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RESUMO

A anastomose sistémico-pulmonar € um excelente procedimento paliativo para criancas e
recém-nascidos portadores de cardiopatias congénitas cianéticas com diminui¢do da circulacdo
pulmonar. Neste artigo, as aproximagoes “ Streamline Upwind/Petrov-Galerkin — SUPG” foram
utilizadas na simulag&o de escoamento de sangue em uma anastomose sistémico pulmonar. A
Anastomose estudada neste artigo é conhecido como Blalock-Taussig modificada no qual um
enxerto de tubo sintético (protese) € interposto entre a artéria subclavia esquerda e a artéria
pulmonar com o objetivo de desviar parte do fluxo sistémico ao pulmonar. A metodologia de
elementos finitos utilizada, conhecida como método SUPG, supera as dificuldades enfrentadas
pelo méodo de Galerkin cléssico em altos nUmeros de Reynolds, que sdo compatibilizar os
subespacos de velocidade e pressdo — satisfazendo deste modo a condicdo denominada de
Babuska-Brezzi e evitar oscilagbes esplrias devido a natureza assimétrica da aceleracdo
advectiva de equacdo de momentum — adicionando termos malha-dependentes para a formulagéo
de Galerkin classica. Estes termos adicionais sd0 construidos para aumentar a estabilidade da
formulacéo de Galerkin original sem prejudicar sua consisténcia. Um modelo tridimensional
parametrizado, utilizando o elemento lagrangeano trilinear, foi criado a partir de medicbes
obtidas durante procedimento cirargico para avaliar os efeitos dos parametros geométricos
envolvidos na cirurgia (didmetro e angulo do enxerto e a pulsatilidade do escoamento). Os
resultados apresentam que o angulo da anastomose proximal tem sensivel influéncia na
guantidade de fluxo desviada pelo enxerto e enorme influéncia na porcentagem de fluxo
direcionado para cada um dos pulmdes. Quanto ao didmetro do enxerto conclui-se que este é 0
regulador principal da porcentagem de fluxo desviada. A partir das simulagOes realizadas
determinou-se correlacdes para o fator de atrito e porcentagem de fluxo sangliineo desviado pelo

enxerto.



ABSTRACT

“PETROV-GALERKIN APROXIMATION FOR BLOOD FLOW THROUGH A
SYSTEMIC PULMONARY SHUNT —MODIFED BLALOCK TAUSSIG”

Systemic pulmonary shunts provide an excellent form of palliation in neonates and
children presenting with cyanotic congenital heart disease with pulmonar flow decrease. In this
article, Streamline Upwind/Petrov-Galerkin approximations for blood flow through systemic
pulmonary shunts have been performed. The shunt studied in this article is known as modified
Blalock-Taussing in which a synthetic tube graft is inserted between the left subclavian and the
pulmonar arteries with the objective of addressing part of the sistemic to the pulmonary flow.
The finite element methodology we are concerned with, called SUPG method, overcomes the
classical Galerkin shortcoming for high Reynolds flows - namely, the need of compatibilize
the velocity and pressure subspaces satisfying in this way the so-called Babuska-Brezzi
condition and the rising of spurious numerical oscillations due to the asymmetric nature of
advective acceleration of momentum equation - adding mesh-dependent terms to the classical
Galerkin formulation. These additional terms are designed to enhance stability of the original
Galerkin formulation without upsetting its consistency. A parametric tridimensional model,
employing trilinear lagrangean finite elements, was created based on direct intraoperative
measurements in the attempt to quantify the effects of geometric parameters involved in surgical
procedure (diameters, angles and pulsatility of the flow). Results showed that proximal
anastomosis angle has sensible influence in the blood flow shunt percentage and enormous
influence in the blood flow percentage in each one of the lungs. About shunt diameter it's
possible one concludes that this is the main regulator of the blood flow shunt percentage.
Correlations were determined to friction factor and the blood flow shunt percentage.
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1. INTRODUCAO

1.1 PRELIMINARES

O objetivo destetrabalho é estudar ainfluéncia dos fatores geométricos no escoamento de
sangue em uma anastomose sistémico-pulmonar utilizando um codigo de dindmica de fluidos
computacional baseado no método de elementos finitos.

A dinamica de fluidos computacional vem sendo utilizado para simular escoamentos de
sangue com o objetivo de auxiliar pesquisas e tratamentos de doencas vasculares. Os resultados
destas simulagbes tem colaborado nos projetos de novas préteses, no aperfeicoamento de
técnicas cirurgicas e na compreensdo da hemodindmica do sistema vascular humano.

As simulagfes do escoamento de sangue se concentram em artérias com bifurcagdes,
ramificagdes e curvaturas, (Brasil et a, 1998) onde é elevada a incidéncia de patologias como:
arteriosclerose, aneurisma e trombose. Verificou-se que as simulagbes mais estudadas até o
momento S&0 0S escoamentos nas artérias carétidas e aorta abdominal e nas anastomoses de
enxerto vascular na artéria femoral.

A anastomose a ser estudada é conhecida como Blalock Taussig Modificada (Leval,
1981) e consiste em uma técnica cirlrgica paliativa indicada nas cardiopatias congénitas
cianéticas com diminuicdo do fluxo de sangue arterial nas artérias pulmonares. Com o objetivo
de aumentar o fluxo pulmonar, parte do fluxo sistémico € direcionado para as artérias
pulmonares através da interposicdo de um enxerto tubular (protese, “Shunt”) de
politetrafluoretileno — “PTFE” entre a artéria subclavia e a artéria pulmonar. A sobrevida destes
pacientes depende do aumento no fluxo pulmonar pelo enxerto e portanto, da dindmica do
escoamento no enxerto e nas artérias pulmonares, diretamente ligado aos fatores geométricos
envolvidos na cirurgia, tais como diametros das artérias e enxerto, angulos da anastomose.

Um modelo geométrico tridimensional parametrizado foi desenvolvido para permitir

simulagdes com diferentes configuragdes geométricas.



1.2 SISTEMA CARDIOVASCULAR HUMANO

Conforme Rushmer, 1974, o sistema cardiovascular humano € constituido pelo coragéo,
gue atua como uma bomba, uma série de vasos de distribui¢éo e coleta e por um extenso sistema
de finos vasos que permite trocas rdpidas entre os tecidos e 0s canais capilares. Dois circuitos
dispostos em série compdem este sistema a circulagdo sistémica, na qual 0 sangue sai do
coragdo paratodas as partes do corpo e volta novamente ao coragdo e a circulagdo pulmonar, em
gue 0 sangue vai do coragdo aos pulmdes e retorna ao coracdo. O coragao possui quatro camaras,
ilustradas na figura 1.1: o ério e o ventriculo esquerdo sdo parte da circulacdo sistémica, e o
atrio e ventriculo direito fazem parte da circulaggo pulmonar.

Na circulacdo sistémica, o sangue arterial parte do ventriculo esquerdo no coragao através
da artéria aorta e € distribuido através de suas numerosas ramificagdes, para todas as partes do
corpo. O sangue venoso retorna ao coragdo atraves das veias, que funcionam como condutos e
como um reservatério de volume. As grandes veias se unem para formar as duas veias cavas que
conduzem o sangue ao étrio direito. Na circulagdo pulmonar, o sangue venoso flui do atrio
direito para o ventriculo direito por onde o sangue parte rumo aos pulmdes, através do tronco
pulmonar que bifurca-se, originando as artérias pulmonares direita e esgquerda. O sangue

oxigenado deixa os pulmdes rumo ao &trio esquerdo através das veias pulmonares .

Coraghoe rommal Aot

Arldrien
dlmEeres

o
Sepio at, —

BAFHD ey
Abric dir, WAkl mitral
Wit I
Vilvula WAk, e2miunar
Frompids Werir kowio es0.
verdriouko SEphn
diretto werilr ioularn

Figura1.1. Circulagdes pulmonar (em azul) e sistémica (em rosq)

1.3 CARDIOPATIAS CONGENITAS CIANOTICAS

As cardiopatias congénitas cianéticas sdo classificadas, conforme Nesralla, 1994, de
acordo com o aumento ou a diminui¢do da circulagcdo pulmonar. Entre estas cardiopatias com
diminuicdo da circulagéo pulmonar situamos atetralogia de Fallot e a atresia tricispide.



A tetralogia de Fallot é a cardiopatia congénita cianética mais freguente apds o primeiro
ano de vida. Esta cardiopatia foi descrita por Atiene Fallot em 1888 (ver Zielinsky, 1988) como
uma associacdo de obstrucdo da via de saida do ventriculo direito relacionada a um defeito do
septo interventricular, hipertrofia do ventriculo direito e & dextroposi¢do da aorta, ilustrados na
figura 1.2. A severidade dos sintomas € diretamente proporcional ao grau de obstrucéo da via de
saida do ventriculo direito e ao grau de dextroposicdo da aorta. Sem tratamento cirdrgico, 25%
das criancas morrem durante o primeiro ano de vida, 50% ao atingir os trés anos e 75% falecem
aos dez anos. Somente um pegueno nimero de pacientes ultrapassam os 30 anos com importante
cianose e ma qualidade de vida.

Para a tetralogia de Fallot existem diferentes condutas cirargicas. A op¢éo primaria € a
correcao definitiva do defeito, que visa a cura do paciente. Quando a opc¢ao de reparo definitivo
ndo éindicada, € necessariaa utilizagdo de um procedimento paliativo.
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Figura 1.2. Tetralogia de Fallot

Segundo Nesralla, 1994, a atresia tricspide, ilustrada na figura 1.3, constitui cerca de
2% de todas as cardiopatias. Caracteriza-se pelo fato do sangue venoso que chega ao atrio direito
SO atingir os ventriculos através de uma comunicagdo interatrial. Ocorre uma auséncia da
conexdo atrioventricular direita, com tecido do sulco atrioventricular interpondo-se entre o &rio
e o ventriculo direito. Uma outra forma de atresia tricispide, porém mais rara, € aguela na qual
h& presenca de uma valvula em forma de membrana imperfurada. Sem tratamento cirdrgico a
sobrevida destes pacientes € muito pobre, sendo que 50% dos pacientes falecem no primeiro ano
devida. A atresiatricispide ndo conta com reparo cirdargico corretivo e definitivo.
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Figura1.3. Atresiatrictspide

1.4 ANASTOMOSES SISTEMICO-PULMONARES

A anastomose sistémico-pulmonar desvia parte do fluxo da circulagdo sistémica a
circulagdo pulmonar com objetivo de aumentar o baixo fluxo pulmonar decorrente de
cardiopatias congénitas.

A primeira cirurgia paliativa de anastomose sistémico-pulmonar, para tratamento da
cardiopatia cianética com hipofluxo pulmonar, foi realizada em 1944, por Alfred Blalock e
Helen Taussig em uma crianga com 15 meses de idade, portadora de tetralogia de Fallot (Blalock
e Taussig, 1945).

A primeira anastomose de Blalock-Taussig, ilustrada na figura 1.4, foi realizada com o
segmento terminal da artéria subclavia esquerda implantado lateralmente na artéria pulmonar do
mesmo lado. Posteriormente, esta técnica cirlrgica passou a ser realizada no lado do térax que
continha a artéria inominada, pois considerava-se que a artéria subclavia originéria da inominada
apresentava menor propensao ao acotovelamento. Atualmente, a anastomose subclavio-pulmonar
é realizada com a artéria subclavia esquerda pela maior parte dos cirurgides (Thomé, 1993).
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Figura1.4. Cirurgiade Blalock-Taussig cléssica

O diametro da artéria subclavia tem a grande vantagem de limitar o fluxo sistémico para
o leito pulmonar, evitando hiperfluxo com consequiente hipertensdo arterial pulmonar, tornando
esta complicagéo menos freguiente gue nos casos de anastomose aorto-pulmonares (Neches et al.,
1975). Algumas das suas desvantagens sdo que a trombose da anastomose ou fluxo insuficiente
ocorre principalmente em criangas peguenas e neonatos devido a artérias diminutas ou
hipoplasicas. Em 1962, foi relatada a criagd de uma anastomose sistémico-pulmonar em
pacientes com cardiopatia congénita com hipofluxo pulmonar, onde foi utilizada uma protese de
teflon interposta entre as artérias subclavia e pulmonar (ver figura 1.5). Foi o primeiro relato da
cirurgia de Blalock-Taussig modificada (ver Thomé, 1993).

A vantagem deste tipo de cirurgia é a preservacdo da artéria subclavia prevenindo com
isso as sequelas descritas com a cirurgia de Blalock-Taussig (Thomé, 1993). A experiéncia
posterior demonstrou que tanto o dacron como o teflon ndo se congtituiram em materiais
adequados para este procedimento. Soyer et al., 1972, relatou a primeira experiéncia com um
novo produto protético para uso vascular, o politetrafluoretileno (PTFE) . O PTFE foi desenhado
para suportar pressdes maiores que 180 mmHg, a sua estrutura molecular é constituida de
atomos de carbono, circundados por &omos de fltor atamente eletronegativos. Esta composi¢ao

quimica € uma das mais biocompativeis e térmicamente estaveis conhecidas pelo homem.
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Figura 1.5. Cirurgia de Blalock-Taussig modificada

1.5 A DINAMICA DE FLUIDOS COMPUTACIONAL NO SISTEMA VASCULAR
HUMANO

A complexidade geométrica, a natureza pulsétii do escoamento, a reologia néo-
newtoniana do sangue e as propriedades mecanicas anisotropicas, viscoelasticas e ndo-lineares
das artérias sB0 as principais caracteristicas do sistema vascular humano que tornam a sua
simulag&o um estudo bastante complexo. H4 um consenso geral, segundo Cole et al., 1998b, que
um modelo geométrico readlistico e a aplicacdo adequada do regime do escoamento, isto €,
pulsétil, sdo as propriedades mais relevantes a serem utilizadas pelo pesquisador.

Cole et al.,1998b, simulou o escoamento na bifurcacdo de uma artéria carétida,
considerando o sangue como um fluido newtoniano, em um modelo rigido e tridimensional,
aplicando os regimes de escoamento estacionario e posteriormente pulsétil, utilizando os codigos
comerciais RAMPANT e FLUENT. Os resultados das simulagdes realizadas confirmam a
importancia do emprego do regime pulsétil no escoamento de sangue nas artérias.

A motivagdo dos pesquisadores para este estudo se deve pelo fato dos fatores
hemodindmicos serem determinantes para a distribuicdo local da arteriosclerose e no
desenvolvimento de placas no sistema vascular.

Zhao et al., 2000, utilizou imagens de ressonancia magnética da bifurcacéo da artéria
carotida para gerar um modelo computacional com uma real anatomia vascular. Para realizar as
analises hemodinamica e mecanica na parede da artéria de forma acoplada foram empregados o
codigo de dindmica de fluidos CFX4 e o codigo de mecéanica estrutural ABAQUS.

As condi¢fes de contorno, pressdo na carétida principal e fluxo de massa nas carétidas

inferior e exterior, foram obtidas a partir do exame de Ecodoppler. O sangue foi assumido como



um fluido newtoniano. A espessura da parede da artéria € em torno de 8-10 % do diametro do
vaso e foi assumida linear eldstica. Os escoamentos foram realizados sob um modelo rigido e
outro dilatdvel e pode-se verificar uma influéncia quantitativa do movimento da parede da
artéria.

