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Resumo

Os procedimentos cirurgicos requeridos no tratamento de diversas patologias podem ser
mais simples, baratos e eficientes com o uso das tecnologias de visualizacdo e anélise
tridimensional de imagens medicas. Além de facilitar o diagnostico, os modelos virtuais
permitem ao cirurgido um planeamento detalhado e simulagdo de intervencoes
complexas. Estes modelos virtuais permitem a melhoria da capacidade de visualizacao,
interacdo e otimizacdo perante a situacdo clinica, possibilitando a identificacdo precoce

de problemas.

O objetivo deste trabalho é a analise do escoamento sanguineo na aorta abdominal com
aneurisma. A primeira etapa do trabalho consistiu na extracdo de dados anatomicos de
um aneurisma, com recurso a imagiologia médica e a reconstrucdo do biomodelo digital
utilizando softwares apropriados de modo a obter um modelo realista da artéria em
estudo. Posteriormente, efetuou-se o estudo numérico no biomodelo construido, sendo
para tal utilizado o programa comercial Fluent de dinamica de fluidos computacional.
Nas simulacdes numeéricas, realizadas para escoamento laminar, a reologia do sangue foi
descrita por trés modelos: modelo Newtoniano, modelo de Carreau e Lei da Poténcia.
Com a utilizacdo destes trés modelos foi possivel averiguar o impacto das propriedades
ndo-Newtonianas do sangue nos fluxos estudados. Adicionalmente, as simulacbes
realizadas no biomodelo foram efetuadas num dominio geométrico similar ao biomodelo,
mas mais simples. Esta analise foi efetuada de modo a averiguar se para as condi¢des
estudadas era possivel recorrer a um modelo simplificado sem comprometer a analise do

escoamento pretendido.

Quanto aos resultados obtidos no estudo dos modelos reoldgicos ndo-Newtonianos e
Newtoniano, para os perfis de velocidade e taxas de deformagdo o comportamento do
modelo de Carreau aproximou-se do comportamento do modelo Newtoniano devido as
taxas de deformagao estarem maioritariamente abaixo de 0.1 s. Em relagdo as quedas de

pressdo foi a Lei da Poténcia quem se aproximou mais do modelo Newtoniano. Por



ultimo, foi calculada a razdo de tensdo de corte entre os fluidos ndo-Newtonianos e o
fluido Newtoniano, dependendo a aproximacéo da velocidade de entrada utilizada. Esta

aproximacéo diferiu do modelo simplificado para o modelo real.

Em concluséo, verificou-se que o modelo simplificado, proposto no presente trabalho,
apresentou resultados compativeis e distintos do modelo real dependendo do estudo em

causa, ndo sendo possivel optar pela utilizagdo de um ou de outro modelo.

Palavras-chave: Imagiologia Médica, Biomodelos Virtuais, Aneurisma da Aorta

Abdominal, Dindmica dos Fluidos Computacional.
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Abstract

The surgical procedures required in the treatment of some diseases could be more simple,
cheap and efficient with the use of visualization technologies and tridimensional analysis
of the medical image. More than making easier the diagnosis, the virtual models let the
surgeons make a detailed plan and simulate the most risky surgeries. These virtual models
allow us to increase the visualization capacity, interaction and optimize a clinical

situation, making possible an early identification of health problems.

The main objective of this work is the analysis of the blood runoff in the abdominal aorta
in the presence of an aneurysm. The first step of the work consists in the anatomical data
extraction about aneurysms, from medical image data the reconstruction of the digital
biomodel and the use of appropriated software’s in a way to get a realistic model of the
artery in study. Therefore, it was done an numeric study in the biomodel that was build,
using the commercial software of computational fluid dynamic - Fluent. In the numerical
simulations done to the laminar runoff, the blood rheology was described under three
models: Newton model, Carreau model, and the Power law. With the use of those three
models was possible to evaluate the impact of the non-Newtonian properties of the blood.
Additionally, the simulations done in the biomodel, were done in similar geometry but
simplest. This analysis was done to check if in the studied conditions was possible to
have a simplified model without ruining the analyses of the runoff.

The obtained results in the study of the non-Newtonian and the Newtonian blood rheology
models, to the speed profile and deformation tax the behaviour of the Carreau was close
to the Newtonian because the deformation taxes were in the most below 0.1 s. About
the pressure drops was the Power law that was closer to the Newtonian model. Last, was
calculated the tension reason between non-Newtonian and Newtonian fluids, depending
the speed approximation of the entry used. This approximation was different in the

simplified and the real model.
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In summary, was observed that the simplified model, show compatible and distinct results
from the real model depending of the study in cause, making not possible to choose from

one model or another.

KEYWORDS: Medical Imaging, Virtual biomodels, Abdominal Aortic

Aneurysm, Computational Fluid Dynamics.
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Capitulo 1 — Introducéo

Este capitulo tem como finalidade uma introducéo ao tema do estudo que é descrito neste
relatério. Inicialmente é apresentado um resumo das diversas motivagdes que levaram a

realizacéo deste trabalho, juntamente com os objetivos do mesmo.

Seguidamente é exposta detalhadamente a estrutura adotada na elaboracdo deste

relatério final.
Motivacao

A obtencdo e andlise de imagens médicas é cada vez mais importante nas diversas areas
da medicina, contribuindo para o sucesso do tratamento do paciente. A Tomografia
Computorizada (TC) e Ressonancia Magnética (RM) sdo dois exames radioldgicos,
associados a programas computacionais de reconstru¢do 3D, que tém proporcionado
precisao e eficiéncia no diagndstico, planeamento e simulacdo cirurgica, possibilitando a
criacdo de modelos médicos virtuais e fisicos da estrutura desejada. Para que se possa
compreender a morfologia da doenca, o médico analisa cada fatia da seccdo transversal
do segmento em estudo e reconstroi mentalmente um modelo tridimensional. Posto isto,
e de modo a se obter um diagndstico preciso foram desenvolvidos softwares comerciais
para a reconstrucdo 3D de estruturas anatomicas a partir de imagens 2D. Estas geometrias
3D podem ser inseridas e editadas em programas CAD, da designacdo inglesa Computer
Aided Design, permitindo um melhor diagndstico e simulac¢Ges de técnicas cirdrgicas

num ambiente virtual.

Assim sendo o objetivo deste trabalho, inserido na Unidade Curricular de Projeto do

mestrado em Tecnologia Biomédica, é a extracdo de dados anatdmicos do aneurisma,
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uma patologia vascular humana, com recurso a imagiologia medica e a reconstrugéo dos
respetivos biomodelos digitais utilizando softwares apropriados. Para a reconstrucao dos
biomodelos recorreu-se aos seguintes softwares de reconstrucdo tridimensional de

estruturas anatémicas: InVVesalius, Mimics, 3DSlicer e o ScanlP.

Estes biomodelos foram utilizados para a simulacdo do escoamento sanguineo

recorrendo ao software da dinamica de fluidos computacional, FLUENT.

Estrutura do Relatorio

Este trabalho apresenta uma estrutura que permite ao leitor entender facilmente a sua
natureza, compreender todas as etapas realizadas, quer na parte de investigacdo, quer na

parte pratica e também de forma a incentivar o estudo nesta area.

No Capitulo 1, o presente capitulo, encontra-se uma introducdo ao relatdrio. Sendo
abordada a motivacdo, o objetivo deste trabalho e por fim a descricdo da estrutura deste

relatério.

No Capitulo 2 é efetuada uma revisdo bibliografica da area em estudo de forma a
compreender a evolucdo deste vasto campo do estudo da criacdo de biomodelos virtuais

através de softwares apropriados.

No Capitulo 3 sdo explorados os principios da Tomografia Computorizada, bem como
uma descri¢do do formato DICOM. Houve também a necessidade de introduzir diversos

fundamentos tedricos acerca da hemodindmica e aneurismas no Capitulo 4.

No Capitulo 5 é descrita a metodologia deste projeto seguido do Capitulo 6 em que sao
mencionados os resultados obtidos juntamente com a sua analise e discussdo. Finalizando
este projeto esta o Capitulo 7 onde se apresentam as conclus@es e propostas de trabalhos

futuros.



Capitulo 2 — O uso da
Biomodelacao Virtual e
Criacao de um Modelo 3D

Neste capitulo pretende-se realizar uma revisdo bibliografica acerca do assunto em
estudo neste relatorio — Simulacéo do escoamento sanguineo em biomodelos digitais - de
forma a demonstrar a evolucdo dos conhecimentos desta extensa area. Para tal, é
explicado o processo até a obtencéo do biomodelo virtual, sendo também referenciados
alguns estudos desenvolvidos por investigadores e as suas opinides. Ainda neste capitulo

sao referenciados os softwares utilizados nesta investigacao.

2.1 Engenharia Biomédica

Nas Ultimas décadas a medicina foi alvo de um grande avanco tecnolédgico devido ao
desenvolvimento da computacéo e a sua aproximacdo com a engenharia, resultando numa

melhoria na prética clinica e cirargica.

Assim, surgiu a Engenharia Biomédica como uma area multidisciplinar que combina
conhecimentos da quimica, fisica, biologia e medicina com as técnicas de engenharia
mecénica, engenharia elétrica, engenharia dos materiais, engenharia quimica, engenharia
fisica e informatica para a prevencdo, diagndstico e tratamento de doencas, para a
reabilitacdo dos pacientes e para a melhoria de satde (Enderle et al., 2005). O campo de

atuacdo da Engenharia Biomédica encontra-se ilustrado na Figura 1.



Orgdos Artificiais  Modelagdo Fisiologica Engenharia dos Tecidos

Biotecnologia Biomateriais

Biomecanica Biossensores

Engenharia Neural Proteses&Implantes

Engenharia Clinica  Informatica Médica Imagiologia Médica

Figura 1 - Areas de atuagio da Engenharia Biomédica (Adaptado de Enderle et al., 2005).

A Imagiologia Médica € a area estudada neste projeto e segundo Nisert et al., (2009)

apresenta trés areas especificas de aplicacéo:

v Solugdes para a relacdo médico/paciente, como por exemplo, receituario

eletrdnico;
v Revisao e compilacdo da literatura médica;

v Aquisicdo e processamento de imagens 3D.

Focando a area de aquisi¢cdo e processamento de imagens 3D, uma vez que € o tema em
que este trabalho vai incidir, existem varias aplicacbes computacionais. Como por
exemplo, a reconstru¢cdo 3D de componentes bioldgicos, 0 mapeamento de imagens
médicas identificando possiveis problemas estruturais em tecidos, a avaliacao de esforcos
em estruturas dsseas e préteses, o auxilio em cirurgias controladas com precisdo, entre
outras (Souza et al., 2003). Segundo Hasman et al., (1996), a modelacdo de sistemas
bioldgicos € bastante importante na Imagiologia Médica, sendo aplicada em processos de
decisdo médica por meio do uso de softwares. Posto isto, diversos softwares tém sido
desenvolvidos para o processamento de dados bioldgicos, melhorando a precisdo e

eficiéncia do diagndstico do médico.

