmento da DCCA foi utilizada para definir o nimero
de Womersley, importante para a simulacdo hemodinamica. A definicdo do nimero de
Womersley encontrar-se definida, com detalhe, nas subseccdes anteriores.
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6.3 Modelos de carétidas

Para este estudo foram considerados trés modelos distintos de car6tidas com varios
graus de estenose. O modelo da bifurcagdo 1 ndo apresenta estenose (0%), a bifurcagéo
14 para um grau de estenose de 20% e a bifurcacdo 7 um grau de estenose de 50%. Todos
0s modelos tridimensionais utilizados encontram-se representados na Figura 28:

Bifurcagdo 1 Bifurcagdo 14 Bifurcagao 7

—ty A
== = T

Figura 28 - Modelos 3D das artérias carétidas utilizadas neste estudo. (a) Modelo correspondente a bifurcagéo 1, sem
estenose; (b) - Modelo correspondente a bifurcacéo 14, com um grau de 20% de estenose; (c) Modelo correspondente
a bifurcagdo 7, com um grau de 50% de estenose.

Embora tenham sido realizados todos 0s passos que serdo descritos abaixo, por uma
questdo de titulo representativo apenas serd abordado na metodologia a bifurcacéo 7, visto
que para 0s restantes a execucao € equivalente nos restantes modelos.

6.4 Geracgdo da malha computacional

De modo a realizar a simulagdo numeérica pretendida é necessario gerar uma malha
computacional. Varios parametros tém de ser ajustado de modo a obter as caracteristicas
indicadas para a simulacgdo a utilizar. Neste caso em particular, com recurso ao software
Meshing Ansys ® foi gerada uma malha de modelo fluido com elementos tetraédricos.
Os tetraedros foram escolhidos para simplificar a geometria e facilitar os calculos da
simulacdo. O tamanho méaximo dos tetraedros foi definido e ajustado de modo a obter
uma malha com boa qualidade, e um equilibrio aceitavel de elementos e nés. Para evitar
a aglomeracdo de nos, foi aplicado um método independente
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A sensibilidade da malha analisada foi testada com recurso ao parametro estatistico
Skewness no Meshing Ansys ®. Este parametro permite avaliar a qualidade dos elementos
da malha. A malha foi entdo otimizada de modo a obter um Skewness Maximo o mais
baixo possivel, e a0 mesmo tempo manter um numero de elementos adequado. O
Skewness Méaximo indica como se encontra a qualidade dos piores elementos da malha ao
analisar a sua homogeneidade e ao verificar a sua ortogonalidade. Isto implica que um
Skewness Maximo préximo de 0 indica que os elementos sdo todos muito semelhantes e
equilaterais, o que implica uma boa qualidade no geral. A qualidade da malha e dos
respetivos elementos é pior se os valores do Skewness Mé&ximo estdo proximos de 1. De
acordo com estudos realizados [31], os tetraedros devem ter angulos proximos de 60 graus
e 0 Skewness Maximo deve ser inferior a 0.90. Para este caso em especifico a malha gerada
reline todas as condicGes descritas anteriormente. A mesma malha tridimensional foi
utilizada para ambas as simulacdes, utilizando os modelos Carreau e Simplified Phan-
Thien Tanner (SPTT) que representam a propriedade reoldgica do sangue. Mais detalhes
acerca da propriedade reoldgica do sangue sera descrita nas proximas subseccdes.

Foi realizado ainda um teste de malha para ambos os modelos do dominio fluido
utilizados, Carreau e sPTT (este ultimo considerando a propriedade viscoelastica do
sangue) de modo a validar a melhor malha para cada dominio e assim garantir uma melhor
precisdo dos resultados. Para tal foram realizadas vérias simulacdes e adquiridos os
valores dos descritores hemodindmicos, TAWSS, OSI e RRT, para diferentes nimeros
de elementos. Os graficos dos descritores em funcdo com o nimero de elementos da
malha encontram-se representados na Figura 30
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Figura 30 - Descritores hemodinamicos (OSI, TAWSS e RRT) em fungdo do nimero de elementos.

A malha foi considerada de acordo com o inicio do plateau dos valores, para todos 0s
descritores hemodinamicos. Tendo em conta estes resultados e os tempos de computacéo,

ua b
' P’
A &

-

Ao o
S - R
&
oAy



35

foi utilizada uma malha de cerca de 1 milhdo de elementos para 0 modelo Carreau e cerca
de 1,5 milh&o de elementos para 0 modelo sPTT.

Na Tabela 6 estdo representados os valores obtidos de nimero de nds, niumero de
elementos e Skewness Maximo para a malha utilizada.

Tabela 6 - NUmero de nés, elementos e Skewness maximo das malhas utilizadas para cada modelo.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Bifurcacdo 1

# NOs 224202 281668
# Elementos 1257444 1587922
Skewness Maximo 0.57998 0.57997
Bifurcacdo 7

# NOs 185056 261247
# Elementos 1032229 1468927
Skewness Maximo 0.59981 0.59987
Bifurcacédo 14

# NOs 181774 269049
# Elementos 1021056 1523997
Skewness Maximo 0.57999 0.59998

6.5 Condicbes Fronteira

Para definir as condicfes fronteira para 0 modelo da artéria cardtida, foi necessario
delinear a secdo de entrada e seccOes de saida. Delinear estas sec¢cdes permite definir as
velocidades e pressbes do sangue de modo realista e adaptar os respetivos valores
consoante cada individuo. Como descrito no capitulo 2, a CCA direita tem origem no
troncobraquicefalico e a CCA esquerda no arco da aorta, ascendem até ao angulo inferior
da mandibula e bifurcam em ICA e ECA. Assim a circulacdo de sangue do cora¢do para
a face e cérebro é garantida. Com este percurso em mente, a seccao de entrada para o
modelo utilizado foi definida na CCA e as sec¢des de saida foram definidas nas zonas
terminais da ICA e ECA.

Na seccdo de entrada definida na CCA foi imposto um perfil de velocidades de
Womersley como condicdo fronteira. O perfil de velocidades de Womersley tem em
consideracdo o tempo do ciclo cardiaco, a posi¢cdo de um ponto atribuido e 0 numero de
Womersley que é especifico para cada individuo consoante o calibre e morfologia da
respetiva artéria a estudar. Matematicamente, podemos descrever o perfil de velocidade
de Womersley através da seguinte equag&o:

iwt

AR Jo (1372w, - 72)
vrgpt) = ———x|1— R
[ uy - a? JoG72 - Wy)

e (22)

onde r; corresponde a distancia radial desde o eixo da artéria até um determinado ponto,
A é o gradiente de pressdo, R corresponde ao raio do vaso, u € a viscosidade dinamica
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do sangue, J, é a funcéo de primeira ordem de Bessel, w € a frequéncia do pulso cardiaco
assumido e W, é o numero de Womersley.

O perfil de velocidades de Womersley para cada modelo tridimensional foi obtido
durante os exames de ultrassonografia, com recurso ao espectro do pulso obtido com
Doppler PW na seccdo de entrada da CCA. Das imagens foram retirados os valores
necessarios com recurso a um algoritmo feito por Gongalves (2014) [43]. Para o caso de
estudo da Figura 29, a € igual a 3,85. Assim, o gréafico da velocidade média na seccao de
entrada, durante o ciclo cardiaco, obtido na simulacdo numérica, encontra-se representado
na Figura 31.
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Figura 31 - Velocidade média da sec¢do de entrada no ciclo cardiaco durante a simulagdo numérica.

Perante ambas as seccdes de saida, foi imposto um perfil de pressées, no qual foi
atribuido uma distribuicdo de caudal de 50/50. Esta distribuicdo de caudal ocorre na
bifurcacdo da CCA em ICA e ECA, e por norma o sangue sofre uma distribuicéo de 70/30
para a ICA e ECA respetivamente. Perante alteracdes da dimensao do lumen da artéria,
esta distribuicdo altera-se. A melhor distribuicdo de caudal a aplicar ja foi estudada e
comprovada em trabalhos anteriores [31] [44], sendo de 50/50 e os resultados obtidos por
esses autores € o utilizado neste estudo, visto que o modelo tridimensional utilizado neste
exemplo é de uma artéria com um grau de estenose de 50% (ver Figura 29).