Perktold et al., 1998, utilizou o0 méodo de elementos finitos de Galerkin para estudar o
escoamento de sangue em regime pulsante na bifurcagdo da artéria corondria descendente
anterior esquerda. O sangue foi assumido como um fluido newtoniano, as paredes dos vasos
foram consideradas rigidas e as condi¢des de entrada foram obtidas a partir de medi¢des de laser
doppler. O modelo geométrico tridimensional é considerado bastante realistico pelos autores,
sendo caracterizado por irregularidades e ndo-planaridades da artéria estudada.

Lesdes de arteriosclerose em artérias coronarias esquerdas sdo encontradas nas paredes
exteriores das bifurcactes e ao longo de paredes internas de artérias curvas. Valores baixos para
a tensdo de cisalhamento foram encontrados nas regides onde as lesdes de arteriosclerose sdo
comumente encontradas.

Cole et al., 1998a,estudou os efeitos dos fatores geométricos em anastomoses realizadas
na artéria femoral. Os regimes estacion&rio e pulsante foram aplicados a um modelo
tridimensional, a artéria e o enxerto foram assumidos rigidos e o modelo Power Law foi utilizado
para especificar a viscosidade para o escoamento ndo-newtoniano. O estudo foi motivado pelas
complicagBes pos-cirurgicas que ocorrem neste tipo de procedimento; como o surgimento de

hiperplasia naregido da anastomose.

1.6 ELEMENTOS FINITOS EM FLUIDOS

Antes de apresentar as vantagens e desvantagens do método de elementos finitos, deve
ser chamada a atencdo para o notavel desenvolvimento acancado pelo método nas &reas de
mecanica dos solidos e de estruturas nas Ultimas décadas, desde o aparecimento do termo
elementos finitos com os trabalhos pioneiros de Turner et a., 1956 e Clough, 1960. Este bom
desempenho aliado aos avancos que o método vem obtendo recentemente na &rea de fluidos -
principalmente a partir dos resultados tedricos de Babuska, 1973 e Brezzi, 1974 para problemas
mistos - autorizam o otimismo gue no futuro o sucesso de elementos finitos em fluidos seja téo
grande quanto ao ja alcangado na area de solidos.

As vantagens que 0 método dos elementos finitos apresenta devem-se basicamente a sua
alta flexibilidade, a qual nos permite tratar com relativa facilidade:

|-geometrias complicadas,



|1-condigBes de contorno genéricas,

[11-materiais de resposta ndo-lineares e/ou com propriedades variaveis,

IV-propiciar uma sistematizagdo no desenvolvimento de cddigos computacionais.

As situacOes I-111 quando tratadas pela metodologia das diferencas finitas requerem
cuidados especiais, particularizando assim os codigos computacionais obtidos.

Finalmente, pode-se ainda destacar uma Ultima, porém a nosso ver a mais importante
vantagem do método:

O méodo de eementos finitos tem um solido respaldo matemético, o qual da
confiabilidade aos seus codigos e, em muitos problemas, torna possivel estabelecer a priori uma
estimativa para o erro envolvido na aproximagao de elementos finitos.

Por outro lado, se comparado ao método de diferencas finitas, essa flexibilidade vem
acompanhada de um aumento da complexidade de programacdo e numa quantidade maior de

memaria computacional.
1.7 O METODO DE GALERKIN

O método de elementos finitos mais comum € o conhecido método de Galerkin, o qual
tem sido aplicado nas Ultimas décadas a uma vasta classe de problemas. Ao contr&rio das
técnicas de diferencas finitas, 0 método de Galerkin n&o opera diretamente sobre as equactes
diferenciais que modelam o problema: partindo de uma formulag&o variacional do problema (em
Mecanica, podemos introduzi-la através do Principio das Poténcias Virtuais) e uma
discretizagdo de seu dominio em elementos finitos - 0s quais suportam 0s pontos nodais Xa-
constroi uma solugdo aproximada u, em termos da combinagdo de funcBes base Na(X)
conhecidas e graus-de-liberdade incognitos ua , gerando dessa maneira um sistema de equagoes
algébricas - possivelmente linear, dependendo do modelo adotado - 0 qual naturalmente sera

resolvido numericamente.
u, = > N, (X) u,

Assim descrito, 0 método de elementos finitos ndo inova em nada em relacdo aos
métodos variacionais classicos. (Rektorys, 1975). O que ha de novo e poderoso em elementos
finitos é sua escolha das fungdes base N,(X): utilizando fungBes polinomiais (normalmente
lineares-por-partes) de suporte compacto, construidas de modo a valerem a unidade nos pontos



nodais a elas associados e zero no restante do dominio (N, (x)=9,). E esta importante

caracteristica que faz com que a matriz associada a formulacdo de Galerkin seja uma matriz
banda, reduzindo assim drasticamente os custos da solucdo numérica do sistema de equagdes
algébricas.

1.8 METODOS ESTABILIZADOS

A aplicacdo do método de Galerkin a problemas de fluidos tem apresentado um lento e
probleméatico desenvolvimento, até mesmo por razbes histéricas, visto ter sido o método
introduzido por engenheiros envolvidos com problemas de andlise de tensdo, célculo de
estruturas, teoria de cascas e placas, etc. Em todos estes problemas (impondo restri¢cbes usuais na
préatica de engenharia), obtemos operadores elipticos e em geral simétricos, possibilitando
resultados de convergéncia quase Otimos. JA no caso de fluidos, os modelos utilizados
apresentam dificuldades adicionais. para 0s escoamentos incompressiveis (de grande interesse
em engenharid) surge a necessidade de computar-se também o campo de pressdo como
multiplicador de Lagrange associado arestri¢céo de incompressibilidade do campo de velocidade,
gerando assim um problema dito misto em velocidade e pressdo. Como sera visto a seguir, isto
introduz a necessidade de compatibilizar os espacos de elementos finitos empregados para
aproximar estes campos. Além disso, quando se retém o termo inercial da equacdo de
movimento do fluido, esbarra-se na assimetria do operador advectivo quando em regimes de
escoamento advectivos-dominados (ou, mais tecnicamente, para atos nimeros de Reynolds),
fazendo com que sua discretizagdo usando o méodo de Galerkin - a qual, para elementos
lineares, coincide com a discretizagdo por diferencas centradas - tenha comportamento
oscilatorio, invalidando a solucéo de elementos finitos. Surgem, entdo, “patologias numeéricas’,
tais como trancamento (“locking”) de campo de velocidade - isto € obtencdo do campo de
velocidade nulo em todo o dominio e oscilagdes ndo fisicas no campo de pressao.

Os resultados de Babuska, 1973 e Brezzi, 1974, para problemas mistos vieram esclarecer
a instabilidade associada a compatibilizacdo dos espacos de elementos finitos para velocidade e
pressdo. Ficou provado que estes espagos ndo poderiam ser escolhidos arbitrariamente (sob pena
de gerar solugdes numéricas irreais) e sim que devemos aproximar o par velocidade/presséo por
elementos que satisfacam a chamada condi¢éo de Babuska-Brezzi (ou, smplesmente, condicéo
inf-sup). Egta condicdo restringe a escolha de elementos finitos a um numero limitado de
combinacdes e cria dificuldades computacionais, em particular, impedindo a aproximacdo dos

dois campos com o0 mesmo elemento (igual-ordem) por ndo satisfaz a condicdo de Babuska-
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Brezzi. Entretanto, € importante frisar que mesmo utilizando uma combinacdo de elementos
estaveis, ainda assim o método de Galerkin oscilard em situagdes advectivas-dominadas, devido
ao operador advectivo.

A fim de contornar estas dificuldades surgiram ao longo dos Ultimos anos véarias
estratégias. métodos de penalizacdo (Hughes, 1979), integracdo reduzida (Malkus e Hughes,
1978), elementos finitos ndo-conformes (Crouzeix e Raviart, 1973), méodo de caracteristicas
(Pironneau, 1989), etc. A grosso modo, todas elas podem ser enquadradas dentro da seguinte
dualidade: manutencéo da formulagéo de Galerkin utilizando porém elementos ndo “ standards’”,
ou utilizagdo de elementos finitos simples com a alteracéo da formulagdo de Galerkin classicade
modo a adicionar ao problema a requerida estabilidade - criando assim o que ultimamente vem
sendo chamado de métodos estabilizados.

Neste trabalho foi adotado 0 método estabilizado de elementos finitos para o problema da
adveccdo-difusdo batizado de “Streamline Upwind/Petrov-Galerkin® (SUPG) introduzido por
Hughes e Brooks , 1979, 1980, 1982a, 1982b. Johnson e Navert , 1981, estabeleceram sua
andlise de erro, um importante passo para a extensdo do método a outros modelos. Johnson,
1982, Johnson, Navert e Pitkéranta, 1984, e Navert, 1982, propuseram e analisaram formulagtes
SUPG para o problema de advecgdo-difusdo transiente empregando elementos espaco-tempo.
Extensdes as equactes de Euler e Navier-Stokes incompressivel foram introduzidas por Brooks e
Hughes, 1982a, e Johnson e Saranen, 1986. Hughes e Mallet, 1986 estenderam o método a
sistemas advectivos-difusivos. Problemas de adveccdo-difusdo empregando detetores de choques
(“shock-capturing”) e modelos néo-lineares séo encontrados em Galedo e Dutra do Carmo, 1988.
Extensdes do método a escoamentos compressiveis podem ser encontrados nos trabalhos de
Hughes, Mallet e Franca, 1986, e Mallet, 1985. Hansho e Szepessy, 1990 e Tezduyar et al., 1990
utilizaram formulages SUPG para aproximar as equagoes de Navier-Stokes incompressivel.

Este método ndo necessita satisfazer a condicdo acima mencionada de Babuska-Brezzi —
permitindo, dessa maneira, a utilizacdo de elementos finitos de igual-ordem para aproximar os
subespacos de velocidade e pressdo, além de permanecer estvel até mesmo para escoamentos
advectivos dominantes (Brooks e Hughes, 1982a; Franca e Frey, 1992, Taylor et al., 1998).

Finalmente, para melhor entendimento e apreciacdo deste trabalho, € conveniente
apresentar um plano geral da dissertagéo:

Capitulo 1: Introducdo do trabalho, bem como apresentacéo de notagcd comum atodos 0s
capitulos.

Capitulo 2: Reologia do sangue
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Capitulo 3: Apresentacéo da mecéanica dos escoamentos de fluidos, através da introducéo
das leis de conservagao de massa, momento linear e angular.

Capitulo 4: Formulacdo de elementos finitos para as equagdes de Navier-Stokes.

Capitulo 5: Modelagem geométrica e resultados

Capitulo 6: Conclusdes e perspectivas futuras

Capitulo 7: Referéncias bibliogréficas

1.9 NOTACAO

Os problemas estudados neste trabalho sdo definidos em um dominio aberto limitado

Q OR® com fronteira I poligonal,

{r:FgUFh,
rgﬂthD, rz 0

onde ', éapartedafronteira I' naqual sdo impostas condi¢des de Dirichlet (essenciais) e ', a

regid na qual sdo prescritas as condigdes naturais (Neumann). Sobre o dominio Q realizamos

umaparticdo G, de elementos hexaedros da maneira usual,

{6 :LJKDCn EK

QKlmQKZZD’ O Kl’lg Ch’

Para os espacos funcionais de velocidade e pressdo e suas respectivas normas, Seré
empregado a notagao usual:

C(Q)... espaco das fungdes continuas em Q,

L*(Q)... espaco das funcdes de quadrado integravel em Q,

L2(Q)... espaco dasfuncdesde L*(Q) com médianulaem Q, J.QqZO, OdJ LX),

(CI)... produto interno de L*(Q) ,

|, ... normade L*(Q)

(G ... produto interno de L*(Q,) ,

H'(Q)... espaco de Sobolev formado pelas funcdes de L*(Q) com as derivadas
primeirasem L*(Q) ,

Ha(Q)... espaco dasfuncdesde H'(Q) queseanulamem I,
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|0, ... normade H*(Q) .

Para definicdo dos diferentes espagcos de elementos finitos utilizados neste trabalho, é
conveniente introduzirmos a seguinte notagao :
P.(K), seKéumtridngulo ou tetraedro

Rm(K):{

Qn(K), seK éum quadrangulo ou hexaedro

onde P, e Q,, sfo espacos polinomiais de grau m.
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2. REOLOGIA DO SANGUE
2.1 ASPECTOS GERAIS

O sangue é um fluido viscoso composto por células e plasma (Jandl, 1996). A tabela 2.1
apresenta os volumes de plasma e células (em ml) por peso corpora (em kg) para homens e
mulheres. O plasma € formado por &gua, sais minerais e moléculas organicas (glicidios, lipidios
e proteinas). As células pertencem a trés categorias, conforme apresentado na tabela 2.2:
glébulos vermelhos (eritrocitos ou hemacias), glébulos brancos (leucdcitos) e plaguetas
(trombdcitos). Os globulos vermelhos representam mais de 99% do total de células, significando
gue sdo as Unicas células que apresentam influéncias significativas nas caracteristicas fisicas do

sangue (Bernard e Levy, 1976).