2.2 Biomodelacgéo

A biomodelacdo ¢ um termo que mostra a habilidade de reproduzir as carateristicas

morfoldgicas de uma estrutura anatdbmica num modelo fisico. Mais detalhadamente, a
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biomodelacdo permite o processamento dos dados morfolégicos pelo computador de
modo a criar um modelo virtual convertendo-o num modelo fisico através de uma

maquina de prototipagem rapida (D’Urso et al., 1999).

Esta técnica de biomodelacdo pode ser dividida em duas etapas: a biomodelacao virtual
e a biomodelacao fisica. A biomodelacdo virtual, abordada neste trabalho, é a etapa
responsavel pela criagdo e manipulagdo de um modelo digital de modo a melhorar a
visualizagdo anatdmica, como por exemplo, a imagem 3D de uma estrutura esquelética
gerada a partir de imagens de TC (Groesel et al., 2009). Na Figura 2 esta representada a

reconstrucdo 3D do térax de um paciente atraves do software InVesalius.

Figura 2 - Biomodelo virtual do torax criado no software InVsalius.

2.2.1 Beneficios

O biomodelo 3D permite que 0 médico explique todos 0s passos da cirurgia a sua equipa
e ao paciente uma vez que se pode visualizar a estrutura de interesse. Assim, o cirurgido
pode simular as suas técnicas cirurgicas, reduzindo assim o tempo da operagao e 0s seus
riscos (Antas, 2007; Ferraz, 2009).

Outros beneficios dos biomodelos 3D sdo a obtencdo de medidas reais diretamente sobre
0 modelo, reducdo da possibilidade de erros médicos, reducdo do custo global de

tratamento e melhores resultados finais (Robiony et al., 2007).



2.2.2 Processo de Obtencdo do Biomodelo

Para a producdo dos biomodelos sdo necessarias trés etapas principais: aquisi¢do das
imagens médicas através de um exame radioldgico (TC ou RM) em formato DICOM,

segmentacdo das imagens e por fim a obtencdo do biomodelo virtual (Figura 3).

Exame radlolomV

Imagens médicas 2D

Biomodelo virtual

Figura 3 - Processo de obteng¢do de um biomodelo virtual (Adaptado de Sugimoto, 2009).

Aquisicdo das Imagens do Paciente

Os equipamentos de RM e de TC evoluiram consideravelmente desde o seu aparecimento,
sendo hoje conhecidos como os dois melhores métodos para a aquisi¢ao de informacdes
de diagndstico e planeamento cirdrgico.

Para o processo de aquisicdo de dados, o paciente é submetido a um exame radiolégico
de modo a analisar a regido acometida, produzindo-se uma sequéncia de imagens

baseadas nas secgdes transversais do tecido analisado.

Os dados de saida dos equipamentos de TC e RM encontram-se no formato DICOM.
Adquiridas as imagens neste formato, estas devem ser processadas em softwares
dedicados, onde serdo editadas e segmentadas para a obtencdo do modelo 3D virtual.
Nesta fase as estruturas anatomicas devem ser bem identificadas para se proceder a

geracao do modelo.



Segmentacéo das Imagens e Obtencédo do Biomodelo 3D Virtual

De modo a facilitar o processamento e andlise de imagens médicas sdo utilizados
computadores. Estes apresentam algoritmos que permitem delinear estruturas anatomicas
e outras estruturas de interesse. Estes algoritmos tém o nome de algoritmos de
segmentacdo tendo um importante papel em imagens biomeédicas uma vez que permitem
diagnosticar e localizar patologias, permitem a realizacdo de um estudo de estruturas
anatémicas e o planeamento e tratamento cirdrgico por computador (Pham et al., 2000).

Para dar inicio ao processo de segmentacao faz-se a importacao dos arquivos no formato
DICOM num software de processamento de imagens medicas. A precisdo dos objetos

obtidos nesta fase é essencial para a qualidade do biomodelo virtual (Pompei et al., 2002).

A segmentacdo de imagem permite, entre outras coisas, uma melhor extracdo da
informacdo presente numa imagem em estudo como, as regides de tecidos, 6rgaos,
estruturas anatomicas, entre outras, tornando possivel uma melhor compreensdo da

mesma.

O threshold é uma das ferramentas mais préaticas e Uteis para se realizar a segmentagao.
Este método é um algoritmo computacional utilizado para separar de forma automatica
as estruturas de um tecido, baseando-se na definicéo de intervalos de densidade de cinza
que expressam apenas 0s pixels que correspondem ao tecido de interesse. O objetivo
principal é identificar os pixels que pertencem a uma determinada estrutura. O threshold
¢ feito para um corte 2D sendo depois aplicado em todo o biomodelo. Para tal, é
determinada a faixa dos niveis de cinza que se quer representar. Depois de determinado
o intervalo, observa-se na imagem original, se as estruturas desejadas estdo dentro do
mesmo. Se o intervalo for atribuido incorretamente, ird ocorrer um efeito chamado dumb-
bell. Este efeito pode alterar o modelo, resultando num espessamento ou afinamento das

estruturas de interesse, atribuindo portanto erros dimensionais (Meurer, et al., 2008).

Se a segmentacdo automatica utilizando o comando threshold ndo aplicar o resultado
esperado, as imagens devem ser editadas manualmente, fatia a fatia, aplicando
ferramentas como pintar, apagar, cortar e selecionar. Portanto, recorre-se a segmentacao
manual quando a regido de interesse possui estruturas pouco diferenciadas ou quando ha
a presenca de artefactos metalicos como proéteses, implantes ou restauracfes dentarias
(Meurer, 2002).



Obtencéo do Biomodelo 3D Virtual

Depois das imagens 2D estarem segmentadas, o software de reconstrucao reconhece em
cada fatia as areas definidas pelo operador e a partir da sobreposi¢cdo das mesmas é gerado
um modelo virtual 3D. Se o modelo obtido ndo for o esperado, pode-se editar

manualmente as fatias de modo a obter um modelo melhor.

De seguida, os dados deste modelo virtual sdo exportados para o formato STL que é
facilmente compreendido pelo equipamento de prototipagem rapida de modo a executar

a construcao de um protdétipo fisico.

O processo de manipulagdo das imagens biomédicas requer softwares especificos, como
é 0 caso do Mimics®, InVesalius®, ScanlP® e 3DSlicer®.

2.2.3 Relatos de Casos em Biomodelacao

O principal beneficio da biomodelacdo na medicina é o diagndstico e planeamento

cirdrgico precisos.

Robiony et al., (2007) mostra a importancia do uso da biomodelacéo virtual. Este estudo
relatou o caso de um paciente com microssomia (desordem congénita que afeta o
desenvolvimento da metade inferior da face, causando assimetria) submetido a correcdo
mandibular. Foram utilizados dados anatémicos capturados por um exame radioldgico
para reconstrucdo 3D da face do paciente, onde foi realizado o estudo de ressecéo 4ssea,
projeto e posicionamento do distrator sobre a mandibula (Figura 4). Baseados nas
possibilidades técnicas, o cirurgido e o especialista em engenharia inversa analisaram
inicialmente a viabilidade e efeitos de procedimentos operatérios em ambiente virtual,
realizando o corte da mandibula e posicionando-a em diversos pontos do espaco. Foi
entdo projetado o distrator em software CAD sobre a mandibula posicionada
corretamente de modo a obter um melhor movimento mandibular. Assim, através deste
caso clinico, os autores observaram a existéncia de varias vantagens obtidas pela técnica
de biomodelacio virtual. E um sistema de baixo custo, auxilia o cirurgi&o no planeamento
de ressecOes 6sseas, reduz o tempo e custo da operacdo, possibilita infinitas simulagdes

virtuais e permite realizar algumas avaliacfes que sdo impossiveis ou muito complexas



de se obterem num modelo fisico, como por exemplo, medidas de distancias, angulos,

volumes e areas.

Figura 4 - Visdo geral da microssomia e simulag¢do de dispositivo distrator (Robiony et al., 2007).

Foi desenvolvida uma protese auricular para um paciente portador de uma deficiéncia
fisica no ouvido externo por Subburaj et al. (2007). A geometria e posi¢do do ouvido
foram obtidas através da reconstrugdo 3D (Figura 5), usando um software de modelacéo
médica. O biomodelo virtual do ouvido externo sadio foi espelhado e sobreposto na
posicdo exata do lado afetado, obtendo a geometria final da prétese. Apds a fase de
projeto, o biomodelo fisico foi produzido pelo processo de prototipagem rapida, onde se
obteve um molde em polimero. Este molde foi preenchido com silicone na cor apropriada
para gerar 0 modelo final da prétese, que foi implantada sobre a deficiéncia. Posto isto e
segundo os autores, a metodologia auxiliada por computador permitiu um elevado nivel
de reproducdo em termos de formas, tamanho e posicdo da protese, além de uma

significante reducdo do tempo de correcdo se comparado a técnicas convencionais.

Figura 5 - Biomodelos Virtuais antes e depois da reconstrugdo da orelha (Subburaj et al., 2007).



Segundo Nakajima et al. (2005) foram usados modelos 3D reconstruidos a partir de
imagens de ressonancia magnética na regido cerebrovascular para planear cirurgias de 16
pacientes com diversas patologias cerebrovasculares. O objetivo foi estudar os casos
destes pacientes de forma a determinar as vantagens deste método no tratamento de lesdes

vasculares.

Foi entdo utilizado o modelo virtual no planeamento cirargico de modo a facilitar a
selecdo da melhor intervencdo cirdrgica para aqueles casos que permitiu avaliar o nivel
de risco operatorio em caso de cirurgia, localizar as lesdes intra-operatorias em conjunto
com imagens de video e ainda o volume exato da lesdo. Foram também utilizados de

modo a melhorar o treino do cirurgido.

2.3 Softwares Dedicados ao Diagnostico e Planeamento
Cirargico

Nesta seccdo serdo abordadas as ferramentas de software que tornaram possivel a leitura
das imagens no formato DICOM, processar, analisar e visualizar o volume 3D formado
a partir das fatias 2D, de modo a fornecer uma melhor simulagdo e planeamento cirurgico,
auxiliado por um modelo virtual exposto no ecrd do computador, no local de trabalho do

cirurgido (Santa Barbara, 2006).

Para a manipulacdo de imagens biomédicas sdo necessarios softwares especificos. Estes
programas computacionais devem funcionar como uma interface eficiente entre as
imagens tomograficas e o equipamento de prototipagem réapida, permitindo a construcédo
dos modelos reais, a partir das imagens virtuais (Souza et al., 2003).

Muitos softwares foram desenvolvidos tanto por centros de pesquisas como por empresas
comerciais, sendo que alguns deles sdo softwares livres e estdo disponiveis na Internet:
InVesalius 3.0 e 3DSlicer. Outros dois softwares abordados nesta pesquisa séo o Mimics

e 0 ScanlP sendo estes softwares comerciais.

Todos estes softwares tém em comum o facto de exigirem um certo conhecimento em

processamento de imagem. Cada um tem uma metodologia propria para tratar a imagem
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e um conjunto de algoritmos implementados especificos no qual o utilizador necessita de
se adaptar (Santa Barbara, 2006).

O software livre € um programa com permisséo aberta para o seu uso, copia e distribuicédo
na sua forma original ou modificado pelo utilizador, podendo ser redistribuido com ou
sem custo (Dipold, 2005).