Durante o ciclo cardiaco, as pressées no interior dos vasos variam muito e sdo
dependentes de varios fatores fisioldgicos. Devido a este facto nao foi possivel medir um
perfil de presséo arterial adequado e foi adotado um procedimento utilizado noutro estudo
para introduzir a pressdo adequada nas seccles de saida da ICA e ECA. Neste caso o
perfil de velocidades imposto na CCA foi manipulado para devolver uma pressao
diastolica de 80 mmHg e uma pressdo sistdlica maxima de 120 mmHg. Estes valores
encontram-se de acordo com outras publicagdes [45]. O perfil de pressdo médio na sec¢édo
de saida, obtido nas simulagfes numeéricas, encontra-se representado na Figura 32.
Devido a direcdo dos eixos das coordenadas, a pressdo extraida através do software Ansys
Fluent ® apresenta-se como negativa na figura. Obviamente, o perfil de pressdes real é
simétrico em relagdo ao eixo y=0, sendo positiva.
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Figura 32 - Pressdo média da sec¢do de saida no ciclo cardiaco durante a simulagdo numérica.
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6.6 Propriedades do Sangue e da Parede Arterial

O sangue é um fluido multifasico e complexo, constituido por vérios elementos
celulares e plasma, descrito no Capitulo 4 com mais pormenor. Embora o plasma
demonstre um comportamento Newtoniano, os componentes celulares da sua composigéo
permitem que este se adapte e tenha comportamentos de fluido ndo-Newtoniano. No caso
do sangue, para salientar, o seu comportamento pode ser ndo s influenciado pela sua
composi¢do como pela deformidade dos vasos sanguineos, que podem alterar quer o fluxo
sanguineo quer a pressdo arterial e deste modo introduzem variaveis hemodinamicas
imprevisiveis.

Devido a estas caracteristicas, 0 sangue foi considerado, para o presente estudo, um
fluido ndo-Newtoniano, isotropico, incompressivel, homogéneo com uma densidade
constante (p= 1060 kg/m®).

Um dos modelos mais comuns e mais aplicado para realizar simulagcdes numéricas de
fluidos foi 0 modelo de Carreau, que representa as propriedades pseudo-plasticas do
sangue e pode ser definido pela seguinte equacéo:

H= foo + (o — Hoo)[1 + (A7) e D)/2 (23)

onde u., representa a viscosidade quando a taxa de corte (y), tende para infinito e p,
representa a viscosidade quando a taxa de corte é nula. A. representa o tempo de
relaxamento e n, a caracteristica constante do fluido em estudo.

Contudo, os estudos mais recentes indicam que modelos que consideram a
propriedade viscoelastica do sangue permite uma caracterizacdo mais realista das
propriedades reoldgicas sangue [46]. O que tem demonstrado como modelo mais robusto
é 0 modelo multi-modo sPTT, que se trata de um modelo viscoelastico ndo-linear.

A propriedade viscoelastica do sangue pode ser definida através de modelos que
combinam a viscosidade com a elasticidade. Esta propriedade é descrita pela seguinte
equacéo:

T=T4+ T, (24)

onde o t, depende da viscosidade do solvente (u,) e do tensor de deformacéo (D) tal
como definidos na seguinte equagao:

T = 2ugD (25)

e o 7, depende do tempo de relaxamento (4;), da viscosidade elastica (u,)) € da derivada

: . v - . .
convectiva superior (t,, ), com definido na equagao seguinte:

v
+ = 26

k
f(Te )Tek AkTe, = 24, D (26)
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Para este estudo, foram utilizados valores das constantes previamente definidos por outros
autores. Os valores utilizados para 0 modelo de Carreau séo os definidos por Johnston, et
al. (2004) [47] e para 0 modelo multi-modo sPTT, sdo utilizados os valores definidos por
Campo-Deario, et al (2013) [9]. Todas os valores encontram-se detalhados na Tabela 7 e
Tabela 8:

Tabela 7 - Valores do modelo de Carreau para o sangue humano a 37°C.

Parametros Valores das constantes
Uo 0,0560 Pa.s
oo 0,00345 Pa.s
Ac 3,313 s
n. 0,3568

Tabela 8 - Valores do modelo sPTT para o sangue humano.

SPPT
Parametros e, (Pa.s) Ak (S) £
1 0,05 7 0,2
2 0,001 0,4 0,5
3 0,001 0,04 0,5
4 0,0016 0,006 0,5
Solvente us =0,0012 (Pa.s)

Embora as paredes arteriais sofram deformacdo ao longo do ciclo cardiaco, para este
estudo, as paredes arteriais foram consideradas rigidas. Isto é, foi considerado que as
paredes ndo sofrem deformacdo durante o ciclo cardiaco. De facto, em simulacbes
hemodinamicas, a diferenca de resultados entre considerar parede arterial deforméavel ou
parede rigida é muito pouco significativa; pelo que o acréscimo de tempo computacional
considerando parede deforméavel ndo é compensatério [48].

6.7 Fator de Escala

Como se pode constatar anteriormente, para utilizar o perfil de velocidades de
Womersley é necessario definir o raio da artéria na seccdo de entrada. Os modelos
tridimensionais gerados [14] tém uma escala diferente a real. Por isso, antes de realizar
simulacdes € necessario ajustar a escala do modelo tridimensional para se utilizar no perfil
de Womersley o raio real a entrada da artéria. Os valores reais foram adquiridos pelas
medicdes efetuadas na imagem obtida por US, representada na Figura 33.
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Figura 33 - Imagens de US modo-B longitudinal (esquerda) e transversal (direita) da Artéria Carétida correspondente a
bifurcacéo 7. Vérias marcagdes foram aplicadas com o software do ecdgrafo para definir as dimensdes da artéria. Na imagem
esquerda, a marcagdo A (d3) indica o didmetro da artéria adquirido no plano longitudinal. Na imagem direita, a marcagdo A
(d1) indica o diametro da artéria adquirido no plano transversal.

Com recurso ao software Ansys Fluent ® pode-se obter a area de seccdo-reta do
modelo e desse modo determinar o raio real da artéria, aplicando um fator de escala.
Sabendo o radio do modelo e o raio real da artéria consegue-se determinar o fator de
escala a aplicar no modelo, alcangando-se a area de seccao-reta real da artéria Todos 0s
raios reais, e dos modelos tal como o fator escala aplicado encontram-se discriminados
na Tabela 9. Este passo é fulcral para obter resultados congruentes em todos os modelos
de carotidas utilizados.

Tabela 9 - Fatores de escala usados para cada um dos modelos.

Raio Real (mm) Raio do Modelo (mm)  Fator Escala Aplicado

Bifurcacéo 1 4,924 0,51 9,654902
Bifurcacdo 14 3,168 2,62 1,209162
Bifurcacéo 7 3,918 11,115 0,352546

6.8 Funcdes definidas pelo usuario

De modo a adicionar a propriedade viscoelastica do sangue no software do Ansys
Fluent®, foi necessario recorrer a funcdes definias pelo usuario, user-defined functions
(UDF). Estas UDFs foram implementadas por Pinto et al (2020) [13] e foram
programadas em linguagem C.

As UDFs aplicadas adicionam um componente de stress como uma equacdo de
transporte escalar, na qual séo definidas origens para cada componente de stress. Para
compensar a elasticidade do stress que é calculado como escalar, sdo aplicadas equacdes
de momento no Fluent para compensar a divergéncia da tensao elastica extra. De modo a
integrar por completo a UDF do modelo viscoelastico multi-modo sPTT e garantir
calculos corretos € necessario adicionar e definir cada uma das equagdes ao respetivo
tensor de tensdo de Cauchy.