Tabela 2.1. Volumes sangiineos (mi/kg de peso)

Volume Plasmético  Volume Globular
Homem 435+ 3 305+2
Mulher 435+ 3 235+2

Tabela 2.2. Contagem dos glébulos (resultados normais por mnt)

Células Homem Mulher Crianca 1 ano Recém-Nascido

Eritrécitos 4,5 a5,9 milhdes 4 a5,4 milhdes 3,6 a5 milhdes 4 a6 milhdes
Leucocitos  4.000 a 10.000 4,000 a10.000 4,000 a12.000 10.000 a 25.000
Trombdcitos 200.000a400.000 200.000 a400.000 200.000 a400.000 150.000 a400.000

A porcentagem de células presentes no sangue é chamada de hematdcrito. Segundo Jandl,
1996, o hematécrito normal de um homem oscila entre 40 e 52, enquanto que em uma mulher
esta entre 35 e 47. O volume total de células vermelhas ndo pode ser determinado apenas pela
multiplicagdo entre o volume total de sangue e o hematdcrito, tendo em vista que a concentracdo
de células vermelhas nos peguenos vasos € menor do que nos grandes vasos. O hematdcrito pode
ndo se enquadrar nesta faixa devido a ocorréncia de anemia ou de policitemia. A anemia é a
deficiéncia de hemécias, que pode ser causada por perda muito rapida ou producdo demasiado
lenta de hemécias. Na anemia a viscosidade do sangue diminui (1,5 vezes a da &gua), diminuindo

aresisgténcia ao fluxo sangliineo nos vasos periféricos de modo que quantidades de sangue muito
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superiores as normais fluem pelos tecidos e retornam ao coragdo. Um dos principais efeitos da
anemia é uma grande sobrecarga de trabalho para o coragdo. A policitemia ocorre quando se tem
uma grande producéo de heméceas devido ao pouco oxigénio na atmosfera, como nas altitudes
elevadas, ou porgue ha insuficiente fornecimento de oxigénio para os tecidos. Devido ao
aumento da viscosidade do sangue na policitemia, o fluxo sangtiineo é frequentemente lento. O
aumento da viscosidade tende a diminuir a velocidade do retorno venoso ao coragao, por outro
lado, o volume sangtiineo esta muito aumentado na policitemia, 0 que tende a aumentar o retorno
venoso; havendo assim uma compensagdo entre estes dois fatores. A pressdo arterial € normal na
maioria das pessoas com policitemia, embora em aproximadamente um terco delas a presséo sgja
elevada

Figura 2.1. Efeito do hematdcrito sobre a viscosidade
2.2 VISCOSIDADE DO SANGUE

A viscosidade do sangue ndo tem o mesmo valor nas diferentes partes do sistema
vascular. Sua viscosidade varia de 3 a 4 vezes a viscosidade da agua em fungdo do hematdcrito,
da temperatura e do fluxo. O hematdcrito € um importante determinante da viscosidade do
sangue. A medida que o hematdcrito aumenta, h& um aumento na viscosidade, porém essa
relacdo ndo é linear, conforme pode ser visto na figura 2.1. Por exemplo: Num hematécrito de
40% a viscosidade relativa € 4, enquanto que, em um hematécrito de 60% a viscosidade relativa
€ aproximadamente 8. A temperatura também tem um efeito significante na viscosidade. A
medida que a temperatura diminui, a viscosidade aumenta. A viscosidade aumenta
aproximadamente 2 % para cada °C diminuido na temperatura. O fluxo do sangue também afeta
a viscosidade. A viscosidade do sangue aumenta de forma muito acentuada a medida que a
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velocidade do escoamento diminui. Como as velocidades do escoamento de sangue em pequenos
vasos sao extremamente pequenas, em torno de 1 mnvs, a viscosidade do sangue pode aumentar
até 10 vezes pela acdo isolada deste efeito. Esse efeito € parte causado pela aderéncia dos
glébulos vermelhos, que se deslocam lentamente tanto entre s (formac&o de roletes — figura 2.2
e de agregados maiores) como com a parede vascular. Mas um outro efeito pode ocorrer na
microcirculagdo chamado efeito de Fahraeus-Lindqvist (Bayliss, 1973), tornando a viscosidade
do sangue a metade comparado aos grandes vasos. As células vermelhas movem-se de forma
aleatéria nos grandes vasos. O efeito de Fahraeus-Lindgvist é causado devido ao alinhamento
das células vermelhas nos escoamentos em pequenos vasos, eliminando a resisténcia viscosa que
ocorre internamente no sangue. A concentracdo e tipos de proteinas do plasma séo outros fatores
gue afetam a viscosidade do sangue, mas esses efeitos s80 muito menos importantes e néo séo

considerados na maioria dos estudos hemodinémicos.

b .\:...-I a
. _ 9
¥ .‘+- 2 [ 1

Figura 2.2. Formagao de roletes (50x)

2.3 REOLOGIA DO PLASMA

A viscosidade do plasma é 1,5 vezes a da agua. O plasma muitas vezes é caracterizado
como um fluido newtoniano (Bayliss, 1973). Conforme Wintrobe, 1998, seu volume normal em
um homem de 70 kg é aproximadamente de 3.500 ml, sua viscosidade é principalmente funcdo
da concentragdo e da viscosidade intrinseca das proteinas individuais em solugdo. A viscosidade
intrinseca das proteinas por sua vez € influenciada pelo tamanho e forma moleculares. As
proteinas plasméticas constituem em fragdes de albumina, globulina e fibrinogénio. Como pode
ser observado na figura 2.3, o fibrinogénio € a maior das proteinas, e apresenta grande influéncia
na viscosidade do plasma, apesar de formar apenas 5,5% das proteinas plasméticas. As
globulinas normalmente representam 45% das proteinas plasmaticas e um aumento de 1 a4 g por
100 ml pode causar uma aumento na viscosidade do plasma em até 50%.
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O plasma, quando estagnado, permanece liquido somente com a adicdo de um
anticoagulante. Se o sangue total coagula e o coagulo é removido, o liquido restante é chamado
de soro. O soro tem essencialmente a mesma composi¢do do plasma, com a excegdo de que 0
fibrinogénio e alguns fatores de coagulagdo foram removidos, reduzindo a sua viscosidade
comparada a do plasma. O soro se comporta como um fluido Newtoniano.

—y

Dnm
akciedie e -
- [] ==l &

Figura 2.3 . Peso molecular e dimensdes relativas de algumas moléculas proteicas

Bingham e White, 1911 e Hess, 1920, descreveram a equacdo (2.1) edimando a
viscosidade do plasma a partir da concentracdo de proteinas

ﬂ = L , (21)
M, 1-bl
onde 4, aviscosidade do plasma, 4, aviscosidade daagua, 8 fracdo de volume de particulas,

e b éum fator arbitrério que representa o aumento da fragdo de volume das particulas suspensas.
Se a concentracdo de proteina é expressa em gramas por 100 ml, o valor deb € 0.06 .
Hatschek, 1911, definiu b como fungdo de 4.

1

b= 573 (2.2
Substituindo a equagédo (2.2) em (2.1), tem-se:

ty  (1-6"7)
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2.4 REOLOGIA DOS GLOBULOS VERMELHOS

A dependéncia ao cisalhamento da viscosidade do sangue se deve ao efeito gerado pela
deformacdo, orientacdo e agregacdo dos gldbulos vermelhos. Enquanto que uma deformacéo do
glébulo vermelho pode diminuir a viscosidade aparente em altas taxas de cisalhamento, uma
agregacdo desses globulos pode aumentar acentuadamente essa viscosidade (Jandl, 1996).

O formato bicbncavo discoidal dos gldbulos vermelhos é perfeito para resistir as
deformacOes regqueridas na sua passagem pelos vasos capilares. Quando as células encontram
bifurcacbes ou ramificagOes vasculares complexas rapidamente acomodam sua forma e espago
para moverem-se com 0 minimo de atraso. Deformagdes exageradas podem causar divisdes das
células em dois ou mais fragmentos. As células vermelhas tem um didmetro de 7,82 + 0,62 um .
Quando as células deixam as arteriolas e entram nos capilares, o principal aspecto reoldgico se
torna a viscosidade intrinseca da célula, que depende das propriedades viscoeldsticas da
membrana celular e principalmente da concentragdo intracelular de hemoglobina. Uma
concentracdo normal de hemoglobina de 33 g/dl contribui em torno de 6 cp na viscosidade
intrinseca . Concentragdes acima de 36 g/dl fazem a viscosidade intrinseca aumentar e em torno
de 40 g/dI, causam uma certarigidez as células.

O efeito na viscosidade de um liquido submetido a insercdo de particulas esféricas,
formando uma suspensdo, foi estudado por Einsten (1906). Ele considerou que as particulas
estdo suficientemente distantes uma das outras e que 0 movimento de uma particula ndo
influencia 0 movimento das outras particulas, e concluiu que a viscosidade da suspenséo é
diretamente proporcional ao volume total de particulas (células) sob 0 volume da suspensdo.

u = -14250, (2.4)
m

onde x, éaviscosidade relativa da suspensdo, @ fragéo de volume das células (hematocrito). O

valor 2,5 na equacdo (2.4) refere-se ao fator de forma para esferas. Para as particulas ndo
esféricas este valor deve ser alterado, conforme Jeffery, 1922, o valor de 2,061 é o mais

aproximado para a forma dos glébulos vermelhos (figura. 2.4).
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Figura 2.4. Glébulos vermelhos

A equacdo de Einsten € valida ndo sO para suspensdes como para soluctes e coloides,
porém deve ser empregada com certo cuidado para valores de & maiores de 0,1 (10%), onde se
observa uma viscosidade relativa maior que a calculada devido aiteragtes entre as particulas.

Vérias equacOes empiricas ou semi-empiricas a respeito da viscosidade relativa foram
desenvolvidas. Em sua maioria, descrevem a relagdo entre a viscosidade do plasma e a
concentracdo de proteinas e a relacdo entre a viscosidade relativa do sangue e a concentracdo de

glébulos vermelhos (hematdcrito).
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3 EQUACOES DE CONSERVACAO DA DINAMICA DOS FLUIDOS

3.1 A CINEMATICA DOS FLUIDOS

O escoamento dos fluidos € um fenbmeno fisico que pode ser representado por uma

transformacdo continua do espago euclidiano nele proprio, parametrizada pelo tempo t [ [O;o ) :

X:B xR" 5 &, (3.1

onde B denota um fluido qualquer, ¥ uma transformac&o de classe C* referida como seu

movimento e t=0 um instante inicial arbitrério.

A fim de descrever esta transformacdo analiticamente introduzimos um sistema de

coordenadas fixo (X, X,,%;), tripla esta referida como posico e denotada por x. Considere
agora um ponto P do fluido (uma particula) movendo-se com o escoamento. Em t=0 esta
particula ocupa a posicdo X = (Xl, X,, X3) e no instante genérico t tera se movido para a
posicio X = (X, X, X;) . Podemos ent&o representar a posi¢éo do fluido pela transformagio

x = x(X,t), (3.2

evariando otempo t, i.e, x = ¥(X, ), aeq.(3.2) representa a trajetéria da particula P, ao passo
gue para um tempo fixo t a transformacéo X representa uma deformagdo do fluido B ,
x = x(C1) .

Da hipétese que pontos distintos do fluido assim permanecem no decorrer de seu

escoamento, tira-se que a transformagao (3.2) admite inversa, ou sgja,

X =x"(x,t). (3.3)

Apesar do escoamento ser completamente determinado por seu movimento Y , € também
importante analisar o estado do movimento numa dada posi¢céo ao longo do tempo. Isto pode ser
feito utilizando-se campos espaciais, como por exemplo, o= p(x,t), u=u(x,t), os quais
fornecem, respectivamente, a densidade e a velocidade da particula que ocupa a posicdo x no
instante de tempo t. As variaveis (x,t) empregadas nas descrigdes destes campos sdo conhecidas
como varidveis espaciais, enquanto as varidveis (X,t), as quais identificam as particulas do

fluido, sGo denominadas variaveis materiais. Gragas a transformagéo (3.2), qualquer grandeza
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genérica ¢ de um fluido funcdo de suas variaveis espaciais, também o serd de suas variaveis
materiais (X,t); e vice-versa. Por exemplo, se (¢ denotar uma grandeza espacial do fluido

(x,1), entdo sua descrigdo material o relacionard com suas varidveis materiais:

w(x,t) =(x(X1).1), (3.4)

a0 Passo que, se ¥ representar um campo material ¢(X,t), sua descricdo espacial fornecera
WXt =X (xt),t), (3.5)

Do ponto-de-vista geométrico, ¢/(X,t) representa o valor do campo ¢, para um dado
instante de tempo t, experimentado pela particula que originalmente ocupava a posicdo X. Ja
que {/(x,t) fornece o valor de ¢/ sentido pela particula que instantaneamente ocupa a posicao X .

Para as derivadas temporais de (/ empregaremos a notagéo usual:

oy _oyxy 4;,( dwjzaw(x,t)

ot ot Tt ot

. (3.6)

X

oy

a
onde Y e ¢ sdo conhecidas como derivada espacial e derivada material de ¢

respectivamente. A derivada material mede a variacéo de { seguindo uma particula, enquanto a

derivada espacial, a taxa de variagdo ¢/, segundo um observador fixo na posicdo x . Podemos

0
pensar ainda na derivada material de um campo espacial, ou sgja, {/(x,t) . Seu desenvolvimento,

para o caso de um campo vetorial, segue abaixo.

dy _oy
E(x,t)—g()((X,t),t)

X=x(x.t)

+{aw(;((x,t),t)
X(X.0) ax(X,t)

:%—l‘f(x,t) A0 D X xR,

:a_w

o (3.7)

(x(X,t),t)

oy
Jaeo

X

onde [I(J) representa o operador gradiente espacial.

A velocidade u de uma particula de fluido é definida por
0y (X,t)

=X =-——

o (3.8)
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Assim definida, ué uma funcéo das variaveis materiais do fluido. Na prética, entretanto,

€ mais vantajoso trabalhar com sua descricdo espacial,
u(x,t) =u(x(Xt),t). (3.9)
E interessante observar ainda que na maioria dos escoamentos dos fluidos é suficiente
conhecer o campo de velocidade u(x,t) ao invés do movimento do fluido descrito pelaeg. (3.1).

Aceleracéo de uma particula € definida como ataxa de variagéo da velocidade; ou sgja,
| m
a=u(X,t) = x(X1), (3.10)

Novamente, € conveniente expressarmos 0 campo de aceleragd como funcdo da
descricdo espacial do campo de velocidade u(x,t). Empregando a relagdo cinemética (3.7),

obteremos:

Ju
=—+(U . 3.11
A= (Cu)u (3.11)

Teorema de Transporte
Seja Q = Q(t) um volume arbitrario de fluido e ¢(x,t) uma funcdo - a valor escalar ou

vetorial - da posicdo x. Sua integral jQw(x,t)dQ € portanto uma funcdo bem definida no
tempo. Sua derivada material é determinada pelo Teorema de Reynolds, o qual serd enunciado a

seguir para fungdes vetoriais.

Teorema de Reynolds
Seja ¢ um campo vetorial espacial suficientemente regular. Ent&o, para qualguer volume

Q etempot,
jw j a‘”dQ+j Yu mdT, (3.12)

onde " denota afronteirade Q.

Prova: Ver Slattery, 1999, por exemplo.

Equacio da Continuidade
Suponha agora que o fluido possua uma funcéo densidade o =(x,t) a qual através da

relacéo
M :jQ o(x,1)dQ, (3.13)

é utilizada para determinar a massa M =de fluido que ocupa aregido Q. A funcdo densidade é

naturalmente estritamente positiva e sua dimensdo fisica € massa por unidade de volume.
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Do significado fisico do conceito de massa, postulase o chamado principio da
conservacio de massa: A massa de um volume arbitrario de fluido Q n&o variaao longo de seu

escoamento. Este principio pode ser expresso matematicamente por

Sd
M —ajgp(x,t)dQ—O. (3.14)
Aplicando o Teorema de Transporte — equacéo (3.12), obtemos que:

jg( ;u)(x,t) + p(x,t)D]]u(x,t)j(Q = 0. (3.15)

Por ser Q um volume arbitrério de fluido, o teorema de localizagdo fornece

p+ pThe 0. (3.16)

Esta € aformaespacial - ou euclidiana - da equagdo da conservacdo de massa, ou, como é
mais conhecida, da equacéo da continuidade. Esta equagdo € condicdo necessaria e suficiente
para um escoamento preservar sua massa. Utilizando a relagdo cinematica (3.7), obtemos uma
forma alternativa para a equacéo (3.16):

9
a—f+ M(puf O. (3.17)
3.2 DINAMICA DOS FLUIDOS: A EQUACAO DE MOVIMENTO

Sera analisado agora a dindmica do movimento dos fluidos objetivando derivar as
equacOes que governam a agao das forgas internas e externas atuantes no fluido.

Durante o movimento de um fluido - ou, com mais generalidade, de um corpo - as
interacOes de suas partes internas com 0 meio exterior sdo descritas pelas forgas nelas atuantes.
Na mecénica dos meios continuos, sdo classicamente consideradas trés tipos de forcas:

|. forgas de contato entre partes disjuntas do corpo;

I1. forgas de contato entre seu contorno e 0 meio exterior;

[11. forgas de volume exercidas pelo exterior nos pontos interiores do corpo, as chamadas

forgas volumétricas ou de corpo.