Para ser caraterizado como um software livre, o codigo fonte do programa deve estar
disponivel para todos. Este codigo fonte é o programa escrito por um programador que

posteriormente é compilado num formato auto-executado no computador (Dipold, 2005).

Um software comercial é desenvolvido por uma empresa com o objetivo de auferir lucros

com a sua utilizacéo.

2.3.1 InVesalius® 3.0

O InVesalius (Centro de Tecnologia da Informacdo Renato Archer — CTl, Brasil) é um
software livre utilizado para o processamento de imagens médicas com o objetivo de dar
auxilio a medicos no diagnéstico e planeamento cirlrgico através da criacdo de

biomodelos 3D de estruturas anatémicas, a partir de imagens de TC e/ou RM.

O nome InVesalius foi uma homenagem ao médico Andréas Vesalius, nascido em
Bruxelas a 31 de Dezembro de 1514.

Este software, inicialmente, foi criado para a manipulacdo de dados de tecidos
duros/ossos. Posteriormente, verificou-se que alguns tecidos moles como o caso de
aneurismas, quando previamente tratados com filtros, por exemplo, poderiam ser

visualizados e segmentados.

A partir de imagens no formato DICOM, o software é capaz de criar uma sequéncia de
visualizagdo das se¢des transversais da area em estudo, navegar entre elas e segmenté-las

por meio de mascaras de acordo com o interesse do usuario (Figura 6) (Promed, 2015).
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Arquivo Editar Opcées Ajuda
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1. Carregue os dados v |Fatia axial B  Fatia sagital 8
2. Selecione a regido de interesse
3. Configure a superficie 3D
4, Exporte os dados

Fatia coronal B Volume

Figura 6 - InVesalius 3.0.

O InVesalius 3.0 oferece ainda algumas ferramentas para auxilio no diagnostico clinico.
Apos a reconstrucdo 3D do biomodelo, é possivel realizar medidas de distancias e angulos

entre estruturas, assim como obter o volume total da geometria.

2.3.2 3DSlicer®

O 3DsSlicer é um software de cédigo aberto, que em 1998 comegou como um projeto de
tese de mestrado entre o Laboratdrio de planeamento cirdrgico no Hospital Brigham and

Women’s e o Laboratério de Inteligéncia Artificial do MIT.

A plataforma do 3DSlicer fornece funcionalidades para segmentacdo, registo e
visualizagdo tridimensional de dados de imagem multimodais. Este tem sido utilizado
numa grande variedade de investigacGes clinicas. Na investigacéo sobre a terapia guiada
por imagem, o 3DSlicer é frequentemente usado para construir e visualizar conjuntos de
dados de MRI que estdo disponiveis pré e intra-operatdrio de modo a permitir a aquisi¢do

de coordenadas espaciais para 0 acompanhamento de instrumentos (3DSlicer).

2.3.3 Mimics®

O software MIMICS (Materilise’s Interactive Medical Image Control Systems) da

empresa Materialise, € um software interativo que permite a visualiza¢éo e segmentagdo
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de imagens médicas. Na area médica, este software é utilizado no diagnostico e
planeamento cirdrgico. Permite ao cirurgido controlar e segmentar imagens, bem como
remover artefactos provenientes de restauracfes metalicas, proteses ou osteossinteses.
Um modulo separado esta disponivel para definir e calcular as informacdes necessarias a
criacdo de modelos em todos os sistemas de prototipagem. Permite criar uma méscara de
segmentacdo para realcar a regido de interesse na construgdo dos modelos tridimensionais
(Materiallise, 2007).

2.3.4 ScanlP®

O software ScanlIP da empresa Simpleware é um pacote de software para processamento
de imagem que oferece uma vasta gama de ferramentas para segmentacao e visualizacao,
permitindo ao usudrio criar varias mascaras (modelos). As ferramentas de segmentacao
incluem o thresholding, regido de crescimento, operacdes booleanas e morfoldgicas,
preenchimento de fluido, ponto de edicdo, cheque de sobreposicao, filtros para reducao

de interferéncia, entres outros (Simpleware, 2007).
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Capitulo 3 - Obtencéo de
Dados a Partir da TC

Como esta ilustrado na Figura 7, o objetivo deste capitulo é explorar os principios da
reconstrucao tomografica, os tipos e etapas existentes da tomografia e uma breve anélise
ao formato DICOM.

Obtencao de
dados a partir da
tomografia
orizada

Principio de Tipos de Etapas da Formato DICOM
funcionamento tomografia tomografia

da tomografica computorizada computorizada

- Tomografia - Varrimento
Planar - Reconstrugao
- Tomografia - Conversao
Helicoidal

Figura 7 - Esquema da tomografia computorizada.

3.1 Principio de Funcionamento da TC

A tomografia computorizada ¢ uma imagem tridimensional construida a partir de

projecdes bidimensionais de imagens de raio X.

Uma das suas vantagens é o facto de permitir o estudo de secc¢des transversais do corpo
humano. Isto é uma vantagem sobre a radiografia convencional uma vez que permite a
detecdo e o estudo de anomalias que ndo seria possivel a ndo ser através de metodos

invasivos.
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O facto de utilizar radiacdo é uma desvantagem para a TC uma vez que cria um efeito
prejudicial para o corpo humano, principalmente em células que se multiplicam

rapidamente podendo causar mutacdes genéticas.

Resumidamente, uma TC indica a quantidade de radiacéo absorvida por cada por¢éo de
seccdo analisada, traduzindo essas variacBes numa escala de cinza. Assim, zonas com
diferentes densidades apresentam diferentes tons de cinza possibilitando assim a sua
distincéo.

Segundo Santa Barbara, (2006), durante o exame de TC, o gantry da uma volta completa
em torno do paciente, a ampola liberta raios x e quando atravessam o corpo do paciente
sdo captados na outra extremidade pelo detetor. Estes dados sdo processados pelo
computador, analisando as variacGes de absor¢do ao longo da sec¢do em estudo. De
seguida é construida uma imagem digital representada por uma matriz atraves do
computador. Como ja foi mencionado anteriormente, cada elemento da imagem da matriz
apresentara um tom de cinzento correspondente a escala de Hounsfield (criador do

primeiro aparelho de tomografia computorizada).

3.2 Tipos de Tomografia

Tomografia Planar

Na tomografia planar os detetores estdo fixos a volta do paciente, e o tubo de raio x faz
um movimento de rotacdo completo sem a mesa se movimentar; as exposi¢oes a radiacao
ocorrem uma de cada vez, sendo que entre uma imagem e outra € necessaria a
movimentacdo da mesa. O intervalo entre os cortes é determinado pela quantidade de
movimento da mesa, sendo portanto o tempo total do exame aumentado devido ao tempo
necessario para o reposicionamento da mesa a cada corte. Uma das limitacbes deste
método é o facto do conjunto de dados ser fixo para cada fatia especifica de tecido, ou
seja, a espessura da fatia, a posicdo e a orientacao sdo fixas durante a fase de varrimento

(Meurer, 2002; Santa Barbara, 2006). Este método & descrito na Figura 8.
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Figura 8 - Tomografia Planar (Santa Barbara, 2006).

Tomografia Helicoidal

No varrimento helicoidal a mesa movimenta-se em dire¢do ao gantry e a fonte executa
um movimento rotacional continuo, rodando o tubo de raio x em hélice em torno do
paciente. A maior vantagem deste tipo de tomografia é o facto de produzir um conjunto
de dados continuos, que se estendem sobre todo o volume do corpo, de modo a que 0s
dados ndo sejam quebrados em fatias. Apresenta também como vantagem a reducdo da
dose de radiacdo no paciente (Meurer, 2002; Santa Barbara, 2006). A Figura 9 mostra

este processo.

MOVIMENTO

CONTINUO o g
< A e ‘C\“_j’
b @RIV g 7 M B |

DISTANCIA POR REVOLUCAO

~ : .
D LARGURA DO FEIXE
PITCH = — -~

Figura 9 - Tomografia helicoidal (Santa Barbara, 2006).
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3.3 Etapas da Tomografia Computorizada

Existem trés etapas para a formacao da imagem em tomografia computorizada sendo elas,
0 varrimento (produgdo de dados), a reconstrucdo da imagem digital e a converséo

analdgica para digital.

Varrimento

Esta fase ocorre quando hé a producéo de dados. Um feixe de raio x, em forma de leque,
é passado em torno do paciente. A quantidade de radiacao que penetra o corpo do paciente
¢ medida através de um complexo conjunto de detetores de raios X onde,
simultaneamente, vai recolher esses raios no lado oposto a ampola apds a sua passagem

através do paciente (Santa Barbara, 2006).

Fase da Reconstrucéo da Imagem

Esta fase € a fase onde se processam os dados adquiridos e se forma a imagem digital.
Ap0s os dados serem processados € construida uma matriz bidimensional de modo a ser
construida a imagem digital. Aqui cada elemento da matriz, denominado de pixel, recebe
um valor numérico de TC que apresentardo um tom de cinzento correspondente a escala
de Hounsfield. Estes tons de cinzento estdo associados as diferentes densidades das

estruturas anatdmicas (Santa Barbara, 2006).

Conversdo de Digital para Analdgica

Nesta fase € reconstruida uma imagem tridimensional, do interior do corpo do paciente,
pelo computador. O resultado da imagem de TC vai mostrar apenas 0s varios tons de
cinzento, ou seja, do preto até ao branco. Esta variacdo de tons vai permitir identificar
por exemplo a densidade do tecido examinado, a sua constitui¢do dssea, tumoral e liquida
(Santa Barbara, 2006).
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3.4 Formato DICOM

DICOM é o formato em que os dados de saida do equipamento de TC se encontram. A
criagédo deste formato teve como objetivo facilitar a troca de informacao entre hospitais e
clinicas de radiologia garantindo o reconhecimento e correta interpretacdo das imagens
(Bazan, 2004).

Este protocolo foi desenvolvido na década de 1980 pela industria da imagem,
representada pelo National Electrical Manufacturers Association (Nema) e pelo
American College of Radiologists (ACR) (Meurer, 2002).

Contudo, apesar do beneficio deste formato para os profissionais de salde, o
conhecimento dos radiologistas sobre 0 mesmo é bastante limitado. Isto, devido a dificil
leitura do material de referéncia e descricdo. A Tabela 1, representa a nomenclatura de
dados do protocolo DICOM (Santa Barbara, 2006).

18



Tabela 1 - Protocolo DICOM (Adaptado de Santa Barbara, 2006).

Exemplo de Protocolo DICOM

Nome do Arquivo 1.2.840.xxxxX.3.152.348.2.28.1894364 74
1 Identifica o International Standards Organization (1SO)
2 Identifica o grupo dentro do ISO
840 Cadigos especificos da organizacao do pais membro (US for ANSI)
XXXXX NUmero que identifica uma organizacdo especifica
3 Fabricante ou utilizador definido pelo tipo de dispositivo (ex. TC)
152 Namero de série definido do fabricante ou utilizador
348 NUmero unico de Estudo
2 Ndmero Gnico de Série
28 NUmero Unico de Imagem
189436474 Data e hora no ponto de aquisi¢do da imagem
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Capitulo 4 — Hemodinamica
do Sistema Cardiovascular
Circulatorio

Neste capitulo é feita uma abordagem a hemodinamica, area inserida na mecanica dos
fluidos com o intuito de estudar o escoamento sanguineo no sistema cardiovascular. E
efetuada uma breve introducdo a hemodindmica, seguida de uma descricdo mais
detalhada do sistema vascular sanguineo. Sdo ainda descritas as carateristicas e funcdes

do sangue. Por ultimo é feita uma abordagem aos aneurismas e a sua hemodinamica.