6.9 Método Numérico: Dindmica dos Fluidos Computacional

Quando é necessario resolver equacdes relativas a fluidos é utilizada a dindmica de
fluidos computacional (CFD) que consiste numa &rea matematica e da mecanica de
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fluidos onde s&@o utilizados métodos numéricos para adquirir informacdo detalhada e
quantitativa sobre as interagdes do fluxo de fluidos [49], e neste estudo em particular, a
influéncia dos descritores hemodinamicos.

Para tal, é essencial configurar e definir varios pardmetros para obter os resultados
pretendidos. Para resolver problemas com CFD é necessério executar trés passos. O
primeiro passo € o pré-processamento, que consiste em definir a malha computacional da
artéria, definir as propriedades do material a estudar (neste caso um fluido, o sangue) e as
condicdes fronteira especificas. No segundo passo procede-se ao calculo da solugédo, onde
através de um processo definido por ciclos, sdo gerados os resultados da simulacdo. Neste
estudo, cada intervalo de tempo foi de 0,005s, com um ndmero total de intervalos de
tempo de 240, o que permite um namero total de iteracdes por cada intervalo de tempo
de 48. O intervalo de tempo de 0,005s foi definido de modo a manter o nimero de Courant
inferior a 1 durante todo o pulso cardiaco. No fim da simulacéo, € realizada a Gltima etapa,
0 poOs-processamento onde se procede a sua visualiza¢do e consequentemente a analise
dos resultados obtidos na simulacéo.

Como é habitual para a maioria das analises CFD para fluidos incompressiveis com
fluxo laminar séo resolvidas as equacdes de Navier-Stokes. O algoritmo utilizado foi o
SIMPLE (Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations), j& disponivel no Ansys
Fluent ®, para resolver as equacdes de velocidade. O gradiente de pressao foi discretizado
de acordo com o esquema PRESTO! (PREssure STaggering Option), que utiliza uma
continuidade discreta para um controlo de volume para computar a pressao. Ja as UDFs,
da propriedade viscoelastica, foram discretizadas consoante o esquema QUICK
(Quadratic Upstream Interpolation for Convective Kinematics). Os métodos descritos
neste estudo foram validados num estudo de simulacdo da hemodinamica na bifurcacao
da artéria carétida pelos autores Pinho, et al (2018) [50].

6.10 Descritores hemodinamicos de tensao de corte na parede

As lesdes aterosclerdticas geralmente surgem nas regifes da parede onde a tensdo de
corte na parede (WSS) é baixa e o tempo de residéncia das particulas do sangue é maior
do que o normal. Vérios estudos demonstram esta relacdo. Portanto, estudar o WSS é um
fator determinante para estudar a influéncia da hemodindmica no desenvolvimento de
placa aterosclerética. Com recurso aos descritores hemodinamicos pode-se prever de que
forma ocorrem os distarbios no fluxo sanguineo. Por norma, perante estudos de CFD os
descritores mais utilizados para detetar quais as zonas da parede com maior probabilidade
de formacao de placa sdo o time-average wall shear stress (TAWSS), o oscillating shear
index (OSI) e o relative residence time (RTT).

O TAWSS é utilizado para avaliar e analisar o tempo médio de tensdo de corte na
parede durante um ciclo cardiaco tendo em conta a posi¢do de cada né. Para calcular o
TAWSS recorreu-se a seguinte equacao [51]:

TAWSS(s) = %f |WSS(s,t)|dt @7)
0
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onde T representa o tempo total do ciclo cardiaco, s a localizagao do n6 na parede do vaso
e t é a variavel temporal. De acordo com a literatura [52], os valores de TAWSS variam
de acordo com o calibre e morfologia dos vasos. Artérias retilineas apresentam um
TAWSS médio de 1,5 a 2,5 Pa e nas bifurcacdes os valores tendem a ser inferiores a 1 Pa
visto que devido ao aumento do calibre, ocorre um distirbio do fluxo. Nas bifurcagdes
carotideas as regiGes propicias a formacdo de aterosclerose apresentam valores de
TAWSS inferiores a 0,4 Pa. Esta relacdo depende da interacao que existe entre as células
endoteliais do limen e o efeito do TAWSS sobre elas. Perante valores normais de
TAWSS, as células endoteliais sdo estimuladas a prevenir a formacgéo de placa. Se os
valores de TAWSS ficam reduzidos, a expressdo das células endoteliais estimula a
formacdo de placa de aterosclerose. Caso os valores de TAWSS sejam elevados, a
probabilidade de danificar a camada endotelial aumenta e consequentemente aumenta o
risco de formacéo de trombos ou destruicdo das células sanguineas (hemdlise).

O OSI permite avaliar zonas onde existe uma mudanca direcional do vetor WSS ao
longo do ciclo cardiaco. Este valor varia de acordo com a auséncia de variacdo da
mudanca direcional (no qual o OSI é 0), para uma deflexdo direcional de 180° (no qual o
OSI atinge os 0,5) [53]. Zonas com alta probabilidade de formacdo e placa ocorrem para
valores de OSI proximos de 0.5, que implicam uma mudanca brusca do fluxo sanguineo
e indicam que € uma zona de turbuléncia. A equacédo que é utilizada para calcular o OSI
esta indicada de seguida [54]:

[ IWSSGs, t)I)]

0SI(s) = 0,5 |1 —
) [ ( [ WSS (s, 1)

(28)

O RRT indica o tempo de residéncia das particulas junto da parede arterial. VValores
altos de RRT sdo caracteristicos de alteraces direcionais de fluxo bruscas e de baixa
tensdo de corte na parede [55]. De todos os descritores hemodindmicos 0 RRT é o mais
robusto para detetar alteraces na dindmica do fluxo sanguineo, uma vez que depende dos
valores de TAWSS e OSI. Locais onde os valores de RRT s&o superiores a 8 Pa! sio
considerados propicios para a formacdo de placas de aterosclerose. O RRT pode ser
calculado com recurso a seguinte equacao [56]:

1

RRT(S) = A =3 % 0s1) x TAWSS (29)




Capitulo 7

7. Resultados e Discussao

Seguindo os passos descritos na metodologia do capitulo anterior, foram obtidos
resultados de simulages numéricas. Neste caso, foram realizadas duas simula¢des CFD
com modelos distintos que caracterizam a propriedade do sangue: 1) modelo Carreau, que
tem em conta a propriedade pseudo-plastica do sangue; 2) modelo multi-modo sPTT, que
tem em consideracdo a propriedade viscoelastica do sangue. Ambas as simulacdes
utilizaram o mesmo modelo tridimensional da bifurcacdo da artéria carétida e a mesma
malha computacional.

Consequentemente, a analise dos descritores hemodinamicos foi efetuada para cada
modelo. Deste modo é pretendido comparar qualitativamente e quantitativamente, nas
artérias carotidas (artérias de maior dimens&o e calibre), se 0 modelo que tém em conta a
propriedade viscoelastica do sangue (modelo sPTT), modelo mais realistico para o
sangue, mas mais complexo [13], [46], prevé resultados significativamente diferentes
daqueles em que é utilizado o modelo Carreau, modelo mais simples e de facil utilizacéo.

Foram realizadas, simulacdes hemodindmicas para 0s trés modelos citados
anteriormente, isto é, foram utilizados modelos carotideos de um paciente sem estenose,
um paciente com um grau de 20% de estenose na ICA e um paciente com um grau de
50% de estenose na ICA. Posteriormente, foram obtidos os descritores hemodindmicos
de tensdo de corte na parede (WSS), dos quais foram tidos em consideracdo o TAWSS, o
OSI e 0 RRT. Para analise, sdo estabelecidos limites de normalidade para todos os
descritores. Quando os descritores se encontram inferiores ou superiores a determinados
limites, pode-se assumir que aquela zona tem uma maior probabilidade de formar placas
de aterosclerose. Os valores indicadores de probabilidade de aparecimento de
aterosclerose sdo: valores proximos de 0 Pa para TAWSS, valores superiores a 0,2 para
OSI e valores superiores a 8 Pa™! para RRT.