Para avaliar as forgas de contato empregaremos um dos mais importantes axiomas da
mecéanica do continuo, a hipotese de Cauchy (Billington e Tate, 1981): Em uma superficie
fechada arbitrédria S existe uma distribuicdo de vetores tensdo t cuja resultante de forca e
momento é equivalente a resultante das forgas materiais exercidas pelo lado exterior de S no
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seu lado interior. Supbem-se ainda que a distribuicdo t depende - para um dado instante de
tempo - apenas da posi¢do e da orientagdo do elemento de superficie ds. Matematicamente, se n
denota anormal exterior a superficie S , t = t(n;x,t) .

As forgas aplicadas ao fluido sdo relacionadas ao seu movimento através dos axiomas
postulados por Euler (Slattery, 1972):

I. Principio da Conservacio do Momentum Linear: A taxa de variagdo do momentum

linear num volume de fluido Q éigual aforca total nele aplicada.

Este principio pode ser expresso matematicamente por:

%LZ p(x,H)u(x,t)dQ = IQ f(x,t)dQ +L2t(n; x,t)dr . (3.18)

IL. Principio da Conservacio do Momentum Angular: A taxa de variacdo do
momentum angular num volume de fluido € éigual ao torque total nele aplicado.
Este principio pode ser expresso matematicamente por:
a r(x)x o(x,t)u(x,t)dQ = j r(x) xf(x,1)dQ +j r(x) xt(n;x,t)d,  (3.19)
dt Q Q r
onde r € 0 vetor posiGao.

Por fim, enunciaremos o teorema centra da mecanica do continuo, o Teorema de

Cauchy, cuja principal assercdo € alinearidade de t(n).

Teorema de Cauchy

Seja (t,f) um sistema de forgas de um corpo em movimento. Entdo, a condi¢éo
necess&ria e suficiente para que as leis de conservagdo de momentum sejam satisfeitas é a
existéncia de um campo tensorial espacial v - chamado tensor de Cauchy - tal que:

I. paratodo vetor unitario n,¥(n) =on;

II. otensor & é sSimétrico;

II1. o tensor b satisfaz a equacéo
0
pu=[Met+ f, (3.20)

Prova: Ver Gurtin, 1981, Billington e Tate, 1981.

A equacdo (3.20) é a eguacdo de movimento proposta por Cauchy. Esta egquacdo
descreve o movimento dos fluidos bem como o0 movimento de qualguer meio continuo.

Uma maneira alternativa de enunciarmos 0s axiomas de momentum é através do Teorema

do Trabalho Virtual, ou, num contexto de energia, do Principio das Poténcias Virtuais — PPV
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(Gurtin, 1981), o qual asserta: A poténcia despendida sobre um volume de fluido Q pelas forgas
de corpo e superficie €igual a taxa de variagdo da energia cinética mais a poténcia dos esfor¢os
internos (“ stress power” ).

Este importante principio regulador da conservacdo da energia mecénica de um fluido
pode ser descrito matematicamente pelo teorema a seguir:
Teorema do Principio das poténcias virtuais

Para todo volume fluido Q e qualquer instante de tempo t, temos que a conservacao de

energia mecanica no fluido é dada por
_ d ulm
jrt(n)ﬁlldr+jgfﬁhd§2—jrcﬁ(u)dr+ajgp7d§2, (3.21)
onde

s(u)=%(Du+D u’).

Prova: Tomando o produto interno da equacéo de movimento com uma velocidade virtual u do
fluido, integrando por partes e explorando que o tensor de Cauchy é simétrico, teremos:

0= jg(p(x,t)ﬁ(x,t) —f(xt) - [I]]c(x,t))]u(x,t)(ﬂ

0= Ax1)

- jQ (" (x,Hu(x,t)) @ (3.22)

wdg [ fx) BxHAQ+ [ o(x,1): Tu(x,t)d

0= jQ p(x,t)w«z —ij(x,t) m(x,t)dQ

+'[Q0(x,t) g(u(x,t))dQ —jr o(x,t)n(x) n(x)drl .

Aplicando a asser¢ado do teorema de Cauchy t(n) =on, finalizamos a prova do teorema

A maneira alternativa do Principio das Poténcias Virtuais enunciar 0os axiomas da
Dinamica traz a virtude de ndo dissociar os conceitos de Cinemética e Dinamica do movimento.
No PPV, o conceito de forgca surge naturalmente associado ao conceito da poténcia despendida
pelas velocidades virtuais. Matematicamente, podemos pensar no espago das forgas atuantes no
fluido como o espago dos todos os funcionals lineares atuantes no espago das velocidades
virtuais do fluido (Sampaio, 1985).

Do ponto-de-vista numérico, tem ainda o PPV a grande vantagem de formular problemas

mecéanicos de maneira variacional, deixando assim bastante natural a introducdo de métodos
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variacionais na Mecéanica, em particular o Méodo dos Elementos Finitos, conforme sera

explorado no capitulo 4.

3.3 HIPOTESES CONSTITUTIVAS

Os axiomas de Euler , equagdes (3.18) e (3.19) , sGo comuns a maioria dos corpos na
natureza. Entretanto, estas leis sdo insuficientes para caracterizar totalmente o comportamento
dos corpos, por ndo serem capazes de distinguir os diferentes tipos de comportamentos dos
materiais. Experimentos fisicos, bem como nossa propria intuicdo, mostram que dois corpos de
mesmo tamanho e forma sujeitos a0 mesmo movimento, porém de meateriais diferentes,
geralmente apresentam distribuicdo de forgas distintas. E necessario, portanto, introduzir
hipoteses adicionais - as chamadas equacdes constitutivas, que possam caracterizar os diferentes

comportamentos materiais.

Fluidos Newtonianos
O fendbmeno de atrito é normalmente manifesto nos fluidos através de suas forgas
cisalhantes, as quais retardam o movimento relativo das particulas fluidas. Uma boa medida
deste movimento relativo é fornecida pelo tensor Cu, sugerindo assim equagdes constitutivas
daforma
6 =—-pl +C([), (3.23)

onde C é conhecida como funcéo resposta do fluido e I denota o tensor identidade.

Os materiais caracterizados por relagdes do tipo (3.23) sdo denominados fluidos
newtonianos. Estes fluidos fornecem o modelo mais utilizado de comportamento fluido viscoso.
Para a classe dos fluidos compressiveis, a fungdo resposta (Landau e Lifchitz, 1971) é dada pela
expressao

C(OuF (040 w) Eu %;I@I u)l, (3.24)

onde i e v sdo, respectivamente, o primeiro e segundo coeficientes de viscosidade.

Muitos escoamentos entretanto apresentam uma variagdo muito pequena em sua massa
especifica - como, por exemplo, os escoamentos d’' dgua e 0s escoamentos de gases, tais como 0
ar, em regimes de baixas velocidades. A classe de escoamentos gque apresentam este tipo de
comportamento é chamada de fluidos newtonianos incompressiveis . Segundo Gurtin, 1981, a

resposta desses fluidos pode ser caracterizada por apenas uma Unica constante, sua Viscosidade:
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A condi¢do necessaria e suficiente para que a resposta de um fluido newtoniano incompressivel
sgja independente observador é que sua funcdo resposta C sejadaforma

C(Ouf 2ue(u), (3.25)

com a constante escalar i/ chamada de viscosidade absoluta do fluido.

Fluidos Newtonianos Generalizados

Observacbes experimentais dos fluidos incompressiveis tém mostrado que modelos
baseados na equacao congtitutiva (3.26) obtida por Reiner (1945) e Prager (1945) , apresentam
alguma utilidade na predicdo do comportamento dos fluidos reais — porém, o modelo
newtoniano ndo é sempre realista na caracterizagdo da resposta mecénica de alguns fluidos

o =k 1 +k£(u) +k £(u)?, (3.26)

onde k, =K, (I ). 11le), sendo que, 1., 11,,,!ll,,, denotam o primeiro, segundo e

terceiro invariantes, respectivamente, do tensor taxa de deformagéo, onde:

|y =1r E() =divv, (3.27)

I :EDZ 102, | (3.28)
£(u) 2 £(u) g(a) |? '

g = dete(u). (3.29)

Modelos empiricos baseados na equacdo (3.26) predizem o real comportamento de uma
classe de escoamentos conhecidos por escoamentos viscométricos (Slattery, 1999). Nestes
escoamentos a particula material é sujeita a uma deformagdo com histéria constante, sendo que
os efeitos de memoria sdo apagados. Dentre os exemplos de escoamentos Viscométricos
podemos citar escoamentos em tubos e escoamento de Couette.

A classe mais comum dos modelos empiricos para fluidos incompressiveis baseados na
equacdo (3.26) sdo os fluidos Newtonianos generalizados. Esta classe de modelos introduz uma

viscosidade 77, chamada de viscosidade aparente, dependente da taxa de deformagéo y do fluido

(Bird, 1987), definida de forma analoga a viscosidade dos fluidos Newtonianos.

Ly ="V (3.30)
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Modelo Ostwald de Waele
Segundo Slattery, 1999, o modelo de Ostwald de Waele, ou Power Law, € o modelo
newtoniano generalizado mais utilizado, onde a viscosidade cisalhante dependente é dada por:
ny)=my" (3.31)

onde os parametros m e n sdo determinados empiricamente. Quando n=1 e m=, 0 modelo se

reduz ao modelo Newtoniano para um fluido incompressivel. Segundo Slattery, 1999, o modelo

Power Law apresenta uma grande desvantagem do ponto de vista tedrico que é, ndo se reduzir ao

modelo newtoniano no limite y - 0 (7 — 0) ou no limite y - « (7 - ), afastando-se assim

do comportamento dos fluidos reais. (Iingr:n(y)y:my“‘l - 0,limr=my"* - w)
y- y-o

Modelo Carreau-Y asuda

Este modelo com 5 pardmetros, conforme Bird, 1987, tem flexibilidade suficiente para
reproduzir uma variedade de curvas 77(y) experimentais.

n-1

nW) = 0.+ —1) LAY~ (332)
onde 77, éa viscosidade a taxa de cisalhamento zero, 77, € a viscosidade a taxa de cisalhamento
infinita, n € o “expoente power-law”, A é uma constante de tempo e A um parametro
adimensional que descreve a transicao entre a regido de taxa de cisalhamento zero e a regido
Power Law. Quando o valor de A é igual a 2, a equacdo (3.32) é conhecida por modelo de
Carreav.

Conforme Bird, 1987, em baixas taxas de cisalhamento, a tensdo de cisalhamento é
proporcional a taxa de deformagdo ), e a viscosidade se aproxima a um valor constante 77,-
viscosidade a taxa de cisalhamento zero. A medida que a taxa de cisalhamento aumenta, a
viscosidade decresce. Para taxas de cisalhamento muito atas a viscosidade torna-se novamente
independente da taxa de cisalhamento e é definida por 77, - viscosidade a taxa de cisalhamento

infinita.
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4. ELEMENTOS FINITOS

O método de elementos finitos € um método de aproximagdo numérica de equacdes
diferenciais, cujas principais caracteristicas sdo a formulagdo do problema na formavariacional e
a construcdo de uma solucdo aproximada das equactes diferenciais através do uso de "fungdes
de forma’, que séo fungdes de elementos finitos.

Os métodos variacionais buscam obter uma solugdo aproximada através de uma
combinacao linear de fun¢bes aproximadas apropriadas. Os pardmetros na combinagdo linear sdo
determinados de forma que a solugdo aproximada satisfagca a forma fraca ou minimize o
funcional quadrético da equacdo em estudo. Varios métodos diferem-se um do outro pela escolha
das fungBes de aproximacdo. Dentre os métodos variacionais existentes podemos destacar o
método variacional classico (Rayleigh-Ritz) e o méodo dos residuos ponderados (Galerkin,
“least-squares’, Petrov-Galerkin , “collocation”, Courant ...).

Para definir a formulacdo fraca ou variacional das equagOes diferenciais que regem o
problema, é necessério caracterizar duas classes de fungdes. A primeira € composta de fungdes
teste candidatas a solucdo do problema. Inicialmente, seré exigido que estas possiveis solugoes
satisfacam a condigdo de contorno essencial (Dirichlet). Além disso, as derivadas das fungdes
teste devem ser quadrado-integraveis, ou seja, se u é funcdo teste:

) dx<oo. (4.1)

Funcbes que satisfazem (4.1) sfo chamadas fungBes do Espaco de Sobolev H' e
escrevemos uJH* (Ciarlet, 1978).

4.1 APROXIMACAO DE GALERKIN

A partir das equagOes de conservagdo de momentum e massa, empregando as
adimensionalizagbes usuais em Mecanica dos Fluidos (Landau e Lifchitz, 1971), podemos
modelar 0 escoamento de sangue em uma anastomose sistémico-pulmonar através do seguinte
problema de contorno,
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g—ltl+[Du]u- 20 e(w0=p f @x (0,T),

Mw= 0 enx (0,T),

u=u, sobref x(0,T), (4.2)

g
on =0, sobrel,x(0,T),
u=u, emQcomt=0,

onde u € a velocidade do fluido, p sua pressdo, /7 sua viscosidade, €(u) a parte smétrica do

tensor [(Ju, n a normal exterior unitéria, f a forca de corpo do escoamento e o o tensor de

Cauchy definido por

6 =—pl +27(y)e(u) . (4.3)

Para um fluido Newtoniano, tem-se 7n(y)=u, para os modelos Newtonianos
generalizados Power-Law e Carreau Yasuda, 77(y) foi definido pelas equagdes (3.31) e (3.32)
respectivamente.

O método de Galerkin, também conhecido como Bubnov-Galerkin, caracteriza-se pelas
funcOes teste e peso pertencerem a0 mesmo espaco de fungbes. Descreve-se, a seguir, um
método para obtencdo de solugdes aproximadas para problemas de valor de contorno baseado na
formulagdo fraca (ou variacional). O método de aproximacOes de elementos finitos a ser
utilizado neste problema, denominado método de Galerkin, consiste em aproximar 0s espagos de
dimensdo infinita utilizados na formulagdo fraca por subespagos de dimensdo finita

convenientes. Seja, S e V espagos funcionais aproximados por pelos subespagos S, e Vi, (O
sobrescrito h refere-se a associacdo de S, e Vi, com uma malha, ou discretizagdo, do dominio
Q, o qua é parametrizado por um escala de comprimento caracteristico h). Como os espacos de
dimensdo finita S,e Vy, sdo subconjuntosde SeV, tem-se:

S0O0S (isto é s uld S, entdo @] S).
Vv, OV (isto é se v V,, entdo v] V).

As consequiéncias dessas definigdes sdo quese u, JS, e v[1 V,, entdo



30

u, (L) =uy ,
Vh(lﬂ_-t) :0!

onde u, é a condicdo de contorno essencial (Dirichlet).

Na aproximagao de elementos finitos das equacoes (4.2), foi empregado os subespagos
usuais da Dinamica dos Fluidos,

V, ={vOHQ )"

v R(K)".K G}, (4.4)
R ={pOC°Q)NLQ)|pd R(KLE G}, (45)

Vo ={v(Ot) OHQ )V, O [o,T]\v@ R(KVIK G,vEt) u sdbre .}, (46

onde R , R denotam, respectivamente, espagos polinomiaisdegrau kel .