4.1 Introducéo

A hemodindmica é uma area da mecanica dos fluidos cujo objetivo é estudar o
escoamento do sangue nos vasos sanguineos. A compreensdao da hemodinamica é
essencial para prever o fluxo sanguineo dos pacientes, desenvolver ferramentas de
diagnostico de doencas, elaborar procedimentos que imitam ou alteram o fluxo sanguineo
e, assim, tratar doencas vasculares. A caraterizacdo do fluxo e da resposta dos vasos
sanguineos € assim importante para compreender o comportamento normal e patoldgico

do sistema vascular humano.

Segundo Pinho (2011) o sangue é um fluido em movimento, de forma continua, capaz de
proporcionar um adequado transporte de oxigénio e substancias nutritivas aos diferentes

orgdos, bem como participar na remocao de dioxido de carbono e de substancias toxicas.

Por definicdo, um fluido € uma substancia que se deforma continuamente quando sujeito
a uma tensdo de corte. Entende-se por tensdo o resultado dos esforgos internos que
ocorrem como reacdo a forcas externas aplicadas sobre o fluido, ou como reacao de forgas

internas (Seeley et al., 2007).

Existem dois tipos de tensdo: a tensé@o de corte e a tensdo superficial. A primeira, € uma

tensdo resultante de uma forca tangencial aplicada sobre a superficie do fluido que induz
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a sua deformacdo continua, por outras palavras, o escoamento do fluido ocorre enquanto
a tensdo de corte se fizer sentir. A tensdo superficial relaciona-se com as propriedades
coesivas dos fluidos, sendo capaz de explicar fendmenos como a formacéo de gotas ou a

flutuacéo de pequenos objetos (Lima et al., 2012).

Outras carateristicas importantes que descrevem o escoamento dos fluidos sdo a
velocidade, a densidade, a viscosidade e a temperatura. A velocidade de um fluido
descreve a variacdo do seu deslocamento em relagdo ao tempo. A densidade é uma
propriedade fisica que corresponde a razdo da quantidade de matéria, ou massa, por
unidade de volume. A viscosidade é uma propriedade intrinseca de cada fluido e
carateriza as tensdes internas que se criam entre moléculas vizinhas, resultando no

deslocamento destas a diferentes velocidades (Lima, 2007; Stuart and Kenny, 1980).

4.2 Sistema Cardiovascular

O sistema cardiovascular € um sistema circulatorio fechado que contribui para a
manutencdo da homeostasia do organismo. O coracdo e 0S Vvasos Sanguineos,
nomeadamente, as artérias, as arteriolas, as veias, as vénulas e os capilares fazem parte

deste sistema circulatério (Figura 10).

Os vasos sanguineos estdo revestidos por células endoteliais, que conferem uma
superficie lisa e brilhante, favorecendo o escoamento do sangue com 0 minimo atrito
(Giomar, 2008; Gilson et al, 2003).

Veia Capilar

Figura 10 - Vasos Sanguineos (adaptado de Pinho, 2011).

Neste sistema o coracao serve de bomba, e 0s vasos sanguineos conduzem o sangue desde
0 coragdo até aos tecidos, como se pode visualizar na Figura 11. Assim, a circulacéo
sanguinea ocorre através de dois percursos distintos: a circulagcdo pulmonar e a circulacdo
sistémica. O sangue proveniente dos tecidos entra no coracdo primeiro pela auricula
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direita, chegando ao ventriculo direito. Quando este enche, contrai e envia 0 sangue para
a artéria pulmonar, onde inicia a circulagdo pulmonar. A artéria pulmonar conduz o
sangue venoso para os pulmdes de modo a ocorrerem as trocas gasosas. Nos capilares
pulmonares, o didxido de carbono é libertado da corrente sanguinea e 0 oxigenio propaga-
se no sangue. O sangue arterial entra nas veias pulmonares e retorna ao coragédo pela
auricula esquerda passando depois para o ventriculo esquerdo. Este, quando enche,
contrai e impulsiona 0 sangue para a artéria aorta, onde se inicia a circulacao sistémica.
Da artéria aorta o0 sangue é conduzido para todas as partes do corpo atraves das artérias

de maior calibre para as de menor calibre (Lima et al., 2012; Seeley et al., 2007).

Capilares ) _

nos tecidos F f A Circulacdo -
; paraos

iy tecidos

Pulmao

Capilares
Circulagao pulmonares
pulmonar

| Circulagdo
sistémica

L - - \
e : Lado
| esquerdo
do coragdo

Lado direito do coracao

Circulagao para
. Capilares ostecidosda —I
: . porcao inferior
dos tecidos do corpo
co, O,

Figura 11 - Esquema da Circulagdo Pulmonar e Circulagdo Sistémica (Seeley et al., 2007).

4.3 O Sangue

O sangue é um fluido complexo que consiste numa suspensdo de elementos celulares,
tais como os globulos vermelhos, glébulos brancos e plaguetas num liquido Newtoniano,
o0 plasma. Pode ser descrito como um fluido opaco, com viscosidade superior a da agua.
Um homem adulto possui em média entre 5-6 litros de sangue, enquanto que numa

mulher adulta o volume médio de sangue é de aproximadamente 4-5 litros.
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O sangue apresenta um importante papel na homeostasia, ou seja, no estado de equilibrio
do corpo. O transporte de oxigénio e nutrientes a todos os 6rgdos bem como a captacdo
e eliminacdo de gas carbdnico e detritos resultante do metabolismo sdo algumas das

funcBes executadas pelo sangue (Lima et al., 2012; Seeley et al., 2007).

4.3.1 Propriedades Reoldgicas do Sangue

A reologia € a ciéncia que estuda o escoamento da matéria e as suas deformacdes,
podendo também ser aplicada para perceber o mecanismo de fluxo do sangue e das células

que este envolve (Cowan et al., 2012).

Um fluido € uma substancia que se deforma continuamente quando sujeito a uma tensao
de corte. A grande maioria apresentam carateristicas reoldgicas ndo-Newtonianas como
por exemplo tintas decorativas, colas, produtos de cosmética e beleza, produtos

alimentares no estado liquido, entre outros.

Os fluidos podem ser classificados como Newtonianos e ndo-Newtonianos, de acordo

com o seu comportamento reoldgico.

Quanto aos fluidos Newtonianos, apresentam uma viscosidade constante obedecendo
assim a lei de Newton da viscosidade e uma tensdo de corte diretamente proporcional a

taxa de deformacédo, como mostra a equacéo (4.1).

6=py (4.1)

Onde 6 ¢ a tenséo de corte, y ¢ a taxa de deformacéo e p a viscosidade.

Os fluidos Newtonianos apresentam um comportamento viscoso ideal onde a variagdo da
taxa de deformacéo e tensdo de corte € linear. A &gua, o plasma, solugdes de aglcar e 0

0leo vegetal sdo alguns exemplos destes fluidos.

No entanto, para os fluidos ndo-Newtonianos a tensdo de corte (6) ndo € diretamente
proporcional & taxa de deformacdo (y). Assim, a viscosidade vai variar de acordo com o

grau de deformacéo aplicada e o tempo que esta é aplicada.
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Os fluidos ndo-Newtonianos podem ainda ser classificados em dois grupos,
independentes do tempo e dependentes do tempo. Os fluidos n&o-Newtonianos
independentes do tempo podem ser classificados como: dilatantes sendo a viscosidade de
corte maior com o aumento da taxa de deformacao, pseudoplasticos em que a viscosidade
de corte diminui com o aumento da taxa de deformacdo e plasticos de Bingham que
necessitam de uma tensdo de corte inicial para comegarem a escoar mostrando um
comportamento Newtoniano a partir de uma tensdo limite de escoamento, designada
tensdo de cedéncia. Quanto aos fluidos dependentes do tempo existem os fluidos
tixotropicos e os reopéticos, sendo os primeiros aqueles que a viscosidade diminui com o

tempo e o0s segundos a viscosidade aumenta com o tempo para uma taxa de corte fixa.

4.3.2  Modelos Reoldgicos

Existem varios modelos matematicos para descrever o comportamento dos fluidos néo-

Newtonianos Viscosos.

No caso particular do sangue, a sua reologia pode ser descrita, entre outros, pelo modelo

de Carreau, Lei da Poténcia e até mesmo pela Lei de Newton (Johnston et al., 2004).

Lei da Poténcia

A Lei de Poténcia, também conhecida por modelo de Oswald-de-Waele é 0 modelo mais

utilizado para o escoamento de fluidos (Bird et al., 1987).

Este modelo é descrito pela seguinte equacdo:

u=k(y)™, (4.2)

onde, k € o fator de consisténcia, a taxa de deformacéo e o n o indice de fluxo. Para n>1
a expressdo anterior descreve o comportamento dos fluidos dilatantes, para n<1 descreve
0 comportamento dos fluidos pseudoplésticos e para n=1 esta lei traduz o comportamento

de um fluido Newtoniano.
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Modelo de Carreau

O modelo de Carreau é descrito pela seguinte equacéo:

K=+ (Mo-) [1+(0)%] )72 (4.3)

onde, U é a viscosidade, w4 € a viscosidade a uma taxa de corte elevada, o é a viscosidade

a uma taxa de corte baixa, A € uma constante de tempo e n o indice de fluxo.

Segundo Bird et al. (1987), a baixas taxas de corte, a tensdo de corte é proporcional a taxa
de deformac3o, e a viscosidade aproxima-se a um valor constante. A medida que a taxa
de corte aumenta, a viscosidade decresce, e para taxas de corte muito elevadas a

viscosidade torna-se novamente independente da taxa de corte.

Para o caso particular do sangue os parametros reoldgicos sdo os apresentados na Tabela
2.

Tabela 2 - Modelos reolégicos do sangue e respetivos parametros [adaptado de Johnston et al., 2004].

Modelos do sangue Viscosidade Efetiva p

Power Law k=0.0035 Pa.s, n=0.6

Carreau A=3.313s, n=0.3568, Mo=0.056 Pa.s,
1=0.00345 Pa.s

4.3.3  Fluxo Sanguineo

O fluxo sanguineo normal numa artéria é laminar, isto €, os elementos celulares fluem no
centro da artéria, separados do endotélio por uma camada de plasma mais lenta (Figura
12)

N
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Figura 12 - Fluxo sanguineo numa artéria (Carneiro, 2009).

Quando o sangue flui com maior velocidade ou passa por uma obstrucdo, ha transi¢éo de
fluxo laminar para turbulento. O perfil parabdlico do sangue é alterado, movendo-se

desordenadamente.

Nas artérias que apresentam ramifica¢fes ou bifurcacdes existe uma maior formacéo de
placas ateroscleréticas. Este facto permite a formacdo de zonas de baixa velocidade
préximo da obstrucdo, aumentando a queda de pressdo e a resisténcia ao fluxo. O fluxo
reverso na vizinhanca a deformacdo aumenta, fazendo com que esta area fique mais

vulneravel a aterosclerose (Lee et al., 2000).