De todos os descritores hemodinamicos, o mais preciso e fiavel é o RRT, visto que
este é uma combinacéo do descritor TAWSS e OSI. Deste modo, torna-se o descritor mais
robusto para analisar a tendéncia de formacdo de placa de aterosclerose. O OSI
demonstra-se como o descritor menos robusto entre todos os mencionados de acordo com
a literatura [50], [51].

7.1Descritores Hemodinamicos nas artérias caroétidas

Os resultados obtidos para a bifurcagcdo 1 encontram-se discriminados na Figura 34,
Figura 35, Figura 36. Os da bifurcacdo 14 estdo representados na Figura 37, Figura 38 e
Figura 39. E por fim para a bifurcacdo 7 pode-se visualizar os resultados na Figura 40,
Figura 41 e Figura 42. Em cada figura esta representada um dos descritores
hemodinamicos com comparacgdes, lado a lado, entre utilizando modelo de Carreau nas
simulag¢fes numéricas ou 0 modelo multi-modo sPTT, com uma vista anterior e posterior
da artéria carotida. De modo a facilitar a sua avaliacéo e interpretacao as cores das figuras
foram escolhidas de forma a que as cores quentes (laranja e vermelho) representem
valores para 0s quais 0s respetivos descritores sdo considerados fora dos valores da
normalidade; e, por isso, zonas propicias ao aparecimento da aterosclerose. Para cada
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modelo foi aplicado um caudal real tendo em consideracao a distribuicdo que ocorre ao
fluxo sanguineo na bifurcacdo da artéria carétida uma vez que 0s vasos seguintes, ICA e
ECA, possuem calibres e dindmicas fisioldgicas relativamente diferentes. A distribuicdo
aplicada para cada modelo carotideo foi estuda em trabalhos anteriores [31], [44], [57],
nos quais foram verificados quais as reparti¢cdes de caudal a aplicar para cada um dos
modelos carotideos. Nos trabalhos mencionados, os autores verificaram que a divisdo de
caudal varia com o grau de estenose, com uma diminuicdo do fluxo para ICA e aumento
do fluxo para a ECA. Assim, de acordo com a literatura, o caudal aplicado neste estudo
para cada modelo carotideo, na relagdo ICA/ECA, com melhor aproximacéo do real foi
de 70%/30% para a bifurcacéo 1, 63%/37% para a bifurcacdo 14 e cerca de 50%/50%
para a bifurcagéo 7.

7.1.1 Descricdo Hemodinamica numa artéria carétida com 0% de
estenose (bifurcacéo 1)

Ao analisar a Figura 34 é possivel verificar grandes diferencas ao longo da cardtida
entre ambos os modelos de Carreau e 0 SPTT. Na CCA temos um valor >1 Pa no modelo
de Carreau face aum 0,3 Pa para 0 modelo de sPTT. As maiores diferengas depois podem
ser observadas principalmente a nivel da bifurcacdo, nomeadamente no bulbo carotideo
(passagem da CCA para ICA) com valores de 0,3 Pa para 0,1 Pa, do modelo de Carreau
para 0 modelo de sPTT respetivamente. A nivel da ICA foi obtido um valor de 0,3 Pae a
nivel da ECA um valor de 0,3 Pa no modelo de Carreau. Ja no modelo de sPTT podemos
observar valores de 0,1 Pa e 0,05 Pa para a ICA e ECA respetivamente. De notar ainda
que existe uma maior expressao ao longo da ICA e ECA, nomeadamente nas suas porg¢oes
mais distais entre 0 modelo de sPTT e o modelo de Carreau (0,4 Pa vs >1 Pa,
respetivamente).

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

h 0.2
0.0

(Pa]

(a) (b)

Figura 34- TAWSS para a artéria cardtida com 0% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.
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Perante o descritor OSI, sdo observadas as menores diferencas entre ambos 0s
modelos. O maior valor do OSI ocorre a nivel da bifurcacdo para ambos os modelos, a
cercade 0,2. De notar que para 0 modelo sPTT existe uma maior extensao de regides com
OSl a 0,2 anivel da ICA e ECA, quando comparado com 0 modelo de Carreau.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

osl

0.5
N
104

F0.3
0.3
[ 0.3
0.2
0.2
0.1
0.1
0.0

(a) (b)
Figura 35- OSI para a artéria cardtida com 0% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

Mais uma vez, podem-se verificar varias diferencas entre ambos os modelos de
Carreau e sPTT quando visualizados na Figura 36. Perante o modelo de Carreau, a CCA
apresenta valores de RRT proximos de 0 Pa enquanto o modelo de sPTT demonstra na
mesma zona, valores proximos de 2 Pa’. Perante a bifurcacdo consta-se um valor de
5 Papara 11 Pa™entre os modelos de Carreau e sPTT respetivamente. A nivel da ICA e
ECA pode-se visualizar as maiores diferencas entre os modelos. O modelo de Carreau
apresenta valores de 2 Pate 3 Pa’a paraa ICA e ECA respetivamente. Ja no modelo de
SPTT a ICA e ECA apresentam valores de 11 Pale >15 Pa™ respetivamente, tal como
uma maior expressdo ao longo destes vasos, nomeadamente nas por¢oes distais.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT
rer Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior
Fz15.0
12,0
9.0
6.0 . |
3.0 - ~
0.0
[Pa]
(a) (b)

Figura 36- RRT para a artéria cardtida com 0% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.
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7.1.2 Descricdo Hemodindmica numa artéria carétida com 20% de
estenose (bifurcagéo 14)

Perante os valores de TAWSS obtidos na Figura 37 pode-se observar que as zonas
com maior probabilidade para a formacao de placas de aterosclerose ocorrem a nivel da
bifurcacdo e na ICA em ambos os modelos. Perante o modelo de Carreau pode-se
objetivar valores de TAWSS > 1 Pa para a CCA, 0,3 Pa para a bifurcagdo, 0,8 Pa para a
ICA ¢ valores > 1 Pa para a ECA. Em contrapartida, para o modelo de sPTT verificam-

se valores mais exuberantes, concretamente perante a bifurcacdo, ICA e ECA, com um
TAWSS > 1 Pa para a CCA, 0,1 Pa para a bifurcagdo, 0,3 para a ICA e 0,4 para a ECA.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Vista Antcrior  Vista Posterior i i Vista Posterior
TAWSS Vista Anterior

21.0
0.8
0.6
0.4

h 0.2
0.0

[Pa]

(a) (b)
Figura 37- TAWSS para a artéria carétida com 20% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

Face aos valores de OSI obtidos (Figura 38) observa-se que as zonas com maior
probabilidade de formacao de aterosclerose sdo a nivel da bifurcacdo (valores a cerca de
0,15 para ambos 0s modelos). Pode-se constatar ainda que existe uma maior expressao de
area afetada da bifurcacdo com o modelo sPTT quando comparado ao modelo de Carreau,
sendo possivel observar ligeiras alteracoes a nivel da ICA e da ECA proximais tal como
uma pequena area da CCA (cerca de 0,1 para o SPTT face os 0 para o Carreau).