A formulacdo de Galerkin para o problema em quest&o pode ser descrita da seguinte
forma:

Achar u ep ta que
Be(u, piv.q) =Fo (v,0), O(v,ql] W, P,.
By (u, p;v,q)=(v,p‘3—‘t‘+pu M)~ @ v.p)s 0 Gg 0 ( qpu),  (47)

=(v,6,)r —(v.f), .

Simulagdes numéricas das equagdes de Navier-Stokes para fluidos incompressiveis via
método de Galerkin enfrentam duas dificuldades numéricas principais (Johnson, 1987). Primeiro,
0 método de elementos finitos precisa compatibilizar os subespacos da velocidade e pressdo para
satisfazer a condicdo matemética de Babuska-Brezzi (Ciarlet, 1978). Segundo, a instabilidade
inerente a esquemas de discretizagdo centrais, seja atraves de formulagdo de Galerkin ou através
de diferencas centrais, na aproximagdo de escoamentos advectivos dominantes (Brooks e
Hughes, 1982; Patankar, 1980).

Algumas metodologias foram propostas a fim de superar a maioria das limitages do
método de Galerkin aplicado a problemas de escoamentos de fluidos (Brooks e Hughes, 1982;
Franca e Frey, 1992; Hughes et a. , 1986). Estas metodologias, denominadas atualmente por
métodos estabilizados, consistem na adicdo a formulacdo de Galerkin de termos malha

dependentes, residuos das equactes de Euler-Lagrange do problema. Os termos de perturbacéo
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sdo construidos com a finalidade de aumentar a estabilidade da formulagdo de Galerkin original
sem prejudicar sua consisténcia, ja que a solugdo exata do problema satisfaz aos residuos de
Euler-Lagrange (Hughes et al. , 1986; Franca et al., 1992, Taylor et al., 1998 ).

Neste trabalho, foi utilizado método de elemento finito “Streamline Upwind/Petrov-
Galerkin”. Este método ndo necessita satisfazer a condicdo acima mencionada de Babuska
Brezzi — permitindo, dessa maneira, a utilizagdo de elementos finitos de igual-ordem para
aproximar os subespacos de velocidade e presséo - além de permanecer estavel até mesmo para
escoamentos advectivos dominantes (Brooks e Hughes, 1982; Franca e Frey, 1992).

A partir das definicOes (4.4)-(4.6), podemos escrever a seguinte formulagdo SUPG parao
sistema (4.2): Achar o par (u,, p,) 0V P, tal que

B(u,, py;v.a)=F(v,q), (v,q)UVx R, (4.8)
com
B(u,, ph;v,q)=(‘2—‘t‘+[mu]u,v)+ (276(),&(V)> (@ v, p) [0 u,q)
(4.9
> G tuwOp 20 s Red( A
e
F(v,q) = (f,v) +(0,, V), + 2 (f, 7(Re )([(DvIv-0 a), , (4.10)
onde o parémetro de estabilidade T é definido por:
r(Re.) =—%_&(Re,) 411
K 2|U|p k) s (4.11)
Re,,0< Re, <1
E(ReK):{:L Re. 1 (4.12)
Re, :m, (4.13)

an
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com |u|p denotando a norma-p do P" e a constante m¢, para a formulagio SUPG, definida como

em Franca e Frey (1992).

Comentarios

1. Fazendo o pardmetro de estabilidade 1 igual a zero na equacéo (4.9), obtemos a
formulacdo de Galerkin cléssica para o problema definido nas equagdes (4.2). Sua estabilidade,
no contexto linear do problema de Stokes, é governada pela forma discreta do Teorema de
Brezzi (Ciarlet, 1978), a qual imple, além da satisfacdo da condicdo de Babuska-Brezzi
envolvendo os subespagos de pressdo e velocidade, que o problema discreto seja eliptico para
toda velocidade pertencente ao subespago Kp , com

Kp={vOV,|[ @ = 04 R}.

Visto que em geral K°O K°, apenas um nimero limitado de combinagGes de elementos

finitos ira satisfazé-las, criando assim uma séria limitagdo ao método de Galerkin em fluidos.
Combinacdes de elementos computacionalmente desejaveis como as de igual-ordem, ficam por

estarazdo descartadas.

2. A instabilidade da aproximacdo de Galerkin em regimes de escoamento advectivos-
dominados decorre da falta de coercividade da forma bilinear definida na equacdo (4.9).

Tomando (v,q) = (u,—p)e 7=0 em (4.9) e selecionando vOHQ )" , teremos

B(v.q;v,—0) 227 |e(v)[, (v.q)OVix B,.

Portanto, nas situagdes onde 7 — 0, teremos a aproximagdo de Galerkin contaminada

por oscilagBes espurias, gerando solugdes numéricas fisicamente irreais.

3. A expressdo usual do nimero de Reynolds de malha (Johnson, 1987) foi modificada
com ainclusdo do pardmetro my na equacdo (4.9), de modo a também considerar o grau de
interpolacéo empregado. Com isto, as regibes advectivas-dominadas do escoamento ficam
caracterizadas por Rex > 1 e as difusivas-dominadas por Rex < 1, independente do elemento
considerado (Franca e Frey, 1992).
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4.2 ELEMENTO ISOPARAMETRICO LAGRANGEANO HEXAEDRICO DE OITO NOS

No presente trabalho, utiliza-se, para representar o0 dominio de integracdo, o elemento
hexaédrico tri-linear de oito nos, empregando-se as fungdes de interpolacdo cléssicas para
expandir as componentes de quantidade de Movimento e Pressdo. Os elementos sdo
denominados L agrangeanos porque suas fungdes de forma sdo formadas a partir de produtos de
polinbmios de Lagrange (as fungdes base trilineares sdo produto das fungdes base lineares-
unidimensional).

As coordenadas do elemento sfo definidas em termos de coordenadas naturais (¢, ¢, {)
onde 1< (¢, ¢, {) <1. Estaescolha ocorre devido aos limites impostos pela integragdo numérica
utilizada — Quadratura gaussiana.

Para determinar a transformac&o que leva o elemento do Lagrangeano Q a0 dominio tri-

unitario (¢, ¢, ) faz-se uma mudanga de coordenadas.

Figura4.1 Elemento hexaédrico de 8 nos

Para obter as fungbes base N, , onde o sub-indice a € o nimero do n6 que variaentre 1 e
8, assume-se as expansoes tri-lineares da forma:

X(¢,¢,{)=a, +a.é +a,¢ +a¢ +a,é¢ +a,¢{ +a,él +a,é¢
Y(é.:¢.{) =B, + B¢ +B,6 + B¢ +B,¢¢ +5.6¢ +[5,8{ +P,4¢¢, (4.14)
2$,6.8)=¢,+p5 t0 5 s B¢ W¢{ $¢( $é{

onde os coeficientes a, 5, ¢ sGo parametros a serem determinados satisfazendo as seguintes
condicoes:
X(&ar6arda) =%
Y(&aiCarda) = Vs s (4.15)
26,060 00) =25



As coordenadas nodais definidas conforme tabela 4.1, aplicadas na equacdo (4.14) gera

um sistema de equactes algebricas lineares. Por exemplo para X(¢,,¢,,<,) , tem-se:

1 -1 -1-1 1 1 1 -1f|a, xf
1 -1 -1 4 1 1)|a | |«
2
1 -1 1 -1 1 -1}|a, v
1 -1 -1 1 -1 1 1f|a, _ Xf (4.16)
1-1-1 1 1 -1 -1 1f|a, .
1 1-1 1 -1 -4 1 -fa [
1 1 1 1 1 |ag| |7
k
11 -1 1 -1 1 -1 “Af|la,] %
Resolvendo os a “s e posteriormente substituindo em (4.14), tem-se
8 k
x=) N (£.6.0)% , (4.17)
a=l
0 mesmo pode ser feito paray e z
8 k
y=> N.(6.6.0)ys, (4.18)
a=1
8
z=) N,(£.¢.0)Z, (4.19)
a=l

onde N, sd0 as fungGes base de um elemento linear tridimensional descritas em termos das

coordenadas locais (£, ¢, ¢) definidas por

N,(£,6,0) = §(1+6a£)(1 )AL (4.20)

As coordenadas do ponto no hexaedro sdo relacionados as coordenadas do ponto no
dominio Q" por mapeamentos definidos nas equacdes (4.17), (4.18) e (4.19).

Uma vez que o elemento é isoparamétrico, isto € o0 grau de aproximagdo da
transformacdo de coordenadas e da interpolacdo das varidveis dependentes € 0 mesmo; podemos

definir parauma variavel u

u=> N, (£.6.0)u; . (4.21)
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Tabela 4.1 Coordenadas locais

ONOOODWINF D
1
=
=
1
=

4.3. TRANSFORMAGCAO DO DOMINIO DE INTEGRACAO

O dominio de integracdo € definido em termos de coordenadas globais X, y, z enquanto

gue as fungbes base sdo conhecidas em termos das coordenadas naturais ¢, ¢, { . Faz-se entéo

necessario reescrever as integraisemtermosde &, ¢, ¢ .

Considerando-se que :

x=x(¢,64¢) y=Y(.6.{) z2=2£.¢.{). (4.22)

Aplicando aregradacadeiaem (4.21):
0x 0x X
dx=—dé+—d¢ +—dZ,
oé ¢ ¢ ¢ 14 ¢

oy oy oy
dy=—2d&+-—2d¢c+—=>dc, 4.23
y % ¢ o ¢ e { (4.23)

0z 0z 0z
dz=—dé+—d¢+—dc,
o0& ¢ ily ¢ 0¢ ¢

ou
Ox Ox Ox |
dx ‘Z‘( g‘ ‘ZZ d& d&
dyr=| X Y Dy =[J]" 1dc . (4.24)
daz| |9 9% 9% l4s d7
0z 0z 0z
0 o¢ 9 |
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A equagdo acima representa a transformagao linear entre as coordenadas locais e globais.
Para ocorrer esta transformaco (x,y,z) — (£,¢,¢), ainversa da matriz Jacobiana [J]™ tem que
existir. A condicdo necessaria e suficiente para a equagdo (4.23) ser invertida € que o
determinante da matriz Jacobiana seja ndo-zero em cada ponto (&, ¢, {) no dominio. Se esta

condigéo é satisfeita, tem-se

d& dx
d¢ +=([31%) {dy (4.25)
d¢ dz
e
$=¢(XY,2) ¢=6¢(XY,2) {={(XV,2). (4.26)

As fungdes (4.25) devem ser continuas, diferenciaveis e invertidas.

4.4. INTEGRACAO NUMERICA — QUADRATURA GAUSSIANA

O objetivo principal da integracdo numérica é resolver integrais que sdo dificeis ou
impossiveis de serem calculadas de forma analitica. Entre os métodos mais conhecidos podem-se
citar aintegracdo de Romberg, regra do trapézio e regra de Simpson e Quadratura Gaussiana.

A Quadratura Gaussiana faz uso de polindmios ortogonais que interpolam o integrando,
produzindo aproximacfes apropriadas. A grande vantagem deste método, segundo Hughes,
2000, é a obtencdo de uma boa precisdo usando poucos pontos de integragdo, resultando em um
menor custo computacional. Diferentes polindmios ortogonais podem ser utilizados a fim de
obter a quadratura de Gauss (Polindmio de Jacobi, Legendre, Hermite ...).

A integracdo numérica utilizada neste trabalho € a quadratura de Gauss-Legendre e sua

férmula é definida por

[Fo0y,2dQ=[ [ [F((E6.0)y(E6.0) 266 0Ni€ 6 EE L, (427)

onde | € o determinante do Jacobiano.
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5 METODOS E RESULTADOS

5.1. MODELO ESTUDADO

Neste estudo, a formulagdo Streamline Upwind/Petrov-Galerkin — SUPG, definida nas
equaces (4.8) e (4.9), foi utilizada para aproximar o sistema (4.2) que modela o0 escoamento de
sangue na anastomose sistémico-pulmonar do tipo Blalock-Taussig modificada. Um modelo
geométrico parametrizado tridimensional foi desenvolvido baseado nas medidas obtidas durante
procedimentos cirdrgicos realizados no Instituto de Cardiologia do Rio Grande do Sul (Anexo I).
O modelo é composto pela artéria subclavia, pela artéria pulmonar e pela prétese de PTFE
(*Shunt”), conforme pode ser visto nas figuras. 5.1 (a) e (b) . Os parametros obtidos dos
pacientes foram os diametros do enxerto tubular, artérias subclavia e pulmonares e os angulos
das anastomoses (proximal e distal).

As extensbes das artérias foram determinadas a partir dos resultados obtidos pelas
simulagdes pulsantes e medidas do exame de Ecodoppler. Com o objetivo de estudar a influéncia
do determinates geométricos (didmetro, curvatura e angulo) simulagdes em regime permanente
foram realizadas modificando estes determinantes geométricos.

artéria sUbClav(a esquerda

Ertera

arbéria mominada

protage de FTFE

Enarifneris
P mh i

. -'=:."_
F Py ig
rama pulmonar direita & ]
=] ramao |:Ill.I|rl1I:H'1I" esquerdo __r" Eravirrane
Fi Dt
'
tronco da artéria pulmanar \
}' Ectprm
[ ]
(a) (b)

Figura5.1 Anastomose do tipo Blalock-Taussig modificada, (a) desenho (b) modelo simétrico
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5.2. ASPECTOS COMPUTACIONAIS

As simulagdes foram realizadas no Laboratorio de Mecanica dos fluidos aplicada e
computacional (LAMAC) da Universidade Federal do Rio Grande do Sul (UFRGS) e Centro
Nacional de Supercomputacdo. Os recursos computacionais utilizados nas simulactes numeéricas
foram: Uma “Silicon Graphics ORIGIN 200 Workgroup Server” — com 2 processadores e 256
Mb de meméria RAM e quatro “Silicon Graphics Octane Workstation” — com 2 processadores e
128 Mb de meméria RAM em cada méguina.

O cddigo de dindmica de fluidos computacional Flotran (Ansys Inc.) foi utilizado
empregando a formulagéo “Streamline Upwind Petrov-Galerkin® — SUPG, equages (4.8) e (4.9)
para aproximar 0 sistema (4.2) e o programa de visualizagdo cientifica Ensight utilizado para
fazer o pbs-processamento das anélises.

O dominio foi discretizado por uma malha de elementos hexaedros de oito nos (trilinear).
O tamanho do elemento (compativel com o0s recursos computacionais disponiveis) foi
determinado - 0,0005 mm. Diminuindo o tamanho do elemento a partir deste valor, néo houve
variacOes significativas nos valores de velocidade axial e pressdo ao longo da artéria subclévia.
Variando até 0,00025 mm, as diferencas maximas de velocidade e pressdo foram sempre
menores de 3 e 2% respectivamente. O nimero de elementos variou de paciente para paciente
devido as diferencas dos didmetros das artérias e enxerto. O menor modelo foi discretizado em
17.976 elementos, enquanto que o maior foi em 72.666 elementos. O tempo de solugdo, em
regime permanente, para 0 menor modelo foi de 17.209 segundos e para 0 maior, 39.762
segundos. A andlise em regime pulsante consumiu 184.166 segundos de processamento.

Um plano de simetria normal ao eixo Y foi assumido com o objetivo de reduzir a
memoaria necessaria com ganho de 50% na malha, e o tempo de solugéo (ver figura5.1).