Assim, o desenvolvimento de placa torna-se mais propicio em zonas de deformacdes de
grandes bifurcacdes, tais como cardtida, coronaria, renal e iliaca (Figura 13), devido a
diminuicdo da tenséo de corte e ao fluxo reverso (Malek et al., 1999).

Arténia cardtida

/ Artéria aorta

} "N/ / Arténa renal
- !

Figura 13 - Localizagdo das principais artérias sanguineas (Carneiro, 2009).
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4.4  Aneurismas

Os aneurismas sao definidos como uma dilatacdo anormal localizada de um vaso
sanguineo. A sua incidéncia tende a aumentar com a idade, podendo ser congeénitos ou
adquiridos. Apos a formacao do aneurisma, a pressao e as tensdes de corte exercidas pelo
escoamento sanguineo na parede do vaso, podem causar uma expansao gradual e quando
a parede deixa de aguentar a pressao interna do escoamento pode ocorrer a rutura do

aneurisma.

Os aneurismas podem ser classificados de acordo com a sua geometria e localizagdo
dentro do corpo humano, podendo ser: fusiforme e sacular (Figura 14). O fusiforme ¢é
maioritariamente encontrado na aorta abdominal ou na artéria poplitea apresentando uma
forma alongada, e o sacular (forma esférica) € predominantemente encontrado nas

principais artérias da circulagéo cerebral.

Kevaurionassaetian Aneunisma fusiforme

Figura 14 - Classificagao dos aneurismas segundo a sua forma (Marcos, 2011).

Relativamente as causas hemodindmicas da rutura do aneurisma existem duas teorias
correntes. Uma teoria declara que os aneurismas estdo sob uma baixa tensdo de corte na
parede (WSS, da designacdo em inglés Wall Shear Stress), o que desencadeia processos,
como a remodelacédo da parede arterial, que degradam a qualidade da mesma e originam
pontos enfraquecidos na parede do aneurisma, resultando na sua rotura. A segunda teoria
considera que 0s processos associados com elevadas tens6es de corte nas paredes sao

responsaveis pelos danos causados na parede do vaso, resultando também na sua rutura.
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4.5 Aneurismas da Aorta Abdominal

A aorta abdominal ¢ o maior vaso sanguineo do corpo humano, partindo do coracéo,
atravessa o abdomen e bifurca nas duas artérias iliacas que fornecem sangue aos membros
inferiores. Esta artéria é constituida por trés camadas de tecido distintas: a tdnica intima,
a tnica média e a tunica externa, também conhecida como tunica adventicia. A tanica
intima é composta por células endoteliais, sendo responsavel pelas propriedades
estruturais e elasticas da artéria. A tunica média é composta por células musculares lisas
e tecido elastico (Duarte et. al, 2004). Quanto a camada adventicia é constituida
principalmente por colagénio. O diametro normal da artéria aorta é de aproximadamente

2 cm portanto, um diametro de 3 cm ja € considerado um aneurisma (Cotran et al., 1994).

Os Aneurismas da Aorta Abdominal (AAA) sdo os mais frequentes, normalmente com
ocorréncia entre as artérias renais e as iliacas, e estdo associados a aterosclerose, tendo
mais incidéncia a partir dos 50 anos de idade. Este é definido como uma dilata¢&o do vaso

em gue o seu diametro aumenta pelo menos 50%.

Um estudo realizado por investigadores da Universidade de Yale mostra que a maioria
dos aneurismas cresce cerca de 0.12 cm por ano, apresentando um crescimento muito
lento, podendo entdo o aneurisma ter-se comecado a formar na juventude do paciente
(Lasheras, 2007).

Por muitos anos foi considerado que o AAA fosse o resultado do processo degenerativo
aterosclerdtico na aorta humana. Tanto o aneurisma como a aterosclerose, aumentam a
sua ocorréncia com a idade, esta suposicao foi aceite prontamente pela maioria dos
médicos. Porém, evidéncias clinicas e biogquimicas compilaram na Gltima década causas
diferentes e sugerem que fatores hereditarios e mudancas bioquimicas podem representar

um papel dominante na etiologia do AAA na maioria dos doentes.

45.1 Hemodinamica dos Aneurismas

Fry (1968) sugere que as regides sujeitas a alta tenséo de corte podem causar lesdes na

mecanica da parede do vaso sanguineo. Caro et al. (1971) afirmam que nas regifes de

baixa tensdo de corte nas paredes ocorre aterosclerose devido a baixa difusdo massica de

lipideos e dessa maneira permite um maior tempo de contacto entre as moléculas de
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lipideos e a parede da artéria. Regibes de escoamento com baixa velocidade de
recirculacdo sao fortemente suscetiveis a formacédo de trombos (Legendre et al., 2006).

De acordo com Wang (2001), a tenséo de corte e a pressdo na parede apresentam-se como
carateristicas importantes de modo a entender as consequéncias da carateristica do
escoamento sobre as células endoteliais dos vasos sanguineos. Estas células estdo
permanentemente expostas as tensdes de corte. Dependendo da magnitude das tensdes de
corte, estas tensdes podem estar dentro de uma gama considerada prejudicial as células
endoteliais (Malek et al., 1999). A gama de valores normais, de um padréo fisioldgico,
para as tensdes de corte situa-se entre 1.0 a 7.0 Pa. Por outro lado, quando estes valores
das tensbes de corte aumentam para valores maiores do que 10 Pa, existe uma
predisposicédo para a trombose. Quando as tensdes crescem para valores maiores do que
35 Pa, ocorre a lesdo e denudacédo do endotélio. Para tensbes de corte baixas com valores
da ordem de -0.4 a +0.4 Pa esta associado 0 aparecimento de aterogénese. Segundo o
estudo “United Kingdom Small Aneurysm Trial” UKSAT a rutura do aneurisma esta
associada a uma pressdo sanguinea média elevada (Choke et al., 2005). Isto pode ser
explicado qualitativamente devido ao efeito da hemodindmica, com maior carga de

pressdo arterial média, na parede do aneurisma com o seu consequente enfraguecimento.

A simulagdo computacional tem sido utilizada para estudos do comportamento
hemodindmico dentro de vasos sanguineos com o objetivo de identificar regiGes
potenciais de aterogénese, trombose, lesdo endotelial ou denudacéo.
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Capitulo 5 — Simulacéao
Numeérica

Neste trabalho pretende-se estudar numericamente as propriedades do escoamento

sanguineo na aorta abdominal com aneurisma.

A resolucdo do problema numérico em estudo consiste na resolucdo do sistema de
equacdes constituido pelas equacbes de conservacdo de massa e de quantidade de

movimento para fluidos incompressiveis e equacao constitutiva.

5.1 Estudo Numérico

O cdbdigo Fluent V 15.0 é um programa comercial de Mecéanica dos Fluidos
Computacional (CFD da designagéo inglesa Computional Fluid Dynamics) que permite
simular o escoamento de fluidos. Neste cddigo as equacBes governativas sao resolvidas
numericamente usando o método dos volumes finitos. Para isso € criada uma malha

computacional que permite dividir o dominio de calculo num nimero finito de células.

O ANSYS Workbench® proporciona um ambiente de modo a que varios tipos de

simulacdes possam ser realizadas, e atende a uma gama de ferramentas de otimizacéo de
design. Este pacote fornece o acesso as ferramentas necessarias para ler a geometria
pretendida, criar as condicBes de fronteira, resolver o problema especifico, criar
resultados de facil visualizacdo (imagens e animaces) e relatorios sobre os resultados e
ainda gerar as respetivas malhas (Queiroz, 2008). A geracdo das malhas computacionais
de grande qualidade é indispensavel pois através destas obtém-se grandes éxitos nas

simulacgdes de CFD.

O Fluent é também um pacote de software de CFD para simular os problemas de fluxo
dos fluidos no interior das geometrias escolhidas para a simulagdo. Mostrou-se eficaz

para uma variedade enorme de projetos de investigacdo, simplificando o trabalho, pois
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dispensa a necessidade de se realizar testes com modelos nos laboratérios. Fornece
também gréficos das propriedades das varidveis como a velocidade, presséo, densidade e
viscosidade do fluido no meio inserido com uma facilidade relativa, permitindo definir
as condicdes de fronteira, as propriedades do fluido, os materiais, entre outros (Ferreira,
2009).

Assim, as simulagBes numeéricas foram realizadas com recurso ao software Fluent.
Quanto as geometrias e a malha foram criadas previamente no software SolidWorks® e

no Ansys Meshing, respetivamente.

Em relacdo ao sangue foi descrito, reologicamente, por diferentes modelos: modelo
Newtoniano, modelo de Carreau e Lei da poténcia, usando os pardmetros reoldgicos
apresentados na Tabela 2 (pag. 24) e p= 1050 kg/m?® (Johnston et al., 2004).

5.2 Equacdes do Escoamento

Nesta seccdo estdo descritas as equagdes governativas usadas nas simulagdes

computacionais.

Neste caso foram resolvidas as equacdes da continuidade e as equacBes de Navier-Stokes

para um escoamento laminar, incompressivel em estado estacionario.

Conservacao da Massa

Também conhecida como equacdo da continuidade, a equacdo de conservacdo massa,
estabelece que ndo pode haver variacdo liquida de massa no interior das fronteiras de um

volume fixo no escoamento. Este principio pode ser traduzido por (Wiley, 1994):

L pW.u) =0 (5.1)

onde, p € a massa especifica do fluido e u é o vetor velocidade.

No entanto, como o sangue € considerado um fluido incompressivel, a taxa de variacéo

da densidade ¢ zero sendo a equacéo (5.1) simplificada:

V.u=20 (5.2)
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Equacéo de Navier-Stokes

Também conhecida como equacdo do movimento estabelece que a variacdo da
quantidade de movimento de um sistema € igual ao somatorio das forgas externas agindo

sobre o sistema (Wiley, 1994):

0
P (6—1; + u. Vu) =-VP+V.T (5.3)

Assim a forma simplificada para um fluido incompressivel é:

ou
P (E + u. Vu) = —VP + uV?u

(5.4)

Onde, u é a velocidade média do fluido, P a pressdo, T 0 tensor das tensdes somatorias e

representa o Laplaciano do campo de velocidade u.

5.3 Geometria

A partir das dimensGes da geometria da artéria abdominal, de um paciente com um
aneurisma, obtida através do software Mimics, foi construido um modelo geométrico da

Aorta Abdominal recorrendo ao software SolidWorks para posterior simulacdo no Fluent.

De seguida sera explicado, detalhadamente, a obtencdo desta geometria do AAA atraves

do software Mimics.

A reconstrucdo 3D consiste entdo em reproduzir virtualmente o AAA do paciente em
questdo de modo a que seja avaliada a localizagcdo e determinadas as dimensdes da
anomalia vascular. Para o médico, estas informacBes tornam-se bastante uteis na
elaboracdo do diagnostico e na necessidade de realizacdo ou ndo de procedimento
cirurgico.

Depois de importadas as imagens tomograficas da regido pélvica-abdominal através do
exame de TC foi necessario identificar a area patoldgica por meio das janelas de
visualizagdo 2D (Figura 15).
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Figura 15 - Visao axial do aneurisma da aorta abdominal.