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

o) Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

F 0.5
r0.4

0.3
0.2

0.1

0.0

(@) (b)

Figura 38 - OSI para a artéria car6tida com 20% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.
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Na Figura 39 observam-se que a area predominante de manifestacdo tende a
ocorrer a nivel da estenose, préximo da bifurcacdo, nomeadamente do bulbo carotideo
para a ICA. Embora as &reas sejam similares entre os modelos, podem-se observar
algumas diferencgas quantitativas entre os modelos. O valor de RRT na bifurcagéo para o
modelo de Carreau é de 5 Pa! e na ICA proximal (na zona de estenose) ¢ de 2 Pal. No
modelo de sSPTT, para as mesmas zonas descritas anteriormente, pode-se observar valores
de 11 Pa e de 3 Pa! respetivamente. De notar que na zona proximal da ECA verifica-se
uma area com um valor 3 Pa! para o modelo de sPTT.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

— Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

Fz15.0
112.0
9.0

' 6.0

3.0

0.0
[Par]

(a) (b)

Figura 39- RRT para a artéria car6tida com 20% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

7.1.3 Descri¢cdo Hemodinamica numa artéria carétida com 50% de
estenose (Bifurcacgéo 7)

Quando analisado o descritor TAWSS, pode-se concluir que na Figura 40 a tendéncia
de formacédo de placa aterosclerdtica é maior na bifurcagdo seguido pelo limen principal
da CCA, bifurcacdo e na zona de estenose da ICA. O menor valor de TAWSS obtido foi
de 0,16 Pa e 0,08 Pa para os modelos de Carreau e sPTT respetivamente. Pode-se, ainda,
constatar pela Figura 40 que utilizando o modelo sSPTT existem zonas muito mais criticas
a formacdo de placas, na artéria principal da CCA com valores préximos de 0,2 Pa.
Enquanto que utilizando o modelo Carreau os valores rondam 0s 0,8 e 0,9 Pa.
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Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

iR

Figura 40 - TAWSS para a artéria carétida com 50% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

0.0
[Pa]

Na Figura 41 encontra-se os resultados obtidos para o descritor OSI. Os valores
maximos obtidos foram de 0.14 para o modelo de Carreau e de 0.15 para 0 modelo sPTT.
De todos os resultados, o descritor OSI demonstrou a menor variagéo entre os modelos,
apenas com um ligeiro aumento a nivel do ramo principal da CCA para o modelo sPTT.
Nas restantes zonas da artéria, os valores mantiveram-se relativamente semelhantes entre
os dois tipos de simulagdes.

Modelo de Carreau Modelo de sPTT

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

If

(o]

F 0.5
r0.4

(b)

Figura 41- OSI para a artéria cardtida com 50% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

Em contrapartida, a Figura 42 indica que utilizando o modelo multi-modo sPTT, nas
simulacdes hemodinamicas, existe um aumento significativo do RRT na bifurcacéo,
seguido por um aumento no ramo principal da CCA e com um aumento discreto na regido
de estenose da ICA quando comparados com 0 modelo de Carreau. Na bifurcacdo pode-
se observar valores de RRT igual a 15 Pa* com o modelo sPTT e valores de 5 Pa™! com
0 modelo Carreau. No ramo principal da CCA também se pode verificar valores de 5 Pa”
! utilizando 0 modelo sPTT e valores perto de 0 Pa* utilizando Carreau.
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Modelo de Carreau Modelo de sPTT
_— Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior
F215.0
r 12.0
9.0
| E
1 6.0
3.0
0.0
[Pa]
(a) (b)

Figura 42 - RRT para a artéria carétida com 50% de estenose: (a) Modelo de Carreau, (b) Modelo sPTT.

7.2 Distribuicao do caudal numa artéria carotida

Visto que a utilizacdo do modelo sPTT demonstrou grandes alteracGes relativamente
ao modelo Carreau para as mesmas bifurcacGes, efetuou-se ainda um estudo sobre a
influéncia da distribuicdo do caudal nas bifurcacdes carotideas com modelo sSPTT. Deste
modo pretende-se quantificar o efeito da reparticdo do caudal na artéria carotida,
nomeadamente entre os vasos da ICA e ECA e, assim, verificar se existe alguma
correlacdo entre o grau de estenose e diferentes distribuicdes do caudal ao longo das

carotidas.

Foram aplicados trés caudais de distribuicdo para todos os modelos carotideos
utilizados e os valores dos descritores hemodindmicos foram recolhidos tendo em
consideracdo uma distribuicdo ICA/ECA de 50/50, 60/40 e 70/30. Os valores obtidos
podem ser observados na Figura 43, Figura 44 e Figura 45.
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7.2.1 Distribuicéo do caudal numa artéria carétida com 0% de
estenose (bifurcagéo 1)

Na Figura 43 as alteracOes causadas pelos diferentes caudais sdo facilmente
visualizadas com recurso ao TAWSS e RRT. Mais uma vez, o OSI demonstra-se como
um descritor pouco robusto, visto ndo se visualizarem grandes diferencas nem variagoes
entre os diferentes caudais. Em termos de formacéo de placas de ateroscleroses, néo
existem grandes diferengas com a variacdo dos caudais, sendo apenas visualizado ligeiras
variacBes na area de atingimento nas zonas com valores criticos. O vaso que sofre
efetivamente mais alteracio é a ECA. E possivel visualizar que & medida que o fluxo na
ECA diminui, ocorre um aumento evidente na area e magnitude dos valores de TAWSS
e RRT ao longo desse vaso. Considerando um caudal ICA/ECA de 50/50, é observado
um RRT maximo de 11 Pa! alterando-se para >15 Pa* para um caudal ICA/ECA de
70/30. Isto implica que a probabilidade da formac&o da placa aumenta quanto menor for
o fluxo da ECA.

50/50 60/40 70/30

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior
-

(a) (b)
50/50 60/40 70/30
Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior
(a) (b) (c)
50/50 60/40 70/30

Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior Vista Anterior Vista Posterior

A,

Figura 43 - TAWSS, OSl e RRT para a artéria car6tida com 0% de estenose para varias distribui¢des de caudal
(50/50, 60/40 e 70/30).
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7.2.2 Distribuicdo do caudal numa artéria carétida com 20% de
estenose (bifurcagéo 14)

Relativamente ao modelo carotideo 14, ndo existem grandes alteracGes em termos de
area e locais afetados, como se pode observar pela Figura 44. No entanto com o0 aumento
do fluxo verifica-se ligeiras alteragdes nos valores dos descritores a nivel da CCA,
nomeadamente na bifurcagdo, com uma maior expressdo n o bulbo carotideo. Estas
diferencas dos valores sdo mais evidentes no TAWSS (de 0,3 Pa para 0.2 Pa) e suportam
a ideia de que com o aumento do fluxo para a ICA, aumenta a probabilidade de formagéo
de aterosclerose a nivel do bulbo carotideo, zona tipica de turbuléncia devido a alteracéo
do tamanho do vaso antes de dar origem a ICA.
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[ 03
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(a) (b) (c)

Figura 44 - TAWSS, OSl e RRT para a artéria carotida com 20% de estenose para varias distribui¢des de caudal
(50/50, 60/40 e 70/30).
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7.2.3 Distribuicdo do caudal numa artéria carétida com 50% de
estenose (bifurcagéo 7)

Quanto ao modelo carotideo 7, com uma estenose de 50% os resultados obtidos estdo
representados na Figura 45. S&o visualizadas varias diferencas ao longo das artérias com
a variacgéo da distribuicdo do caudal, especialmente no TAWSS e RRT. Visualiza-se que
quanto menor for o fluxo na ECA, maior € a probabilidade da formacéao de aterosclerose,
nesse mesmo vaso, comprovado pelo aumento da éarea de afetacdo e magnitude dos
descritores ao longo dessa artéria. De notar, ainda que a nivel da estenose ndo se verificam
diferencas com a variacdo do fluxo, embora a nivel do bulbo carotideo visualizam-se
algumas diferengas, observadas com recurso ao TAWSS e RRT, que demonstram apenas
aumento das areas de maior magnitude. Estes achados suportam a teoria de que um
aumento do fluxo para a ICA aumenta a probabilidade de formacdo de aterosclerose a
nivel do bulbo carotideo.
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Figura 45 - TAWSS, OSl e RRT para a artéria carotida com 50% de estenose para Vvarias distribui¢des de caudal
(50/50, 60/40 e 70/30).