InterpolacOes trilineares lagrangeanas foram utilizadas para aproximar os campos de
velocidade e pressdo. As simulacfes foram realizadas de acordo com as seguintes hipoteses: as
paredes das artérias sdo rigidas, o sangue € homogéneo e se comporta como um fluido
Newtoniano generalizado, 0 escoamento € laminar — com Reynolds entre 700 e 2400.

As condicdes de contorno impostas foram: condi¢cdo de ndo deslizamento nas paredes das
artérias e enxerto, condicdo de tragdo livre nas segOes de saida das artérias subclévia e
pulmonares (ver figura 5.2), de modo de retirar a indeterminagdo do campo de pressdo
incompressivel, fixou-se em alguns nds das secdes de saida p=0. Algumas simulagdes, na se¢do
5.5, foram realizadas com as condigdes de contorno definidas por Migliavacca et al., 2000, com
aimposicéo de fluxo prescrito, na saida da artéria subclévia. O perfil da velocidade de entrada na
artéria subclavia foi considerado plano em todas as simulages. A condicdo de escoamento
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pulsante na artéria subclavia foi obtida a partir do exame de Ecodoppler (Figura. 5.3) realizado
em um paciente submetido previamente ao procedimento de Blalock-Taussig modificado.

O codigo empregado resolve os sistema de equagdes de forma segregada, surgindo a
necessidade de acoplamento entre as variaveis, principalmente entre velocidade e pressdo, em
escoamentos incompressiveis. O méodo batizado de SIMPLE (“Semi implicit linked
eguations’), de Patankar e Spalding, 1972, foi utilizado pararealizar este acoplamento.

A solucdo do sistema de equactes algébricas foi obtida com a utilizagdo do método linha
alinhaTDMA (“TriDiagonal Matriz Algorithm”) desenvolvido por Thomas, 1949.

on =10
(p=0Fa)

Figura’5.3 Condicéo de contorno pulsante na artéria subclavia— Velocidade (nvs)
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5.3. PACIENTES - AMOSTRAGEM

Dez pacientes (Tabela 5.1) com cardiopatia congénita e hipofluxo pulmonar, submetidos
acirurgia de anastomose sistémico-pulmonar do tipo Blalock-Taussig modificada no Ingtituto de
Cardiologiado RS, foram incluidos no presente estudo, cedéncia pela qual muito agradecemos.

A inclusdo do paciente esteve em consonancia com o diagnéstico pré-operatério: a
indicagdo do grupo de cardiopatias congénitas, a condi¢do clinica do paciente, a anuéncia do
responsavel pelo paciente e a preferéncia individual do cirurgido, o qual considerou adequada a

cirurgia de anastomose sistémico-pulmonar do tipo de Blalock-Taussig modificada.

Tabela5.1 Pacientes com cardiopatia congénita ciandtica incluidos no estudo — D (diametro), L

(extenséo)
Paciente | Daidavia | Dpumonar | Dshunt L shunt Angulo Angulo |dade
PTFE/sub | PTFE/pul
Pl 2.5 mm 4 mm 5mm 34 mm 30° 90° 39 dias
P2 3 mm 2mm 4 mm 40 mm 60° 90° 7 dias
pP3* 6 mm 5mm 5mm 30 mm 30° 90° 4 anos
P4 2.5mm 3 mm 5mm 30 mm 30° 40° 2 meses
P5 5mm 9 mm 6 mm 30 mm 50° 40° 9 meses
P6 6 mm 7 mm 4 mm 37 mm 30° 90° 4 meses
pP7 8 mm 6 mm 5mm 37 mm 60° 90° 4 meses
P8 3 mm 6.6 mm 5mm 33 mm 70° 80° 2 dias
P9 4 mm 3.5mm 5mm 37 mm 60° 90° 4 dias
P10 4.5 mm 10 mm 6 mm 35 mm 110° 60° 4 meses

* P3 foi submetido a 2 anos ao procedimento de Blalock-Taussig modificado — parémetros geométricos

foram obtidos através do exame de angiocardiograma.

5.4. CONSIDERACOES ETICAS

N&o houve impedimentos de ordem médica a realizacdo da presente pesquisa, pois esta
ndo implicou em qualquer risco adicional a0 do procedimento cirdrgico rotineiro, para os
pacientes. Isto porque:

1. A coleta de informagdes para simulagdo computacional na qual baseou-se a confecgéo
de modelos geométricos ndo implicou em modificagdes na rotina de tratamento dos pacientes
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(incluindo-se o procedimento cirdrgico) ou requeriu exames e procedimentos especificos ou ndo
previstos na conduta médica.

2. A simulagdo computacional foi aplicada a procedimentos cirdrgicos bem conhecidos e
nos quais os médicos participantes possuem ampla experiéncia: estes procedimentos ja estavam
realizados quando da andlise computadorizada, de modo que os resultados observados na
simulagdo ndo provocam interferéncia no manuseio dos pacientes ou na sua evolucdo clinica.

Os responsaveis pelos pacientes considerados (estes neonatos ou criangas de pequena
idade) foram contatados previamente ao procedimento cirlrgico para esclarecimento quanto a
cirurgia a ser realizada e ao estudo proposto. Um consentimento para que o paciente venha a
participar do estudo foi solicitado a0 responsdvel, mediante assinatura do Termo de
Consentimento para Participagéo no Estudo (anexo I1) .

5.5. VALIDACAO E APLICACAO DO METODO

Esta secdo descreve o desenvolvimento do modelo geométrico e aplicacdo do método
para simular o escoamento de sangue em anastomoses sistémico-pulmonares do tipo Blalock-
Taussig modificado. O sangue flui através das artérias subclavias até os bragos. A primeiratarefa
foi determinar os comprimentos 6timos das artérias subclavia (Lsipaaia== 152 mm) e pulmonar
(Lpuimona= 40 mm) a serem modeladas. Para isso, os resultados numéricos foram comparados
com as medi¢cOes obtidas no exame de Ecodoppler de um paciente submetido ao referido
procedimento cirdrgico. A figura 5.4 mostra os resultados numéricos obtidos pelo modelo
geométrico deste trabalho (em verde) sobrepostos ao exame de Ecodoppler, durante um pulso,
junto a regido da anastomose proximal. Pode-se observar uma boa concordancia qualitativa e
quantitativa entre o resultado numérico obtido no presente trabalho e o do exame de Ecodoppler.

Figura5.4 Velocidade (n/s) na prétese junto aregido da anastomose proximal

Com aintencdo de assegurar a precisdo do método empregado, foram realizadas anélises
numéricas com as condi¢des de contorno impostas por Migliavacca et al., 2000.
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Migliavaccaet al., 2000, utilizou o cddigo de dinamica dos fluidos computacional FIDAP
(FLUENT Inc.) com o objetivo de examinar a variagdo de pressdo no “Shunt” em funcéo do
fluxo desviado pelo mesmo no procedimento cirdrgico de Norwood. (figura.5.5). O modelo
geométrico € composto pela artéria inominada com a bifurcacéo até o nivel das artérias subcléavia
direita e carétida direita, o enxerto implantado e as artérias pulmonares. Nestas simulages o
fluxo (vazé@o volumétrica) na entrada da artéria inominada foi definida como 0,6 I/min, e foram
impostos fluxos de saidas definidos de modo que o fluxo volumétrico no Shunt foi definido entre
0,2e0,6 I/min.

A Figura 5.6 mostra as relagdes entre a vazéo volumeétrica nos enxerto e a variagéo de

pressdo no mesmo, em shunts com 3 e 4mm de didmetros.

artéria sulrclavia direita

artéria caratida
direita artéria

subcldvia
esguerda
arteria ' --| anastemose
Iramiinada proximal
anastomoge -]
o
preximal 5
&
arastomose anastomoas
digtal 7 distal
artéria pulmaonar artenia pulrmonar

Figura5.5 Procedimentos de (a) Norwood e (b) Blalock-Taussig modificado

Podemos verificar uma boa concordancia nos resultados numéricos obtidos por
Migliavacca et al. (2000) e o modelo apresentado neste estudo. Esta concordancia foi satisfatéria
na faixa de 0.2-0.5 I/min de fluxo desviado pelo enxerto. Conforme Pennati et al., 2001, o
escoamento desviado inteiramente pelo enxerto ndo é uma situagdo redlistica -  segundo
Migliavacca et al. (1999), o fluxo em um enxerto € estimado em aproximadamente entre 70-80%
do fluxo da artéria inominada em recém nascidos. Uma pequena discrepancia existe na figuras
5.6 para um desvio de 0.6 I/min, que equivale a uma situagéo n&o real pois representa 100% de
fluxo desviado. Esta discordancia € dificil de ser avaliada, devido ao pouco detalhamento
numérico de Migliavacca et al. (2000), o qual ndo informa os perfis impostos nas se¢fes de

entrada e saida das artérias inominada e subclavia respectivamente.
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Figura5.6 Variaco da pressdo nas proteses (“Shunts’) de (a) 3 e (b) 4mm em funcdo do
fluxo de sangue desviado (I/min)
Migliavacca et a., 2000, desenvolveram uma correlacdo a fim de estimar o fluxo através
do enxerto tubular. A variagéo de pressdo para um enxerto reto foi definida por:

AP = 0.397 N 0.4521
DShunt DShunt

Q o (5.1

onde a pressao é expressa em milimetros de mercurio, o didmetro do enxerto em centimetros e o
fluxo no enxerto em litros por minuto.

A figura 5.7 mostra as iso-regifes de pressdo no modelo geométrico com a extensdo da
artéria subclavia e as condic¢des de contorno propostas no presente estudo. A tabela 5.2 apresenta
as variagOes de pressao obtidas numericamente neste trabalho e através da Eq.5.1.
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Figura5.7 1so-regides de presséo (Pa) — (133,32 Pa = 1mmHQ)

Tabela5.2 variagdo de pressdo no “ Shunt”

Variagdo de pressao (mmHg)
Presente trabalho 1,073
Equacdo 5.1 1,056

Com a finalidade de justificar a hip6tese utilizada neste estudo, de que o sangue se
comporta como um fluido Newtoniano nas condic¢des de escoamento impostas pela anastomose
de Blalock-Taussig modificada, foram realizadas simulagdes numéricas tanto com modelos ndo
Newtonianos (Newtonianos generalizados) — equagdes (3.31) e (3.32) como com 0 modelo
empregando a hipétese Newtoniana — equacdo (3.23). Os parametros destes modelos para o

sangue foram obtidos em Slattery, 1999 e encontram-se natabela 5.3.

Tabela 5.3 Pardmetros dos modelos Newtonianos generalizados utilizados neste trabalho

Modelos Paréametros
m (Pa <) n y(sh
Power Law 0,035 0,61 226,5
A(9) n n,(Pays) n.,(Pas)
Carreau 3,313 0,3568 0,056 0,00345

comasvariaveis m,n, V, A, n,, 1. tendo o mesmo significado da se¢do 3.3.
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A figura 5.8 ilustra o perfil de velocidade na anastomose distal do “Shunt”, enquanto que
a figura 5.9 apresenta os contornos de velocidade junto ao procedimento cirdrgico. Natabela 5.4
a porcentagem de fluxo de sangue desviada pelo enxerto tubular é apresentada. Ao analisar as
figuras 5.8 e 5.9 e tabela 5.4 é possivel verificar a semelhanca dos resultados obtidos pelo
modelo Newtoniano e pelos modelos ndo Newtonianos (Newtonianos generalizados) - mais
precisamente pelo modelo de Carreau. Com base nestes resultados o emprego do modelo
Newtoniano € plenamente justificado, dado o baixo custo computacional do modelo linear de
Newton. A discrepancia entre o modelo Newtoniano e o0 modelo Power Law, pode ser justificada

pela incapacidade do modelo Power-Law reproduzir a assintota Newtoniana para y — 0 e
y - oo, (Slattery, 1999) conforme jA& mencionado na secdo 3.3, dafastando-se assim do

comportamento dos fluidos reais. Este comportamento pode ser verificado nafigura5.8.
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Figura 5.8 (@) Perfil de velocidade na anastomose distal do “Shunt” — secdo A1A2 conforme (b)

Tabela 5.4 Porcentagem de sangue desviado pelo enxerto tubular (* Shunt”)

% Desvio
Newtoniano Carreau Power Law
Prétese/total 33,19 33,62 31,08
Para a artéria pulmonar Esquerda 17,56 17,75 16,68
Paraaartéria pulmonar Direita 15,63 15,87 14,40
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5.6. INFLUENCIA DOS DETERMINANTES GEOMETRICOS

5.6.1. Fator de atrito do escoamento na artéria subclavia

I nicialmente estudaremos a influéncia dos determinantes geométricos no fator de atrito do
escoamento na artéria subclavia. Num escoamento sem atrito, a equagdo de Bernoulli poderia ser
utilizada para calcular os efeitos das variagOes de elevagdo e velocidade. Dessa forma, no caso de
escoamentos viscosos, a preocupacao principal sdo os efeitos do atrito. Estes provocam perda de
carga no escoamento, ou Sgja, uma conversao indesgjavel de energia mecanica em energia
térmica, fenbmeno ausente no escoamento inviscido. A perda de carga total, é a soma das perdas
distribuidas devidas aos efeitos do atrito no escoamento desenvolvido em tubos de secdo
constante, com as perdas localizadas, devidas a entradas , acessorios, mudangas de &reas etc ...

Num escoamento completamente desenvolvido (Fox e McDonald, 1998) através de um
tubo horizontal de area constante, a perda de carga distribuida pode ser expressa como a perda de
pressdo e representa a energia mecanica convertida em térmica, por efeitos do atrito viscoso. A
queda de pressdo é equilibrada apenas pelas forgas de cisalhamento nas paredes do tubo.
Verificamos assim que a tensdo de cisalhamento no fluido varia linearmente na direcéo
transversal ao tubo.

Para o escoamento laminar o fator de atrito € caracterizado por uma Unica curva dada

pela equacgéo

f=22 (5.2)

80 D
Lu

onde f = e Re é 0 nimero de Reynolds, definido por Re:'ou—D.

2

Sendo p a densidade do fluido, wu sua velocidade, L o comprimento do tubo, D o
didmetro do tubo e i a viscosidade do fluido. Os resultados publicados por Moody (Fox e
McDonald, 1998), sGo mostrados na figura 5.10. A curva em vermelho é a curva gerada pela
equacdo (5.2)
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Figura5.10 Diagramade Moody

Na anastomose sistémico-pulmonar do tipo Blalock-Taussig modificado o didmetro do
enxerto interposto pode ser maior ou menor que o didmetro da artéria subclavia. A figura 5.11
apresenta o fator de atrito na artéria subclavia, para o caso onde o didmetro do enxerto é maior
gue o didmetro da artéria subclavia. Enquanto que a figura 5.12 se refere ap caso onde o
didmetro maior é o da subclavia comparado ao do enxerto. Em ambos 0s casos 0 nimero de
Reynolds foi fixado em 360, 810 ,1260 e 1710, para os angulos da anastomose de 30°, 60°, 90°
e 110°.