De seguida foi criada uma maéscara de segmentacdo de maneira a diferenciar o vaso

adrtico e a placa de coagulo (aneurisma) das restantes estruturas.

Foi entdo aplicada a ferramenta Threshold com definicdo de valores de cinza para o
intervalo de 29 a 1531, determinado através da resposta da area pretendida em relacdo ao
intervalo. No entanto foi necessario edicdo manual para separar as estruturas desejadas
das restantes. Pode-se visualizar na Figura 16 a presenca de outras estruturas com o
mesmo intervalo de valores de cinza e a presenca de um vaso em contacto direto com a

sua superficie.

Figura 16 - Segmentagao automatica do vaso adrtico e da placa de coagulo com a presenga de outras estruturas
com o mesmo intervalo de valores de cinza.

Quando a segmentacdo automatica ndo é suficiente é necessario excluir as areas que ndo
pertencem a estrutura de interesse, apagando-as ou aplicando o limiar localizado (pintar
apenas a regido de interesse). Neste caso optou-se por eliminar os tecidos adjacentes.
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Apos a segmentacdo manual de todas as fatias que continham a regido pretendida
certificou-se que estavam livres de contacto com outros tecidos, de modo que apenas 0

desejavel apareca na reconstrucdo 3D do biomodelo.

Finalizada a etapa de segmentacdo, a mascara do AAA (composta pela placa de coagulo
e artéria aortica) foi submetida ao processo de reconstrucdo de modo a se obter a respetiva

superficie 3D (Figura 17).
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Figura 17 - Biomodelo 3D final.

Este método foi igualmente aplicado para os softwares ScanlP, InVesalius e 3DSlicer

tendo o Mimics apresentado melhores resultados na regularidade do biomodelo final.

Por impossibilidade de exportacdo destes biomodelos para o software Ansys foram entdo,

como ja mencionado anteriormente, reproduzidos no SolidWorks.

Na Figura 18: D1=30.40 mm, D2=57 mm, D3=15.63 mm, D4=24.52 mm, D5=60 mm,
D6=40 mm, D7=16.76 mm, D8=17.03 mm.
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do
Escoamento

Figura 18 - Modelo geométrico real.

5.4 Condic0es de Fronteira

Para a resolucdo numeérica foi necessario impor condic6es de fronteira. Uma vez que se
trata de um escoamento isotérmico, as condi¢des de fronteira sdo apenas massicas, ou
seja, tera de se impor uma velocidade média na entrada do canal, definir quais as faces

por onde o fluido sai do canal e impor a velocidade junto a parede.

Assim, neste estudo foram impostas as seguintes condic¢6es: na entrada do canal (x=0) as
velocidades médias foram 2.162 mm/s, 4.504 mm/s e 10.81 mm/s, que correspondem,
para o escoamento Newtoniano, a Re=20, Re=50 e Re=100, respetivamente (Johnston et
al., 2004).

Quanto as paredes do canal admitiu-se velocidade nula, uma vez que se estdo a estudar

escoamentos laminares.
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5.5 Validacao

Nesta fase do trabalho pretendeu-se validar o modelo numérico utilizado neste estudo,
mais concretamente, avaliar se as condi¢Oes de fronteira, geometria e discretizacdo da

mesma reproduzem de forma correta 0s escoamentos em estudo.

Uma vez que ndo dispomos de resultados experimentais para o escoamento em analise, a
validacao foi realizada efetuando o estudo de um escoamento similar mas mais simples
que o escoamento real, para o qual existem solucGes analiticas. O escoamento
Newtoniano e ndo-Newtoniano (para a Lei da Poténcia) do sangue foi realizado num
canal tridimensional, Figura 19, constituido por um canal circular, uma perturbagdo com
forma semelhante & do aneurisma em estudo, e dois canais circulares na saida do canal.
As seccdes de entrada e saida possuiam didmetro semelhante ao do modelo da artéria
abdominal em estudo, contudo a seccdo de entrada tem um comprimento distinto do
modelo real. Este facto deve-se a necessidade de possuirmos um escoamento
completamente desenvolvido para que seja possivel comparar os resultados obtidos nessa
seccdo com os resultados analiticos conhecidos para escoamentos laminares

incompressiveis em condutas circulares.

Sentido Principal do Escoamento

Figura 19 - Canal simplificado usado na validagao.

A utilizacdo deste canal complexo, em detrimento de uma conduta circular, como a
seccdo de entrada, prende-se com o facto de a discretizacdo adequada para uma simples

conduta circular se ter revelado ineficaz quando a geometria assume maior complexidade,
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pelo que se optou por um dominio geométrico que ja introduz algumas das
particularidades da geometria real.

A discretizacdo do dominio geométrico foi efetuada recorrendo essencialmente a

elementos quadrilateros, através de uma malha “CutCell”, tendo-se obtido uma malha com

484319 elementos e 492652 nos (Figura 20).

Figura 20 - Pormenor da malha usada neste estudo.

5.6 Escoamento num Canal Circular 3D

Através do programa Fluent verificou-se que a superficie do tubo exerce uma tensdo de
corte maxima que vai retardar o escoamento do fluido, consequentemente a sua
velocidade junto da parede do canal vai ser reduzida. Uma vez que com o avanco do
escoamento o perfil de velocidades ndo se altera, o escoamento encontra-se

completamente desenvolvido.

A anélise dos perfis de velocidade ao longo da seccédo de entrada permitiu-nos concluir
que o comprimento estabelecido para essa sec¢do permitia obter um escoamento
completamente desenvolvido antes de se atingir o aneurisma, uma vez que foi detetada
uma regido em que os perfis de velocidade se mantinham inalterados na direcao principal
do escoamento.

Assim, a primeira propriedade de escoamento analisada foi a velocidade local, pois é
sabido que o perfil de velocidade do escoamento laminar incompressivel e
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completamente desenvolvido em conduta circular, de um fluido descrito pela lei de
Poténcia, é dado por (Bird et al., 1987):

v(r) = 2 (1 - (g)%) u (5.1)

n+1

onde u é a velocidade média, n o indice da Lei de Poténcia, R o raio do canal e r a posicéo

radial.

Na Figura 21 estdo representados os perfis de velocidade analiticos, dados pela equacéo
(5.1), assim como os determinados numericamente, sendo possivel verificar que os dois
perfis, quer para o escoamento Newtoniano quer para o ndo-Newtoniano, estdo em
concordancia com os previstos analiticamente, o que nos permitiu afirmar que o modelo

numeérico estabelecido reproduz corretamente as propriedades locais dos escoamentos em

estudo.
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Figura 21 - Perfil de velocidades ao longo da direcao transversal entre os modelos reolégicos Newtoniano e Lei da
Poténcia a uma velocidade de entrada u=5.404 mm/s.

Na Tabela 3 sdo apresentados os erros relativos médio e maximo obtidos para as varias
simulagdes. Nesta tabela, pode verificar-se que para os escoamentos Newtonianos se
obtiveram erros ligeiramente inferiores aos observados quando se usou a Lei da Poténcia
para descrever o comportamento reoldgico do sangue. Verificou-se ainda que o erro
maximo, como era previsto, ocorreu junto a parede do canal, onde a velocidade é muito

préxima de zero.
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Tabela 3 - Desvios entre velocidade local numérica e analitica na sec¢do de entrada do canal de validagdo.

Fluido Newtoniano Fluido da Lei de Poténcia

Erro médio Erro maximo Erro médio Erro maximo

(%0) (%) (%0) (%0)
0.7702 5.1374 0.8394 6.5659
5.404 0.7894 5.1446 0.8629 6.5654
10.81 1.0178 4.7967 1.4963 5.3974

Para além das propriedades locais, também as propriedades globais dos escoamentos
foram analisadas na seccdo de entrada do canal de validacdo de modo a garantir que estas
também sejam bem previstas pelo modelo numérico estabelecido. Para tal recorreu-se a
queda de pressdo para um escoamento laminar incompressivel para um fluido cuja
reologia é descrita pela Lei de Poténcia, podendo esta ser estimada através da relacdo

entre o fator de Fanning e o nimero de Reynolds (Delplace et al., 1995):

AP*D a

f= = (5.2)

T Le2xpru? Reg

onde, D é o didmetro do canal, 4P a queda de pressao, L o comprimento do canal, um
pardmetro geométrico que assume o valor 16 para um canal circular e o nimero de

Reynolds generalizado dado por:

p*uz—n*Dn

k{(24n+8)/((24+Hn)}m«En—t

Rey, = (5.3)

onde k é o indice de consisténcia, n o indice de poténcia e £ um parametro geométrico
que assume o valor 8 para canais circulares. Para o caso de fluidos Newtonianos, k=p e

n=1, que leva a definicdo tradicional do nimero de Reynolds.
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A utilizagdo do Rey, em detrimento do Re, permite estimar a queda de pressdo,
dependente da viscosidade do fluido, para fluidos ndo-Newtonianos, descritos pela Lei

da Poténcia, cuja viscosidade ndo é constante.

Das equac0es (5.2) e (5.3) obtém-se a expressdo que permite estimar a queda de pressao

por unidade de comprimento para um escoamento em conduta circular:

AP k {(24n+8)/(32n)}" g"~1
—=32u" pn+1

(5.4)

Tabela 4 - Desvios entre a queda de pressao obtida numericamente e prevista pela relagdao 5.2 na secgao de
entrada do canal de validagao.

Fluido Newtoniano Fluido da Lei de
Poténcia

UWWOH  (APIL)  (APIL)  Erro (APIL)  (APIL)  Erro
numérico analitico relativo numérico analitico relativo

(Pa/mm) (Pa/mm) (%) (Pa/mm) (Pa/mm) (%)
2.162 258.0 258.2 0.0894 359.6 360.1 0.1489
5.404 644.9 645.6 0.1049 623.1 623.0 0.1437

10.81 1291.1 1291.2 0.0197 945.8 945.9 0.0112

Da andlise dos resultados apresentados na Tabela 4, é possivel observar que, a semelhanca
do que aconteceu para a velocidade, os valores da queda de pressdo obtidos estdo em

concordancia com os valores esperados.

Pelo descrito anteriormente, podemos afirmar que a metodologia desenvolvida, isto é, a
malha e as condigdes de fronteira estabelecidas, permitem prever com exatiddo
propriedades locais e globais de escoamentos Newtoniano e ndo-Newtoniano do sangue
em canais similares ao canal teste para as condi¢des de operacdo em estudo.
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Capitulo 6 - Resultados e Discussao

Neste capitulo séo apresentados os resultados provenientes da simulacdo numeérica dos
sistemas formados pelas equacgdes governativas (Capitulo 5), equagdo constitutiva
(Capitulo 4) e das respetivas condicGes de fronteira.

Face a impossibilidade de representar todos os resultados obtidos, as representacdes
gréficas escolhidas foram apenas para uma das trés velocidades de entrada visto que as

outras duas qualitativamente apresentavam comportamentos iguais.

Como dito anteriormente, foram utilizados diferentes modelos para descrever o
comportamento reol6gico do sangue: Newtoniano, Lei da Poténcia e modelo de Carreau.
Para cada um dos modelos estudaram-se os perfis de velocidade, as quedas de pressao

e a tensdo de corte na parede.