Capitulo 8

8. Conclusobes

Neste estudo foram analisadas trés bifurcacdes carotideas de pacientes com Varios
graus de estenose, tendo sido comparados resultados de simulagbes numéricas entre
modelos com uma vista anterior e posterior com o intuito de demonstrar todas as
alteracdes dos descritores hemodindmicos ao longo dos modelos. Deste modo, pretendeu-
se observar os resultados das propriedades pseudoplasticas do sangue (Carreau) e a
propriedade viscoelastica do sangue (SPTT) em cada simulacéo e validar a utilizacdo do
modelo de sPTT para simulacdes de fluidos em vasos com medio calibre. Neste estudo
as paredes foram consideradas como rigidas, visto que em trabalhos anteriores [48], foi
provado que paredes moveis ndo adicionam valor extra aos resultados numéricos.

Ao observar os valores dos trés descritores hemodinamicos, é possivel verificar que
para 0 TAWSS e RRT as diferencas encontradas entre os modelos de Carreau e SPTT sdo
bastante significativas. Considerando o RRT, existe um incremento de sensivelmente
55%, 60% e 64% na CCA (com inclusdo da bifurcacdo) nos modelos 1, 14 e 7
respetivamente, quando utilizados o modelo de sPTT. O mesmo pode ser observado a
nivel da ICA com um incremento do RRT bastante significativo para o modelo carotideo
1 entre 0 modelo Carreau e 0 modelo sPTT, com 82%. Nos restantes modelos, uma vez
que apresentavam ja estenose, os valores obtidos continuaram a expressar um incremento
significativo nos modelos de sPTT face aos modelos de Carreau, no qual se observa 27%
para o0 modelo 7 (grau de estenose de 50%) e 50% para 0 modelo 14 (grau de estenose de
20%). Estes valores dependem em particular da geometria da artéria carétida e
encontram-se de acordo com os achados clinicos, onde as zonas de maior propensao para
formacédo de placas de aterosclerose sdo na CCA, nomeadamente a nivel da bifurcacéo e
do bulbo carotideo, tal como na ICA. Estes resultados suportam os achados clinicos
habituais, uma vez que as zonas descritas anteriormente tendem a ser as zonas mais
propicias a formacao de placas de aterosclerose.

Embora apenas tenham sido realizados trabalhos a demonstrar a influéncia da
propriedade viscoelastica do sangue em artérias de pequeno calibre [13],[48] pode-se
seguramente alegar que os modelos que consideram a propriedade viscoelastica do
sangue demonstram alteracdes significativas quando comparada com outros modelos.
Estes achados sdo suficientes para justificar a utilizacdo do modelo mais complexo, mas
mais preciso, 0 modelo sPTT, para as simulacGes hemodinamicas em artérias de médio
calibre, apesar do maior tempo computacional (84 minutos para Carreau e 580 minutos
para SPTT, em média).

Seguidamente, procedeu-se a um estudo de varia¢do de caudal nas artérias carotideas,
considerando o modelo sPTT. Nos trés modelos utilizados, foi possivel verificar que a
variacdo da distribuicdo de caudal ICA/ECA (50/50, 60/40 e 70/30) causa ligeiras
alteracbes ao longo das artérias e que podem levar ao surgimento de placas de
aterosclerose. Verificou-se que com a diminuicdo do fluxo para a ECA, esta fica mais
suscetivel a formagé&o de aterosclerose. Do mesmo modo, um aumento do fluxo para a
ICA tende a levar a maior probabilidade de formacdo de aterosclerose a nivel do bulbo
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carotideo. Estes resultados sdo relativamente concordantes em todos os modelos
observados.
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Anexo A

Artigo na “Revista Mecanica Experimental”

O Artigo que se segue, diz respeito aos primeiros resultados desenvolvidos sobre a
hemodinamica na bifurcacdo de uma artéria caroétida com um grau de estenose de 50%.
Este artigo foi aprovado na Revista Mecanica Experimental e sera publicado no N° 33
(2021).
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ABSTRACT

The study of the influence of the blood viscoelastic property in numerical simulations is
still a challenge in the scientific community, mainly in patient-specific arteries with
complex geometry. It is well-known from the literature that considering the viscoelastic
property of blood is important in arteries with small calibre such as coronary arteries.
However, as far as we know, it is not verified for arteries with medium calibre such as
carotid arteries (=~ 8mm diameter). Thus, the novelty of the present work highlights the
comparison of the hemodynamic descriptors when using the purely shear-thinning non-
Newtonian model, Carreau model, and the viscoelastic non-Newtonian property of blood,
multi-mode sPTTmodel, for the flow simulation in patient-specific carotid arteries. The
differences are clearly notable in the bifurcation region with a 67% increase of the relative
residence time when considering the viscoelastic model. Thus, it is evident that using the
viscoelastic property of blood (SPTT model), so far the most realistic model, should be

considered in arteries with large cross-sectional areas, such as carotid arteries.
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RESUMO

O estudo da influéncia da propriedade viscoelastica do sangue em simulagdes numéricas
ainda é um desafio na comunidade cientifica, principalmente em artérias especificas de
pacientes com geometria complexa. E bem sabido da literatura que a consideracdo da
propriedade viscoelastica do sangue € importante em artérias de pequeno calibre como as
coronarias. No entanto, até onde sabemos, ndo esta comprovado para artérias de médio
calibre, como as artérias carétidas (= 8 mm de didmetro). Assim, a novidade do presente
trabalho destaca a comparagdo dos descritores hemodindmicos ao usar o modelo
puramente pseudoplastico ndo-Newtoniano, modelo de Carreau, e a propriedade
viscoelastica ndo-Newtoniana do sangue, modelo sSPTT multimodo, para a simulacdo do
fluxo em artérias carétidas especificas do paciente. As diferencas sao claramente notaveis
na regido de bifurcagdo com um aumento de 67% do tempo de residéncia relativo quando
considerado o modelo viscoelastico. Assim, fica evidente que o uso da propriedade
viscoelastica do sangue (modelo sPTT), até ao momento o modelo mais realista, deve ser

considerado em artérias com grandes areas transversais, como as artérias carotidas.

Palavras-chave: viscoelasticidade, simulacdes hemodindmicas, artérias carétidas,

aterosclerose.

1. Introduction

Cardiovascular and cerebrovascular diseases have been, nowadays, one of the main
causes of mortality in developed countries (Mozaffarian et al. 2015). Published research
shows and clinical practice reinforces that specific locations in the human circulatory
system, such as bifurcations and arterial curvatures, are susceptible to the development
of cardiovascular diseases such as atherosclerosis — accumulation of fat substances,
lipoproteins and calcium in the arterial wall — causing stenosis and diminishing or

blocking the normal circulation of blood.

Individual hemodynamics analysis is an essential tool for the diagnosis and treatment of

cardiovascular diseases. Ultrasound (US) Doppler images of carotid arteries can provide
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information on the geometry of the artery and on the location and degree of stenosis.

Nevertheless, images alone do not explain in detail the hemodynamics.

A numerical tool to simulate blood flow, as close as possible the hemodynamics of a
patient-specific carotid artery, is of extreme importance for better assistance in research
and clinical practice. Several authors have advanced in this research field. Lee et al.
(2012) have considered the influence of the fluid-structure interaction on hemodynamics
in carotid artery based on patient-specific clinical data. Conti et al. (2016) have studied
the carotid artery hemodynamics before and after stenting. This work incorporates a
patient-specific CFD study. Azar et al. (2019) have conducted a retrospective study on
pre-CEA computed tomography angiography images from several patients with severe
stenosis (>60% stenosis) to better understand the influence of plague and local vessel
geometry on local hemodynamics, with geometrical descriptors that extend beyond the
degree of stenosis. Authors of the present study have also been developing a
hemodynamic numerical tool. The influence of geometric parameters of left and right
coronary arteries in the atherosusceptibility of healthy patients were carried out using
fluid-structure interaction for numerical simulations (Pinho et al. 2019a, Pinho et al.
2019b). However, none of the studies cited previously takes into account the most
accurate rheology of blood. They have assumed blood as a Newtonian fluid or a purely

shear-thinning fluid.