Devido a interposicdo de um enxerto tubular na artéria subclévia, os valores de fator de
atrito da artéria subclévia obtidos se afastaram aos preditos pela equacéo (5.2). Ao compararmos
asfiguras 5.11 e 5.12, pode-se notar que para o mesmo nimero de Reynolds, os valores de fator
de atrito ndo sdo 0s mesmos. Isto pode ser explicado pelo fato da inclusdo de um enxerto com
didmetro maior que o da artéria subclavia causar maior perturbacdo no escoamento se comparado
a0 caso de um enxerto de didmetro menor que o da artéria subclavia. Para exemplificar esta

conclusdo, alguns valores do produto f Re sdo apresentados natabela 5.5, em uma anastomose

de 60°.
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Tabela5.5 f Re calculado para anastomoses com angulo de 60°

Tipos de anastomoses Re

360 810 1260 1710
Dprotwe > owclavia( f Re) 16’78 21’96 25’71 28118
Dprotese < Dgpgmia( f RE) 52,78 67,36 78,88 89,13

A equacdo 5.2, prescreve que f Re=64. |0 € aplicado em escoamentos laminares

completamente desenvolvidos em tubos retos, horizontais e de se¢do constante. No nosso estudo
ndo ha comprimento de entrada suficiente para 0 escoamento se desenvolver, além da secéo da
artéria subclavia ndo ser sempre constante a jusante da anastomose. Mesmo assim pode-se notar
gue para 0 caso de anastomose com diametro do enxerto menor que ao da artéria subclavia,

obteve-se valores para f Re proximos a 64, o que ja ndo ocorre na anastomose onde o didmetro

do enxerto € maior. Neste Ultimo caso, a inclusdo do enxerto causa uma grande perturbacdo do
padréo desenvolvido do escoamento, impedindo assim sua concordancia com o valor constante
de 64 previsto no escoamento de Hagen- Poiseuille. O grande didmetro do enxerto faz com que
as perdas localizadas sejam bastantes significativas em presenca das perdas distribuidas de
Hagen-Poiseuille.

Ao analisarmos a figura 5.11 é possivel concluir que existe uma influéncia sensivel do
angulo da anastomose no escoamento do sangue na artéria subclévia, tendo em vista que para
diferentes angulos, tem-se diferentes valores para fator de atrito na artéria subclavia.

O fator atrito na artéria subclavia onde € incluido um enxerto de didmetro maior que o
seu, tem o valor maior para a anastomose proximal com angulo de 60° (figura 5.11), enquanto
gue o fator de atrito na artéria subclavia onde é interposto um enxerto de menor diametro, tem o
maior valor para o angulo de 30° (figura’5.12) .

A partir das simulacfes realizadas, correlagdes para o caculo do f em funcdo do nimero
de Reynolds foram obtidas para os angulos e didmetros simulados. (Tabelas 5.6 — 5.9)
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Figura5.11 Gréfico f x Re — didmetro do enxerto maior que o didmetro da subclévia
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Tabela5.6 Correlagdes para célculo de f em funcdo de Re na artéria subclavia— diametro

do enxerto maior que o diametro da subclavia

Angulo Modelo Power Law (y=ax®)
anastomose a b
30° 2,2636 -0,6686
60° 2,3495 -0,6660
90° 2,7136 -0,7029
110° 3,7250 -0,7740
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Figura5.12 Gréfico f x Re — didmetro do enxerto menor que o didmetro da subclavia
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Tabela5.7 Correlagdes para cllculo de f em funcdo de Re na artéria subclavia— diametro
do enxerto menor que o didmetro da subcléavia

Angulo Modelo Power Law (y=ax®)
anastomose a b
30° 6,2304 -0,6330
60° 7,8511 -0,6767
90° 9,0598 -0,7079
110° 9,4044 -0,7291

As figuras 5.13 e 5.14 apresentam o fator de atrito na artéria subclavia utilizando

didmetros de enxerto de 4mm, 5mm e 6mm.
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0,06 4
Fo,04 4
—d4 mm
DDE i _5 MM
—— G mm
I:I T T T T T T T T 1
00 400 500 700 900 1100 1300 1500 1700
Re

Figura5.13 Gréfico f x Re — didmetro do enxerto maior que o didmetro da subclévia

Tabela5.8 Correlages para célculo de f em funcdo de Re na artéria subclavia— diametro
do enxerto maior que o diametro da subclavia

Diametro do Modelo Power Law (y=ax®)
enxerto a b
4 mm 3,1588 -0,6744
5mm 2,3480 -0,6659
6 mm 2,2776 -0,6855
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Figura5.14 Gréafico f x Re — didmetro do enxerto menor que o didmetro da subclévia

Tabela5.9 Correlages para cllculo de f em funcdo de Re na artéria subclavia— diametro
do enxerto menor que o didmetro da subcléavia

Didmetro do Modelo Power Law (y=ax®)
enxerto a b
4 mm 9,2320 -0,6588
5mm 7,8600 -0,6769
6 mm 7,2298 -0,6789

A tabela 5.10 apresenta os valores do produto f Re para o enxerto de 5mm de didmetro.

Pode-se notar novamente que, para 0 caso de anastomose com didmetro do enxerto (prétese)

menor que ao da artéria subclévia, tem-se valores para f Re préximos a 64, 0 que ndo ocorre na

anastomose onde o didmetro do enxerto é maior. Isto pode ser justificado, novamente, pelo

aumento das perdas localizadas neste Ultimo caso.

Tabela5.10 f Re calculado para anastomoses com didmetro de 5mm

Tipos de anastomoses Re

360 810 1260 1710

D owclavia( f Re) 16’78 21’96 25’71 28,17

>
protese

Dprotese < Ds.;bclavia( f Re) 52,78 67,36 78,88 89,18
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5.6.2. Fluxo desviado pelo enxerto

A partir de simulagbes envolvendo a razéo entre os didmetros da artéria subclavia e do
enxerto, que sera chamado de Dr, foi possivel obter algumas correlagdes para os didmetros de
enxerto de4 mm, 5 mm e 6 mm, apresentadas natabela5.11. A figura5.15 apresenta as curvas de
desvio de fluxo no enxerto em funcdo da razdo entre o didmetro da artéria subclavia e didmetro

do enxerto.

0,80
0,70
0,60
050 — 4 mm
0,40 5 mm
0,30 —©B mm
0,20
a.10

Desvio o4

0g0 080 100 1,20 140 160
Dr

Figura 5.15 Desvio de fluxo de sangue no enxerto em funcéo de Dr.

Tabela5.11 Correlagbes para calculo fluxo de sangue desviado pelo enxerto em fungéo
darazéo entre os diametros da artéria subclavia e do enxerto

Didmetro do Modelo Power Law (y=ax®)
enxerto a b
4 mm 0,4753 -0,9230
5mm 0,4475 -1,0511
6 mm 0,4056 -1,0760

A tabela 5.12 apresenta a porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e direcionado para
cada uma das artérias pulmonares dos pacientes pertencentes a amostragem, dividida em dois
grupos, em funcdo dos angulos simulados. O angulo da anastomose tem uma significativa
influéncia na porcentagem de fluxo desviada pelo enxerto. Vale ressaltar , que entre os angulos
de 30° e 60°, a diferenca na porcentagem de fluxo é pouco expressiva. Para 0s procedimentos em
gue o didmetro do enxerto € menor que o didmetro da artéria subclavia, a porcentagem desviada
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€ maior nos casos com anastomose de 60° comparado com o angulo de 30°. Quando o didmetro
do enxerto € maior que a artéria subclavia, pode-se verificar o contrario. A influéncia do angulo
Se torna mais expressiva nos casos de 90° e principalmente 110° graus . Em todos os casos onde
foi simulado o angulo da anastomose com 110°, foi notado a maior porcentagem de desvio. I1sto
ndo significa que este procedimento deva ser 0 mais indicado para o procedimento cirdrgico.
Outro fato que deve ser levado em consideracéo € a porcentagem de fluxo direcionada para cada
um dos pulmdes. Procura-se sempre que possivel manter um fluxo semelhante entre as duas
artérias pulmonares. Os pacientes P3, P6 e P7 caracterizam-se pelo diametro do enxerto ser
menor que o didmetro da artéria subclavia. I1sto justifica a menor porcentagem de fluxo desviado

para estes casos.

Tabela5.12 Porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e distribuido pelas artérias pulmonares

—(a)30°, 45°, 60° ; (b) 30°, 60°, 90°, 110°

(@

Pacientes Local 30° 45° 60°
Desviado
Enxerto 79,33% 77,96% 78,43%
P1 Pul Dir. 40,64% 34,88% 29,92%
Pul Eq. 38,68% 43,09% 48,51%
Enxerto 38,67% 38,45% 39,65%
P3 Pul Dir. 21,30% 15,92% 11,77%
Pul Eq. 17,37% 22,52% 27,88%
Enxerto 76,32% 75,41% 76,15%
P4 Pul Dir. 36,65% 33,27% 31,02%
Pul Eq. 39,66% 42,14% 45,13%
Enxerto 48,85% 47,17% 47,65%
P5 Pul Dir. 19,42% 13,08% 7,12%
Pul Eq. 29,43% 34,09% 40,53%
Enxerto 27,71% 27,82% 28,68%
P6 Pul Dir. 20,24% 15,04% 9,93%
Pul Eq. 7,47% 12,79% 18,75%
(b)
Pacientes Local 30° 60° 90° 110°
Desviado
Enxerto 44,53% | 43,40% | 45,53% | 48,43%
P2 Pul Dir. 25,21% | 22,07% | 20,50% | 20,57%
Pul Eq. 19,31% | 21,32% | 25,03% | 27,85%
Enxerto 22,80% | 24,15% | 27,45% | 30,70%
P7 Pul Dir. 17,91% | 13,06% 8,34% 4,49%
Pul Eq. 4,90% 11,09% | 19,11% | 26,21%
Enxerto 71,23% | 69,37% | 72,89% | 77,16%
P8 Pul Dir. 57,81% | 38,59% | 19,75% 6,16%
Pul Eq. 13,42% | 30,79% | 53,14% | 71,00%
Enxerto 46,24% | 45,61% | 49,54% | 54,43%
P9 Pul Dir. 29,61% | 23,80% | 19,92% | 18,45%
Pul Eq. 16,64% | 21,81% | 29,62% | 35,98%
Enxerto 66,22% | 59,41% | 60,30% | 66,34%
P10 Pul Dir. 63,36% | 49,44% | 29,40% | 18,16%
Pul Eq. 2,86% 9,97% 30,90% | 48,19%
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Para verificar a influéncia do angulo sob a quantidade de fluxo direcionada para cada um
dos pulmdes, analisaremos os perfis de velocidade nas saidas das artérias pulmonares do
paciente P2 na figura 5.16. Nas simulagdes com angulo da anastomose proximal de 60° pode-se
verificar que os perfis de ambas as artérias sGo praticamente iguais, resultando num fluxo de
sangue praticamente igual para cada um dos pulmdes. A anastomose com angulo de 30°,
apresenta o perfil com velocidade mais alta na artéria pulmonar direita (figura 5.16-a) e mais

baixa na artéria pulmonar esquerda (figura 5.16-b), enquanto que nos procedimentos com angulo
de 110° ocorre o contrario.

Pul Direita

08 -

. PN

.4 \

. f}/ \ 110°
/ Y

0 +—sisg : : : : : : —H
1 075 05 025 0 025 05 075 1

Velocidade {m/s)

Posigdo - TR

(a)

Pul Esquerda

0,3 kT

N I 0 N -
/ 110
7 X

0 +—8— T T T T T T —i—
1 075 05 025 0 025 05 075 1

Velocidade (m/s)

0z

Posigdo - 1R

(b)

Figura 5.16 Perfil de velocidade axial (nVs) nas saidas das artérias pulmonares (a) direita,
(b) esquerda
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A tabela 5.13 apresenta os resultados numéricos de porcentagem de fluxo de sangue
desviado pelo enxerto implantado durante o procedimento cirdrgico comparado a outras duas
opcoes de didmetro. Como de esperado, verifica-se que quanto maior o didmetro do enxerto,
maior € o fluxo de sangue desviado para os pulmdes.

Tabela5.13 Porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e distribuido para as artérias

Pacientes Local 3 mm 4 mm 5 mm
Desviado
Enxerto 65,06% | 73,81% | 79,33%
P1 Pul Dir. 33,17% | 37,66% | 40,64%
Pul Eq. 31,89% | 36,15% | 38,68%
Enxerto 36,97% | 43,40% | 47,96%
P2 Pul Dir. 18,80% | 22,07% | 24,39%
Pul Eq. 18,17% | 21,32% | 23,57%
Enxerto 62,35% | 70,69% | 76,32%
P4 Pul Dir. 28,24% | 33,21% | 36,65%
Pul Eq. 34,11% | 37,48% | 39,66%
Enxerto 50,74% | 62,11% | 69,37%
P8 Pul Dir. 28,14% | 34,63% | 38,59%
Pul Eq. 22,60% | 27,48% | 30,79%
Pacientes Local 4 mm 5 mm 6 mm
Desviado
Enxerto 28,61% | 38,67% | 42,70%
P3 Pul Dir. 15,04% | 21,30% | 23,05%
Pul Eq. 13,56% | 17,37% | 19,65%
Enxerto 35,18% | 42,26% | 47,41%
P5 Pul Dir. 5,80% 9,86% | 15,18%
Pul Eq. 29,37% | 32,40% | 32,23%
Enxerto 27,71% | 38,34% | 44,66%
P6 Pul Dir. 20,24% | 26,09% | 30,42%
Pul Eq. 7.47% | 12,25% | 14,24%
Enxerto 19,37% | 24,15% | 29,45%
P7 Pul Dir. 11,07% | 13,06% | 16,29%
Pul Eq. 8,30% | 11,09% | 13,16%
Enxerto 26,60% | 45,61% | 49,93%
P9 Pul Dir. 20,97% | 23,80% | 26,10%
Pul Eq. 562% | 21,81% | 23,83%
Enxerto 50,84% | 60,89% | 66,34%
P10 Pul Dir. 10,95% | 14,71% | 18,16%
Pul Eq. 39,90% | 46,19% | 48,19%
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5.6.3. Andlise local dos campos de velocidade e presséo

Com a finalidade de auxiliar na interpretacdo dos resultados, alguns comentérios sobre
escoamentos em dutos circulares serdo feitos. A figura 5.17 ilustra o escoamento laminar na
regido de entrada de um duto circular. O escoamento tem velocidade uniforme na entrada do
tubo (a exemplo do proposto nas simulagdes). Uma camada limite desenvolve-se ao longo das
paredes do tubo. A superficie solida (exemplo: artéria) exerce uma forca de cisalhamento
retardante sobre o escoamento; assim, a velocidade do fluido nas vizinhangas da superficie é
reduzida. Nas segfes sucessivas ao longo do tubo (ou artéria subclévia), nestaregido de entrada,,
o efeito da superficie sdlida é sentido cada vez mais forte, dentro do escoamento.

No escoamento incompressivel, a conservagdo de massa exige que a velocidade na linha
de centro do tubo aumente com a disténcia em relacdo a entrada. A pressdo, responsavel pela
aceleracdo na linha de centro do tubo, deve continuar diminuindo na diregdo do escoamento.
Para satisfazer a conservagdo da massa, no escoamento incompressivel, a velocidade média em
qualquer secéo reta deve ser constante.