E ainda de salientar que, os escoamentos Newtonianos sdo caraterizados por trés
nimeros de Reynolds distintos 20<Re<100 (valores que consideram um escoamento
laminar), sendo que os escoamentos ndo-Newtonianos se processam para as velocidades

de entrada dos Newtonianos.

6.1 Comportamento do Fluxo

Na Figura 22 é mostrado o comportamento do fluxo nos canais estudados, sendo possivel
observar um comportamento linear ao longo do canal para ambas as geometrias, até
chegar ao aneurisma que mostra um comportamento ndo linear para a geometria real,
indicando uma alteragdo no escoamento do fluido. Esta diferenca de comportamento para

ambas as geometrias deve-se as diferencas no canal antes do aneurisma.

Este comportamento do aneurisma, no modelo real, ndo é o mesmo para todos os modelos

reoldgicos analisados, nem para as diferentes velocidades de entrada.
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Figura 22 - Comportamento do Fluxo ao longo dos respetivos canais para um fluido Newtoniano a uma
velocidade de entrada de u=5.404 mm/s.

As Figura 23 (a) e (b) mostra o comportamento do fluxo para os modelos Newtoniano e

Lei da Poténcia, respetivamente.

Pode-se entdo verificar que para ambos os modelos reoldgicos na menor velocidade de
entrada o0 aneurisma apresenta um comportamento linear ao contrario das outras duas

velocidades de entrada que mostram um comportamento néo linear.

Em relagdo ao modelo de Carreau todas as velocidades de entrada proporcionam um
comportamento linear para 0 aneurisma.
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(a) (b)

Figura 23 - Comportamento do Fluxo de um fluido (a) Newtoniano e (b) Lei da Poténcia ao longo do modelo real
para as trés velocidades de entrada, al/a2) u=2.162 mm/s, b1/b2) u=5.404 mm/s, c1/c2) u=10.81 mm/s.

6.2 Velocidade

Relativamente aos resultados do campo de velocidades obtidos nos modelos
computacionais permitem tirar informag6es importantes no interior do aneurisma, tais

como, variagdes significativas de velocidades e formacéo de vortices.

As Figura 24 a) e 24 b) mostram o campo das velocidades do fluido ao longo do vaso

sanguineo do modelo real e simplificado, respetivamente para 0 modelo reoldgico de
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Carreau a uma velocidade de entrada constante de 10.81 mm/s. O diagrama de cores da
uma indicacdo quantitativa da distribuicéo das velocidades do fluxo sanguineo. Como era
de esperar as baixas velocidades tendem a ocorrer junto das paredes da artéria ao passo

que as velocidades mais elevadas tendem a ocorrer nas regides centrais da arteria.

Da comparacédo da Figura 24 a) com a Figura 24 b) nota-se que o campo de velocidades
tem um comportamento idéntico para ambos 0os modelos exceto antes do aneurisma onde

apresenta uma velocidade menor no modelo real devido ao facto do canal ndo ser

completamente cilindrico.

Figura 24 - Campo da velocidade do fluido no modelo a) real e b) simplificado para o modelo reolégico de Carreau
a uma velocidade de entrada constante de u=10.81 mm/s.

Em relacgdo a velocidade méxima, ocorre no interior da iliaca direita para ambos o0s casos,

devido ao raio nessa iliaca ser inferior ao da iliaca esquerda.

Quanto ao aneurisma gera regifes com baixos gradientes de velocidade.

6.2.1 Perfil de Velocidades

Para uma melhor compreenséo do efeito dos aneurismas na distribui¢do das velocidades
foram estudados os perfis das velocidades no centro do canal antes do aneurisma e no
centro do aneurisma, para ambas as geometrias analisadas e para os trés modelos

reoldgicos estudados.

Em primeiro lugar foi realizado um estudo do impacto das trés velocidades de entrada no
centro do vaso sanguineo, através dos perfis de velocidade como esta representado na
Figura 25.

44



Assim pode-se verificar que quanto maior a velocidade de entrada maior vai ser a
velocidade de escoamento do fluido, como expectével.

25.0
20.0
& 15.0
S~
€
€
?1o.o<ooo......
[ ] ° ° . .
[ ]
5'01 ° ® ° ° ‘ ®
[} [ ] [ ] [ ] ® Y ° ° ° N [
° o o °
[ ]
0.0 LI S
0.0 3.5 7.0 10.5 14.0

Z [mm]
e u=2.4162 mm/s @ u=5.404 mm/s u=10.81 mm/s

Figura 25 - Impacto das diferentes velocidade de entrada no modelo real utilizando o modelo reoldgico de
Carreau.

De seguida estudou-se a influéncia do modelo reoldgico, como é mostrado na Figura 26,
podendo-se visualizar bem a aproximacdo do modelo reoldégico Newtoniano com o
modelo de Carreau. Ou seja, os perfis de velocidade obtidos com o modelo de Carreau e
considerando o sangue um fluido Newtoniano sdo bastante préximos, situacdo que sera
explicada na Secgéo 6.3.1. O mesmo se verifica para o0 modelo real. Assim como para o

modelo de validacdo, no modelo simplificado e real a velocidade aumenta da parede para
0 centro da artéria abdominal.
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Figura 26 - Perfil de velocidades para o modelo simplificado e real antes do aneurisma a uma velocidade de
entrada constante de u=5.404 mm/s.

Na Figura 27 estdo representados os perfis de velocidade para a posicdo do centro do
aneurisma. Neste caso, e ao contrario dos resultados da Figura 26, o0 modelo reoldgico
Newtoniano aproxima-se mais do modelo da lei da poténcia. Verifica-se também que para
0 modelo de Carreau os resultados obtidos para o modelo simplificado e para o modelo

real aproximam-se mais do que para os outros dois modelos.
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Figura 27 - Perfil de velocidades para o modelo simplificado e real no centro do aneurisma a uma velocidade
média constante de u=5.404 mm/s.

Assim, quanto a velocidade de escoamento do fluido no interior do aneurisma é inferior

a sentida no vaso sanguineo, antes do aneurisma, como expectavel.

Conclui-se ainda que o perfil de velocidade no vaso sanguineo ndo sofre qualquer

alteracdo, enquanto no aneurisma este vai-se alongar de acordo com a forma do

46



aneurisma; aproximando-se também a velocidade maxima do mesmo da velocidade de

entrada, com o aumento da altura.

6.3 Distribuicédo das Pressoes

As Figura 28 a) e 28 b) mostram o campo de pressdes do fluido ao longo do vaso
sanguineo do modelo real e simplificado, respetivamente, para o modelo reolégico da Lei
da Poténcia a uma velocidade de entrada constante de 10.81 mm/s. O diagrama de cores

da uma indicacdo quantitativa da distribuicdo das pressdes ao longo do vaso sanguineo.

Figura 28 - Campo de pressdes estaticas do modelo a) real e b) simplificado, utilizando o modelo reoldgico da Lei
da Poténcia a uma velocidade de entrada constante de u=10.81 mm/s.

\Como a distribuicéo das pressdes difere para os trés modelos estudados, estas sdo entéo
representadas na Figura 29 e Figura 30 para o modelo de Carreau e Newtoniano,

respetivamente.

Figura 29 - Campo de pressoes estaticas do modelo a) real e b) simplificado, utilizando o modelo reoldgico de
Carreau a uma velocidade de entrada constante de u=10.81 mm/s.
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Figura 30 - Campo de pressoes estaticas do modelo a) real e b) simplificado, utilizando o modelo reolégico
Newtoniano a uma velocidade de entrada constante de u=10.81 mm/s.

Assim, comparando os trés modelos, é possivel identificar uma regido junto a parede da
bifurcacdo das Iliacas, onde a pressao estatica atinge um maximo, bem como na entrada
do vaso sanguineo onde ocorre a pressao maxima. Em todos os casos, nota-se ainda a

ocorréncia de maiores pressdes na iliaca esquerda, quando comparada com a iliaca direita.

6.3.1 Quedas de Pressoes

A Figura 31 mostra o comportamento da pressao estatica desde o inicio da entrada do

vaso sanguineo até ao final das duas bifurcaces.

Pode-se observar que a medida que a velocidade de entrada aumenta, a pressao estatica
exercida pelo fluido do modelo real vai diminuir, mas a sua variagdo vai aumentar. Pode
tambeém verificar-se que na zona do aneurisma a varia¢do da pressao vai ser menor para
as trés velocidades de entrada, diminuindo mais acentuadamente junto & bifurcacéo.
Quanto as saidas conclui-se que a saida do lado direito ou seja, a saida com menor raio,
apresenta uma pressdo estatica menos elevada do que a de maior raio.
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Figura 31 - Pressdo estatica do modelo real utilizando o modelo reolégico Newtoniano para trés velocidades de
entrada distintas.

6.3.2  Estudo da Influéncia do Modelo Reoldgico

Na Figura 32 e Figura 33 estdo representadas as quedas de pressao nas duas geometrias

analisadas através dos trés modelos reoldgicos estudados.

O comportamento da pressdo estatica é igual para os dois modelos geométricos, isto é,
antes do aneurisma hd uma queda de pressdo linear, quando o escoamento chega ao
aneurisma a pressao fica constante comecando a diminuir ligeiramente préximo da saida,

voltando de novo a haver uma acentuada diminuicao da pressdo nas bifurcagoes.

Posto isto, e de modo a comparar os trés modelos reoldgicos verificamos que 0 modelo
de Carreau apresenta uma menor pressao estatica, havendo portanto uma maior queda de
pressdo para este modelo em comparacdo com o0s restantes modelos reoldgicos. A
variagdo de pressdo também vai ser maior para 0 modelo de Carreau, aproximando-se

portanto a Lei da Poténcia ao modelo Newtoniano.
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Figura 32 - Pressao estatica ao longo do modelo real utilizando os trés modelos reoldgicos estudados a uma
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Figura 33 - Pressao estatica ao longo do modelo simplificado utilizando os trés modelos reolégicos estudados a

uma velocidade constante de u=2.162 mm/s.

Comparando o modelo real com o simplificado, no primeiro a pressdo para os trés

modelos reoldgicos € ligeiramente menor do que no modelo simplificado. E a variagao

de pressdo é maior para 0 modelo real o que era de esperar devido a ndo linearidade da

geometria.
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6.3.3  Viscosidade do Fluido

Como se pode verificar na Figura 32 e Figura 33 a queda de pressdo vai ser maior para 0
modelo reoldgico de Carreau, este comportamento pode ser explicado através da
viscosidade. Assim, olhando para a Figura 34 a) observa-se que a gama da viscosidade
do modelo de Carreau € superior a do modelo Newtoniano (1=0.00345 Pa.s) sendo

portanto a queda de pressao maior para este modelo.

Figura 34 - Viscosidade em Pa.s, para uma velocidade de entrada de 2.162 mm/s. a) Modelo de Carreau; b) Lei da
Poténcia.

Quanto a Figura 34 b) mostra a viscosidade do fluido usando a Lei da Poténcia, tendo
maioritariamente uma gama de viscosidade inferior a do modelo Newtoniano.

Apresentando portanto, uma queda de presséo mais baixa que o modelo de Carreau.