Recently, user-defined-functions (UDFs) in ANSYS® software have been implemented
and validated, by the authors, to simulate specific conditions, assigning properties as close
as possible to real blood properties, such as the viscoelastic property of blood (Bodnar et
al. 2011, Campo-Deario et al. 2013, Good et al. 2016, Romano et al. 2020a, Romano et
al. 2020b, Pinto et al. 2020). It is well-known from previous studies of the authors
(Romano et al. 2020a, Romano et al. 2020b, Pinto et al. 2020) that the viscoelastic
property of blood, the Simplified Phan-Thien/Than (sPTT) model, is the most accurate
and the most realistic to use in hemodynamic simulations of coronary arteries, arteries

with cross-sectional areas lower than 4mm (small calibre).

As far as we know there are no studies simulating the hemodynamics in arteries with
medium calibre, such as carotid arteries (= 8mm diameter), considering the viscoelastic
property of blood. Thus, the goal of the present work is to verify if the use of this
viscoelastic model in hemodynamic simulations of carotid arteries, arteries with larger

cross-sectional areas, presents significant and different results than using a purely shear-
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thinning model such as Carreau model. Numerical results of the hemodynamic
descriptors, such as the time averaged wall shear stress (TAWSS), oscillatory shear index
(OSI) and relative residence time (RRT), will be compared, in a patient-specific carotid

artery with stenosis.

2. Methodology

Numerical simulations were carried out to study the influence of the viscoelastic property
of blood in arteries with medium calibre such as carotid arteries. Therefore, a geometric
model of a patient-specific artery was reconstructed and the computational mesh was
generated. Inlet and outlet boundary conditions were imposed and properties of blood and
arterial wall, used for numerical simulations, were highlighted. The numerical method

was described and the wall shear stress hemodynamic descriptors were defined.

2.1. Geometry reconstruction

Geometric models of patient-specific carotid arteries were reconstructed through Femap®
software, taking into account the bifurcation region of the common carotid artery (CCA),
the internal carotid artery (ICA) and external carotid artery (ECA). The US Doppler
images necessary for the reconstruction were obtained by the Department of Neurology
of Sdo Jodo Hospital Center. These images were acquired by the use of a General Electric
Healthcare Vivid ultrasound with an 8LR-RS linear probe (frequency 4 to 10 MHz). The
3D models were already reconstructed in previous works of the authors (Henriques 2015;
Silva 2015). The one considered for this study has a 50% degree of stenosis in ICA, as

can be seen in Figure 1.

Figure 1 — 3D patient-specific artery model with 50% degree of stenosis in ICA.
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2.2. Computational mesh

The computational mesh was generated using Meshing Ansys®. Two parameters must
be evaluated to attain a mesh with good quality elements and the most suitable to achieve
accurate results. Tetrahedral elements were chosen to apply a method in order to uniform
the elements and avoid agglomeration of elements, and consequent increase of elements

number, in unnecessary regions.

Figure 2 — Tetrahedral computation mesh for the study case.

Thus, the quality of the mesh was evaluated through the statistical parameter Skewness.
The Skewness determines the orthogonality of the mesh elements. An element with a
Skewness higher than 0.95 (maximum value stipulated in Ansys® tutorial (Ansys
Academic 16.0 2013) for this type of geometry) has poor quality. The Maximum
Skewness must be lower than 0.95. In the present work, the Maximum Skewness obtained
was 0.599 with an Average Skewness of 0.124 within all the elements. The majority of
the elements has a Skewness near 0, meaning that almost all of the elements are
equilateral forming a good mesh quality.

Then, mesh tests considering the viscoelastic property of blood (more complex property)
were performed in order to assure the precision of the results. The TAWSS, OSI and RRT
were achieved in function of the number of elements as can be seen in Figure 3. The most
accurate mesh with the lost computational time on running simulations is the one where
the plateau starts, for all the hemodynamic descriptors. Thus, following these criteria, a

mesh with 1 468 927 elements was used.
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Figure 3— TAWSS, OSI and RRT vs. number of elements.

2.3. Boundary conditions
At the inlet of the CCA, a Womersley velocity profile was imposed:



66

. T,
(rut) = 2K I (22 wo )|,
v(ry,t) = — x |1 — - e
! = JoGT% - Wy) ()

where r; corresponds to the radial distance between the center of the artery and a radial
point, A = %:7’; is the pressure gradient, R is the radio of the artery, u, is the dynamic

viscosity of blood, J, is the first order function of Bessel, w is the cardiac frequency of

the patient and W, is the Womersley number, defined by:
Wo=R |— (2)

For this specific case of an artery with a diameter of 7.8 mm and cardiac frequency equal
to 8.2 Hz, the Womersley number is 6.19. Since this number is higher than 1, it is
important to highlight that Poiseuille profile is not sufficient. Thus, the Womersley
velocity profile was implemented by the authors in a user-defined function (UDF) of
Ansys® software (Ferreira 2013).

At the outlets of ICA and ECA, a flow rate distribution of 50/50 was imposed. In previous
works, local numerical velocities (from computational simulations) were compared with
local velocities from US images of this patient (Gongalves 2014, Khalafvand & Han
2015); and the flow rate distribution ICA/ECA which best fits this comparison is 50/50.

2.4. Blood and arterial wall properties
Blood has been considered as an isotropic, incompressible and non-Newtonian fluid with
constant density equal to 1060 kg/m®. Carreau model, representing the shear-thinning

property of blood, is the most used by other authors (Lee et al. 2012, Azar et al. 2019):

= o + (o = Hoo)[1 + (Acy)?] P72 (3)
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where u., represents the viscosity when the shear rate (y) tends to infinite and p, reports
the zero shear viscosity. A is the relaxation time and n, the characteristic constant of the
flow. The respective values for human blood at 37°C are represented in Table 1 (Johnston
et al. 2004).

Tabela 1 — Values of Carreau model for human blood at 37°C (Johnston et al. 2004).

Parameters Constant values
Uo 0.0560 Pa.s
Hoo 0.00345 Pa.s
Ac 3.313s
ne 0.3568

However, blood is a very complex fluid constituted by several cellular elements and
plasma. It is well-known from the literature that blood has a non-Newtonian viscoelastic
behavior (Bodnar et al. 2011, Campo-Deafio et al. 2013, Good et al. 2016, Romano et al.
2020a, Romano et al. 2020b, Pinto et al. 2020), mainly in arteries with low calibre.
Authors of the present paper have implemented viscoelastic models for blood in UDFs of
Ansys® software, for studies of coronary arteries — arteries with low calibre (Romano et
al. 2020a, Romano et al. 2020b, Pinto et al. 2020, Miranda et al. 2021). Several
constitutive models were employed such as Oldroyed-B, multi-mode Giesekus and multi-
mode Simplified Phan-Thien/Tanner (sPTT). Although the last two models present the
same results (Pinto et al. 2020), the multi-mode sPTT model is the preferential option for
this application, since Giesekus model introduces the second normal stress difference,

which so far has not been reported for blood.

Mathematically, the total force (z) is expressed as the sum of the solvent (zy) and the
elastic

(t.) contributions, as an analogue to the decomposition of the stress tensor t:

T=1,+T7T, (5)

where T depends on the viscosity of the solvent (i) and on the strain rate tensor (D):
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T, = 2usD ...(6)

and, for multi-mode sPTT model, T, depends on the relaxation time (4;), the elastic
o — v
viscosity (u(,)) and the upper-convected derivative (t,,) of each mode k:

v
f(Te,)Te, + MiTe, = 206, D (7)

The sum of the elastic stress of each k mode (z.,), in the total of m modes, allows to

8
Z k

The values of the multi-mode sPTT model for human blood were obtained
experimentally by Campo-Deafio et al. (2013) and are represented in Table 2. These

values are the inputs of our implemented model in UDFs of Ansys®.

Table 2 — Values of multi-mode sPTT model for human blood (Campo-Deafio et al. 2013).

Mode Ke, (Pa.s) Ak (s) &k
1 0.05 7 0.2
2 0.001 0.4 0.5
3 0.001 0.04 0.5
4 0.0016 0.006 0.5
Solvent Us =0.0012 (Pa.s)

Although the arterial wall deforms along the cardiac cycle, the arterial wall was
considered rigid for this study. In fact, it was reported by Miranda et al. (2021) that the
result differences considering rigid or deformable wall are insignificant and the
computational time when deformable walls are taken into account is 48 times higher.
Thus, using a deformable wall is not compensatory.

2.5. Numerical method

The numerical simulations were performed in Fluent Ansys®. The computational fluid
dynamics model was set up for unsteady flow due to the time-dependent nature of the
models at hand. At each time step, 5x1073s, the velocity-pressure coupled equations were
solved with the SIMPLE algorithm. The momentum and constitutive equations were
discretized by the second order upwind scheme. A convergence criterion of 1x10™* was

used. The numerical method is the same of previous works using patient-specific
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coronary arteries and the validation was already carried out (Romano et al. 20203,
Romano et al. 2020b, Pinto et al. 2020).

2.6. Wall shear stress hemodynamic descriptors

The most used wall shear stress (WSS) hemodynamic descriptors to describe the blood
flow behavior in patient-specific arteries are the Time-Averaged Wall Shear Stress
(TAWSS), the Oscillatory Shear Index (OSI) and the Relative Residence Time (RRT).
Through these hemodynamic descriptors, some authors have associated the low WSS
magnitude with the flow disorder, in order to predict the probability of the atherosclerosis

appearance in arteries (Malek et al.1999; Tarbell 2003)

TAWSS determines the mean value of the WSS magnitude along the cardiac cycle:
TAWSS =~ S, IWSS(s, £)] - dt (9)

T represents the total time of the cardiac cycle, s is the location in the arterial wall and t
the instant time. The tendency to appear atherosclerotic plaque is higher when TAWSS
is lower than 0.4 Pa (Malek et al. 1999).

OSI evaluates the arterial wall regions where the directional flow changes occur:

T
0SI = %ll _ (M) l (10)

J3 WSS(s,t) - dt

The atherosclerotic plague formation is more susceptible in regions where OSI is higher
than 0.25 to a maximum of 0.5 (He & Ku 1996).

RRT indicates the residence time of the particles near the wall. This descriptor is directly
proportional to OSI and inversely to TAWSS (Gallo et al. 2014):

1
RRT = (1-2-0SI) - TAWSS (11)




70

RRT can vary from 0 to infinity. The atherosusceptible regions occur when RRT value
is higher than 8 Pa™.

3. Results and discussion

Figures 4, 5 and 6 show the TAWSS, OSI and RRT spatial distribution, in the patient-
specific carotid artery, for assessing the tendency of atherosusceptibility. In each figure,
the results in front and back views are represented, as well as the results using the purely
shear-thinning property of blood (Carreau model) and considering the viscoelastic

property of blood (SPTT model) in the simulations.

Regarding Figure 4, TAWSS is near 0 Pa, most critical regions for atherosusceptibility,
along the main artery of CCA, in the bifurcation and before and after the stenosis in ICA.
These regions are even more emphasized when multi-mode sPTT is used instead of
Carreau model for simulations. In the main artery of CCA, a maximum TAWSS of 0.3
Pa for sSPTT model and a value of 0.9 Pa for Carreau model can be observed. Moreover,
in the bifurcation region, the maximum value of TAWSS is 0.03 Pa for sPTT and 0.25 Pa
for Carreau. In the stenotic region, there is a maximum value of TAWSS of 0.01 Pa for
SPTT and 0.15 Pa for Carreau. The differences between using the viscoelastic model
(multi-mode sPTT) and the purely shear-thinning model (Carreau) are significant in

hemodynamic simulations in a CCA with a diameter of 7.8mm.
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Figure 4 — TAWSS for the patient-specific carotid artery using Carreau model and multi-mode

SPTT model, for numerical simulations

Concerning Figure 5, OSI is higher in the bifurcation region, presenting values of 0.15
considering both models. In these regions, there are more directional flow changes than
in the other areas, although with low values. As indicated by the literature, this descriptor
is the one that less describes the susceptible regions to atherosclerosis appearance (Lee et
al. 2009, Pinto et al. 2019a).

Carreau Model sPTT Model

Front Back Front Back
osl

Figure 5 — OSI for the patient-specific carotid artery using Carreau model and multi-mode sPTT

model, for numerical simulations

Figure 6 represents RRT, the strongest hemodynamic descriptor (Knight et al. 2010),
which combines TAWSS and OSI. As TAWSS descriptor, the most atherosusceptible
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regions can be detected in the main artery of the CCA, in the bifurcation and in the stenotic
region in ICA. These regions are more critical when multi-mode sPTT model is used
instead of Carreau model. In the main CCA, the maximum RRT value is 4 Pa for sPTT
model and near 0 for Carreau model. Futhermore, in the bifurcation, the maximum RRT
is higher than 15 Pa* for sSPTT model and is 5 Pa for Carreau model. In the stenotic
region in ICA, the maximum RRT is 9 Pa’* for sSPTT model and 8 Pa™* for Carreau. Thus,
significant differences in RRT results can be enhanced when the viscoelastic model
(multi-mode sPTT) and the purely shear-thinning model (Carreau model) are used for

hemodynamic simulations in arteries with medium caliber, such as carotid arteries.

Carreau Model sPTT Model

Front Back Front Back

RRT
215.0

F‘ 12.0
[ 9.0
1 6.0

3.0

0.0
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Figure 6 — RRT for the patient-specific carotid artery using Carreau model and multi-mode

SPTT model, for numerical simulations

4. Conclusion

Based on US Doppler images provided by the medical team, a 3D geometry of CCA with
a 50% stenosis located in ICA was constructed through Femap® software. Then, Ansys®
software, coupled with implemented UDFs, was used to construct the mesh and perform
the hemodynamic simulations. Two different methodologies for hemodynamic
simulations were considered, one of them using the purely shear-thinning property of
blood (Carreau model) mainly used by several authors (Lee et al. 2012, Conti et al. 2016,
Azar et al. 2019) and another considering the viscoelastic property of blood (SPTT
model). It is well-known from the literature that blood is viscoelastic (Bodnar et al. 2011,
Campo-Deario et al. 2013, Good et al. 2016, Romano et al. 2020a, Romano et al. 2020b,
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Pinto et al. 2020). However, the implementation of these constitutive equations is
complex and the computational time is higher. This is the reason that many authors have
opted for the shear-thinning non-Newtonian model (simpler model). However, in arteries
with small calibre such as coronary arteries, this is not the best option since viscoelastic
property significantly changes the results (Romano et al. 2020a, Romano et al. 2020b,
Pinto et al. 2020, Miranda et al. 2021). In the present work, it was concluded that the
viscoelasticity of blood also affects results in arteries with medium calibre, such as carotid
arteries (arteries with 8 mm diameter). Differences using the purely shear-thinning model
and the viscoelastic model for the hemodynamic simulations of carotid arteries are clearly
notable. Considering the SPTT model, there is an RRT increase of 67% in the bifurcation
(highest increase), an increase of 33% in the main branch of CCA and an increase of 11%
in the stenotic region of ICA. The computational time is also 5 times higher but the results
are more accurate. These specific hemodynamic descriptors values depend on the
particular geometry of the carotid artery and are according to the clinical practice, where
the most propitious regions for atherosclerosis appearance are in CCA and ICA.
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