6.4 Tensao de Corte na Parede

Através das Figuras 35 a) e b) pode-se visualizar que a tensdo de corte na parede do
aneurisma tem um valor praticamente nulo devido a baixa velocidade de escoamento
tanto para 0 modelo real como para o simplificado. Contudo, ao longo do vaso sanguineo
para 0 modelo simplificado a tens@o de corte vai ser baixa e constante, exceto na entrada
da artéria que é onde vai assumir 0 valor maximo de tensdo de corte assim como no
modelo real (facto resultante de efeitos de entrada). Uma vez que a geometria do vaso

sanguineo e das bifurcacdes do modelo real ndo € linear, ou seja o raio ndo € constante,
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vai apresentar uma maior variacdo na tensdo de corte sendo que esta assume maximos

nesses pontos, ao contrario do modelo simplificado.

Para o modelo real pode verificar-se ainda uma subida da tensdo de corte na entrada e
saida do aneurisma (efeitos de entrada e saida), ndo sendo tdo acentuada no modelo

simplificado.

Figura 35 — Tensdo de corte exercida na parede pelo fluido Newtoniano no modelo a) real e b) simplificado a uma
velocidade de entrada constante de u=10.81 mm/s.

De modo a relacionar a velocidade de entrada com a tensé@o de corte na parede, criou-se
uma linha ao longo da parede dos canais desde a entrada até a saida, como mostra a Figura
36 e Figura 37. Assim, para a primeira figura, podemos observar o comportamento da
tensdo de corte ao longo da linha analisada para o modelo real, ou seja a regido do
aneurisma contém as tensdes mais baixas do modelo geométrico. Quanto aos maximos
das tensbes de corte s@o apresentados na contracdo do canal antes do aneurisma, na
entrada da bifurcacdo e na entrada do canal, apesar de que este ultimo se pode dever a

efeitos de entrada.
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Figura 36 - Tensao de corte na parede ao longo de uma linha para o modelo real a uma velocidade de entrada
igual a 2.162 mm/s.

Quanto ao modelo simplificado podemaos visualizar, na Figura 37, que as menores tensoes
também se encontram no aneurisma assim como picos de tensdo de corte maior que se

encontram na entrada do aneurisma e da bifurcacéo.

Este estudo foi realizado para as trés velocidades de entrada, tendo-se observado o0 mesmo
comportamento para as velocidades dos respetivos modelos geométricos. Ao analisar 0s
graficos chegou-se a conclusdo que & medida que a velocidade de entrada aumenta a

tensdo de corte na parede do respetivo modelo também vai aumentar.
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Figura 37 - Tensao de corte na parede ao longo de uma linha para o modelo simplificado a uma velocidade de
entrada igual a 2.162 mm/s.

Ainda em relacdo a tensdo de corte, e de modo a visualizar o comportamento dos modelos
reoldgicos ndo-Newtonianos em relacdo ao Newtoniano, calculou-se a razdo da tenséo de
corte entre os fluidos ndo-Newtonianos e o fluido Newtoniano para as diferentes
velocidades de entrada, ou seja | = Tens&o de corte na parede ndo-Newtoniana/Tenséo de

corte na parede Newtoniana (Figura 38 a Figura 40).
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Figura 38 - Razdo da tensao de corte entre um fluido ndo-Newtoniano e um fluido Newtoniano para o modelo
real a uma velocidade de entrada igual a 2.162 mm/s.
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Em relacdo aos dois modelos reolégicos ndo-Newtonianos, aquele que se aproxima mais
do modelo Newtoniano vai depender da velocidade de entrada utilizada. Portanto, para o
modelo real e para a menor e maior velocidade de entrada o0 modelo que mais se aproxima
é a Lei da Poténcia, enquanto que para a velocidade de entrada de 5.404 mm/s € 0 modelo

de Carreau que mais se aproxima do modelo Newtoniano (Figura 38 e Figura 39).
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Figura 39 - Razdo da tensao de corte entre um fluido ndo-Newtoniano e um fluido Newtoniano para o modelo
real a uma velocidade de entrada igual a 5.404 mm/s.

Em relacdo ao modelo simplificado (Figura 40), para as trés velocidades de entrada, o
comportamento da Lei da Poténcia estd mais aproximado do comportamento do modelo

Newtoniano.
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Figura 40 - Razao da tensao de corte entre um fluido ndo-Newtoniano e um fluido Newtoniano para o modelo
simplificado a uma velocidade de entrada igual a 5.404 mm/s.

6.4.1 Taxa de Deformacéo

Atraveés da Figura 34 e Figura 41 podemos observar que a viscosidade diminui com o
aumento da taxa de deformacéo. Esta variacdo da viscosidade com a taxa de deformagéo

estd apresentada na Figura 42.

Figura 41 - Taxa de deformagdo em (s-1) para uma velocidade de entrada de 2.162 mm/s. a) Modelo de Carreau;
b) Lei da Poténcia.
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Na Figura 41 a), através da taxa de deformacdo, podemos visualizar que o modelo de
Carreau se aproxima do comportamento do modelo Newtoniano devido as taxas de
deformacao estarem, maioritariamente, abaixo de 0.1 s%, valores para os quais 0 modelo
de Carreau prevé um comportamento Newtoniano. Esta situacdo explica a proximidade

dos valores de velocidade obtidos entre 0 modelo de Carreau e o fluido Newtoniano.

Em relacdo ao modelo da Lei da Poténcia, como se pode visualizar na Figura 41 b)

apresenta taxas de deformacdo muito baixas e muito elevadas.
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Figura 42 - Representagdo da viscosidade em fung¢do da taxa de deformagao para os modelos estudados.

6.5 Discussao

Analisando os resultados obtidos para a velocidade e pressao, verifica-se que o fluido que
se encontra proximo das paredes do canal move-se mais lentamente do que no centro,
devido as forcas de atrito existentes entre a parede do canal e o fluido e também ao facto

de a velocidade junto a parede ser nula.

Quanto ao comportamento o fluxo apresenta resultados interessantes, no modelo
simplificado o fluxo da velocidade é ordenado, apresentando um comportamento linear e
portanto pode-se afirmar que apresenta um escoamento linear ao longo de toda a

geometria.

No modelo real, o fluxo apresenta 0 mesmo comportamento que o modelo simplificado
qguando o fluido ndo esta em contato com o aneurisma. Dentro do aneurisma existe uma

mudanga no comportamento do fluido ou seja, 0 movimento das particulas ndo apresenta
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um padrdo, a trajetoria aparenta a forma de um redemoinho. Mas, estas condi¢des apenas
se verificam para as duas maiores velocidades de entrada do modelo Newtoniano e Lei
da Poténcia, tendo a menor velocidade de entrada um comportamento linear. Em relagéo
ao modelo de Carreau, no aneurisma, o fluxo apresenta um comportamento linear para

todas as velocidades de entrada.

Da elevada velocidade na iliaca direita, perto da area de formacdo do aneurisma, resulta
uma baixa pressdo na mesma zona, podendo provocar estreitamento da parede eléstica da
artéria e consequente obstrucdo ou bloqueio completo do fluxo sanguineo. Para além
disso a tensdo de corte é bastante elevada na area de formacdo de um trombo, como se
pode observar na Figura 35 a), podendo provocar a rutura da artéria. Na mesma area

observamos ainda uma taxa de deformacdo elevada, comparado com as restantes zonas.

Por altimo, véo ser analisadas as vantagens proporcionadas pelo modelo real de modo a
concluir se realmente vale a pena a construcdo de um modelo tdo complexo. Portanto, se
0 médico necessitar de realizar um estudo ao comportamento do fluxo, olhando para os
resultados obtidos, existe uma elevada discrepancia entre o comportamento dos dois
modelos geométricos analisados. Quanto a tensdo de corte na parede observou-se que a
ndo linearidade proporciona maximas tensdes, influenciando por isso o0 uso do modelo
real as decisdes implementadas pelo méedico. Caso se queira analisar 0 comportamento
dos modelos reoldgicos ndao-Newtonianos em relacdo ao Newtoniano também é mais
prudente optar pela constru¢cdo do modelo real do paciente, visto que se obtiveram

diferentes aproximacdes para as duas estruturas estudadas.

Se apenas se quiser estudar o comportamento da velocidade do fluido e a variacdo da
pressdo pode-se optar pelo uso de um modelo simplificado visto que os resultados se

aproximam bastante do modelo real.
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Capitulo 7 — Conclusoes e Trabalhos
Futuros

Neste capitulo s@o expostas de uma forma resumida todas as conclusdes retiradas do
trabalho efetuado. Posteriormente, de forma a dar continuidade a este trabalho, séo
efetuadas algumas sugestdes de trabalhos futuros de forma a dar continuidade a este

trabalho.

7.1 Conclusoes

O presente trabalho teve como objetivo fundamental a reconstrucdo do biomodelo digital
de um aneurisma utilizando diversos softwares, para posterior simulacdo do escoamento

sanguineo recorrendo ao software Fluent.

Para o efeito, foram efetuadas analises numéricas que demonstraram o comportamento
de dois fluidos n&o-Newtonianos e do fluido Newtoniano para o modelo real do
biomodelo digital construido e também para o seu modelo simplificado, utilizando trés

velocidades de entrada distintas.

Através do perfil de velocidades obtido do método numérico concluiu-se que as

velocidades sdo nulas na parede e vao aumentando até ao centro do canal.

Os resultados relativos ao campo de velocidades permitem tirar informac6es importantes
do interior do aneurisma, tais como, a existéncia de variacGes significativas de

velocidades e formacéo de vortices.

Desse modo, concluiu-se que o escoamento € linear ao longo do canal, para ambas as
geometrias, enquanto que na zona do aneurisma, para 0 modelo real, existe uma alteracédo

do escoamento, havendo formacéo de vortices/redemoinhos.

Para as condicOes deste estudo verifica-se a existéncia de zonas com tensdes de corte

muito baixas (<0.4 Pa), e portanto propicias ao aparecimento da aterosclerose. Estas
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zonas vao favorecer a circulacdo lenta ou estagnacdo do fluxo sanguineo, podendo assim

ocasionar trombos devido a anomalias na coagulagdo sanguinea.

O modelo simplificado, proposto no presente trabalho, apresentou resultados compativeis
e distintos do modelo real dependendo do estudo em causa, ndo sendo possivel optar pela

utilizacdo de um ou de outro modelo.

Por Gltimo conclui-se que as simulagdes numéricas sdo ferramentas bastante importantes
na resolucdo de problemas sobre o escoamento de fluidos Newtonianos e néo-
Newtonianos para auxiliar o médico no diagndstico e decisdo no tratamento de patologias

vasculares humanas.

7.2 Trabalhos Futuros

Este trabalho contribuiu positivamente para a analise e compreensdo do comportamento
do escoamento sanguineos numa artéria com aneurisma e bifurcacdo. No entanto, €
possivel dar continuidade a este trabalho de forma a conseguir avaliar mais
detalhadamente a influéncia do local em que se encontra o aneurisma, ou seja realizar
este estudo na regido apds a bifurcacdo. De forma a compreender melhor de que maneira

a bifurcacdo afeta o escoamento sanguineo numa patologia vascular humana.
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