B C
¥ =E _
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y=0 .
- $ & = Espessura da camada himite

E = Eawo do tubo
L = Comprimento de entrada

Figura5.17 Escoamento naregido de entrada de um duto circular reto

Suficientemente longe da entrada do tubo, a camada limite em desenvolvimento na
parede do tubo atinge a sua linha de centro e 0 escoamento torna-se inteiramente viscoso. O
alargamento da camada limite laminar produzira um decréscimo do gradiente de velocidade e
portanto um decréscimo na tensdo de cisalhamento na parede a jusante da entrada do tubo. A
forma do perfil de velocidade muda ligeiramente, depois que o nlcleo ndo viscoso desaparece.
Quando aformado perfil de velocidade ndo muda mais com o aumento de distancia, x, o balango

entre pressdo e tensdo de cisalhamento € obtido, e 0 escoamento estd completamente
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desenvolvido. Isto significa que a variagdo de pressdo ao longo do tubo é constante (a pressao
decresce linearmente com a distancia).

A distdncia a jusante, em relagdo a entrada, até o ponto em que O escoamento
completamente desenvolvido comega € chamada comprimento de entrada. Segundo Panton,
1984, o comprimento de entrada € usualmente 50 a 100 diametros do tubo. Conforme Fox e
McDonald, 1998, pode ser t&o grande quanto 138 vezes o didmetro do tubo.

A figura 5.18 apresenta os perfis de velocidade ao longo das artérias subclavia e
pulmonar e do enxerto tubular. Nota-se que o perfil na artéria subclavia tende a ficar parabdlico,
porém ndo esta totalmente desenvolvido. Alguns fatores contribuem para 0 ndo desenvolvimento
completo do escoamento na artéria subclévia :

1. A inclusdo de um enxerto tubular causa uma “perturbagcdo” no escoamento da artéria
subclavia. Se este enxerto tiver diametro maior que o da artéria subclavia, o que na
maioria dos procedimentos acontece, esta “ perturbagcdo” sera maior ainda.

2. O didmetro de uma artéria subclavia ndo é constante. A medida que chega ao brago,
seu didmetro tende a diminuir. A fim de mostrar esta caracteristica, 0 modelo
apresentado tem o didmetro na saida 20% menor que na entrada. A variagdo da secéo
ocorre ajusante da interposicao do enxerto.

Figura5.18 Perfis de velocidade ao longo do modelo geométrico

A influéncia da variagdo do didmetro da artéria subclévia pode ser percebida através do
coeficiente de pressdo em procedimentos com angulo de anastomose de 30°, ilustrado na figura
5.19. Nota-se que para o caso onde a se¢do da artéria subclavia é constante a variagdo de pressao
na mesma (apds a anastomose) esta proxima de ser linear, ao contrério do caso com secdo
varidvel. O comportamento “quase” linear justifica o realismo da condi¢édo de contorno de tragéo
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livre na secdo de saida da artéria subclavia. A ndo linearidade completa pode ser justificada pela
“perturbacdo” ao escoamento da artéria subcléavia causada pela interposicdo de um enxerto
tubular desviando parte de seu fluxo. Em ambos casos pode ser verificada uma queda de presséo
bem rgpida na regido da anastomose. ApOs esta regido ha uma recuperacéo da pressao, criando-
se assim um gradiente de pressdo adverso, que € uma condicdo necessaria para que ocorra

descolamento.
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Figura5.19 Coeficiente de pressdo na artéria subclavia para anastomoses de 30°
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Figura5.20 Coeficiente de pressdo na artéria subclavia em funcéo do angulo da anastomose

Pode-se verificar na figura 5.20 gue a queda de pressdo é praticamente a mesma, para
diferentes angulos da anastomose proximal, e esta localizado no mesmo ponto da artéria
subclévia.. Na figura 5.21 é possivel notar a regido de recirculaco proxima a parede da artéria
subclavia junto a anastomose. Isto ocorre devido ao gradiente adverso de pressio verificado na
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Figura 5.20. Este gradiente adverso também pode ser notado na figura 5.22, que mostra o

coeficiente de pressdo ao longo da artéria subclavia para diferentes didmetros de enxerto.
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Figura5.21 Vetores de velocidade (n/s)— anastomose de 90°
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Figura5.22 Coeficiente de pressdo na artéria subclavia em fungéo do didmetro do enxerto

Ao comparamos as figuras 5.20 e 5.22 , pode-se notar que o didmetro do enxerto tem
maior influéncia no escoamento da artéria subclavia comparado ao angulo da anastomose. Esta
constatacdo pode ser confirmada através dos gréficos de perfis de velocidade longitudinal na
artéria subclévia das figuras 5.23 e 5.24. Estes gréficos permitem a identificacéo precisa de
ocorréncia de recirculagdo nos escoamentos simulados. Ha recirculagdo quando uma curva
intercepta a linha horizontal que passa pelo ponto zero dos eixos das ordenadas. O tamanho da
zona de recirculagcdo pode ser calculado pela disténcia entre dois pontos que interceptam o nivel
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zero. Na figura 5.23 nota-se pouca influéncia do angulo da anastomose proximal no tamanho da
zona de recirculagdo, enquanto que na figura 5.24 a influéncia do didmetro € bem mais

importante. Quanto maior o didmetro do enxerto, maior é o tamanho da zona de recirculacéo.
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Figura’5.24 Perfil de velocidade longitudinal em funcéo do didmetro do enxerto

A figura 5.25 apresenta as linhas de corrente para as anastomose com angulos de 30° e
90°. Pode-se notar, junto a anastomose proximal, a existéncia de uma regido com baixa
velocidade e recirculagdo. O angulo da anastomose tem influéncia significativa no
comportamento do escoamento nesta regido.

As figuras 5.26 apresentam os contornos de velocidade na se¢do de simetria naregido da
anastomose proximal. A figura 5.26(a) apresenta o caso de um paciente onde a artéria subclavia
tem didmetro maior que o do enxerto, enquanto que a figura 5.26(b) ilustra o contrério. Pode-se
verificar um aumento consideravel na velocidade junto a anastomose. Este ganho de velocidade
€ mais visivel para o caso onde o didmetro do enxerto € maior que o da subclavia. O fluxo que é

desviado para o enxerto (“Shunt”) tende a sofrer uma reducéo no inicio do enxerto seguido de
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uma recuperacdo de velocidade. Esta reducdo é mais expressiva nos angulos de 30° e quase
insignificantes para os angulos de 110°. A aceleracdo do fluido na regido da anastomose
proximal é provocada pela formagéo de uma vena contracta (Fox e McDonald, 1998)

(b)
Figura5.25 Linhas de corrente — (@) 30°, (b) 90°

As figuras 5.27 mostram as iso-regides de pressdo para alguns casos simulados com
angulo de 30°, 45° e 60°, enquanto que a figura 5.28 apresenta as iso-regides de pressdo paraum
caso simulado com angulos de 30°, 60°, 90° e 110°. Pode-se observar nestas figuras que os
valores mais altos de pressdo concentram-se proximos a anastomose proximal. O valor e a
posicéo desses valores mais altos variam de acordo com angulo de anastomose adotado. Em
anastomoses com angulos de 30°, o valor mais alto da pressdo se concentra no enxerto
implantado. A medida que o angulo da anastomose aumenta, a regido de maior pressdo tende a
se deslocar do “shunt” até a artéria subclavia. Em angulos de 90° essa regido se localiza junto a
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anastomose e em angulos de 110° a artéria subclévia concentra as maiores pressoes. NOs casos
onde o didmetro da artéria subclavia € maior que o didmetro do enxerto, os maiores valores de
pressdo sd0 encontrados nas anastomoses com 30° . A figura 5.29 apresenta os valores de
pressdo na parede do enxerto paraos angulos de 30° e 110°.
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(b)
Figura5.26 Contornos de velocidade (nmv/s) — (a) Paciente P7, (b) Paciente P8



(d)
Figura5.27 |so-regifes de pressdo (Pa) — Pacientes :(a) P1, (b) P3, (c) P4, (d) P6
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Figura5.28 |so-regifes de pressdo (Pa)— Paciente P10
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Figura’5.29 Pressdo (Pa) na parede do enxerto em fungdo do angulo

O didmetro do enxerto, como pode ser visto nas figuras 5.30 e 5.31 , tem importancia
significativa no comportamento do escoamento no enxerto e artéria subclavia. Nota-se que a
regido de recirculagdo no enxerto aumenta a medida que o didmetro do enxerto € maior.

A figura 5.32 apresenta contornos de pressdo na regido da anastomose proximal. Nota-se
que pressdo € maior a medida que o didmetro do enxerto diminui. A posicdo onde existe o

méximo da pressdo no enxerto, ndo muda em func¢éo do seu didmetro.



(b)
Figura5.30 Linhas de corrente — (@) 4mm, (b) 6mm
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Figura5.31 Contornos de velocidade Pacientes. (a)P1, (b) P3, (c) P5, (d) P10
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(b)

T

Figura 5.32 1s0-regides de pressdo (Pa) — Pacientes. (a) P2, (b) P3, (c) P9
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5.7 SMULACAO SOB ESCOAMENTO PULSANTE

O escoamento sob regime pulsante foi utilizado no desenvolvimento do modelo
geométrico deste trabalho (Secéo 5.5). Egte tipo de andlise é importante no sentido de avaliar o
comportamento do escoamento durante um pulso cardiaco (figura 5.33).

Na figura 5.34 é possivel notar que o comportamento qualitativo naregido onde a presséo
€ maior, é praticamente 0 mesmo, porém € possivel verificar que os valores de pressdo mudam
significativamente ao longo do tempo. Na figura 5.35 verifica-se uma variagdo na regido de
recirculagdo junto a anastomose proximal durante o pulso cardiaco.
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Figura’5.34 Iso-regifes de pressdo (Pa)
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Com a finalidade de verificarmos o comportamento do escoamento na artéria subclavia a
jusante da anastomose e no enxerto proximo a anastomose proximal, duas secfes tranversais,
conforme figura 5.36, foram feitas a fim de visualizarmos os vetores de velocidade nestas
regides. Nota-se na figura 5.37 que no inicio do pulso, ndo ha recirculacéo na artéria subclavia.
Esta surge a partir do momento que que a velocidade na artéria subclavia diminui.Na figura 5.38,

também verifica-se a existéncia de recirculagdes no enxerto junto a anastomose proximal.

Figura5.36 Localizacéo dos planos de cortetransversais
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Figura5.37 Vetores de velocidade (nVs) nasecéo 1
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Figura5.38 Vetores de velocidade (nVs) na secao 2

A figura 5.39 apresenta o perfil de velocidade axial na anastomose distal. Nota-se
claramente que a velocidade nesta regido estd associada a velocidade imposta na artéria
subclavia durante um pulso cardiaco. No pico cardiaco — t=0,045 s (sistole), a velocidade axial
na anastomose distal € mais alta. A figura 5.40 apresenta o perfil de velocidade longitudinal na
artéria subclavia em instantes de tempo diferentes. Observa-se que 0 maior comprimento de

descolamento ocorre justamente logo apds o pico cardiaco.
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Figura5.39 (a) Perfil de velocidade axial (nVs) na anastomose distal
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Figura5.40 Perfil de velocidade longitudinal (mv/s)em funcéo do tempo
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6. CONCLUSOES E PERSPECTIVAS FUTURAS

O Capitulo 1 deste trabalho, introduziu os conceitos aplicados na simulagdo
computacional da hemodindmica através de uma anastomose sistémico-pulmonar. Iniciamos
com uma breve explanagdo sobre o sistema cardiovascular humano, cardiopatias congénitas e
anastomoses sistémico-pulmonares, objetivando familiarizar, profissionais ndo ligados a area
médica, ao foco central do estudo. Uma revisdo bibliogréfica sobre simulacbes do sistema
cardiovascular foi realizada de modo a identificar 0 estado da arte da &rea. Ainda no capitulo
introdutério, foi apresentado 0 método numérico utilizado — a saber, 0 Méodo de Elementos
Finitos, bem como a edtratégia utilizada para estabilizar a formulagéo classica de Galerkin — o
método Streamline-Upwind/Petrov-Galerkin  (SUPG). O Capitulo 2 apresentou algumas
caracteristicas reoldgicas do sangue. As equacdes de conservagdo da dinamicas dos fluidos e
bem como as hipbteses congtitutivas empregadas foram introduzidas no Capitulo 3, enguanto o
Capitulo 4 foi dedicado a modelagem numérica de elementos finitos do problema abordado.

O Capitulo 5, dedicado a andlise dos resultados obtidos, descreve aspectos
computacionais do méodo SUPG, a amostragem dos pacientes, o desenvolvimento da
modelagem geométrica a partir de exame de Ecocardiografia e a validagdo do comprimento de
malha empregado. E do nosso conhecimento que apenas pesquisadores da Universidade
Politécnica de Mildo—Itdlia (ver Migliavacca et a. 2000) realizaram simulagdes numéricas de
escoamento de sangue em anastomoses sistémicos pulmonares.

Posteriormente, partiu-se para o objetivo principal deste estudo, a avaliagdo da influéncia
dos determinantes geométricos envolvidos no procedimento cirdrgico da anastomose de Blalock-
Taussig, visando a determinacdo de correlagOes para o fator de atrito e a porcentagem de fluxo
sangulineo desviado pelo enxerto. Quando dainclusdo de um enxerto tubular na artéria subclavia

cujo didmetro é menor gque o da artéria, obteve-se valores para f Re proximos a 64, o que ja ndo

ocorre na anastomose onde o didmetro do enxerto € maior que o da subclavia. Neste Ultimo, os
valores do fator de atrito afastam-se significativamente aos preditos pela equacéo (5.2). A
inclusdo do enxerto de grande didmetro, causa uma severa perturbagcdo no padréo desenvolvido
do escoamento na artéria subclavia, impedindo assim sua concordancia com o valor predito pela
teoria de Hagen- Poiseuille.

A partir de simulagdes numeéricas, foi possivel obter correlagbes entre o fluxo desviado
para o enxerto versus o didmetro do enxerto na faixa de 4 mm a 6 mm . Podemos observar que a



75

porcentagem de fluxo desviada € maior a medida que o didmetro do enxerto for maior que o da
subclavia. O presente trabalho verificou a porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto prevista
por Migliavacca et al. (1999), aqual situa-se entre 70 a 80% para 0s recém-nascidos.

Observou-se ainda que o angulo da anastomose proximal tem sensivel influéncia na
guantidade de fluxo desviada pelo enxerto. Esta influéncia comega diminuta para os angulos
entre 30° e 60°, situagOes as quais correspondem a aproximadamente 80% da amostragem
levantada. Anastomoses proximais com angulo de 110° apresentaram uma maior porcentagem de
fluxo desviado. Este angulo, entretanto, tem o inconveniente de tornar excessivo o fluxo
sanguiineo que alcanca o pulméo esquerdo, em detrimento do fluxo fornecido ao pulméo direito.
O angulo 6timo para a anastomose proximal seria aguele para o qual o fluxo fornecido aos dois
pulmdes fosse parelho. As simulagdes realizadas indicam que este valor 6timo situa-se, na maior
parte da amostragem, entre 30° e 60° .

Ja para a distribuicdo de pressdo no enxerto, os resultados sinalizam que a localizagdo de
seus picos de pressdo variam de acordo o angulo de anastomose adotado, com o angulo de 30°
apresentando o mais alto pico de pressdo no enxerto implantado. A medida que o angulo da
anastomose aumenta, a regido de maior pressdo tende a deslocar-se do enxerto para a artéria
subclévia

Como se previa, o didmetro do enxerto € o regulador principal da porcentagem de fluxo
desviado. Quanto maior o for, maior sera a porcentagem de desvio. Ja a distribuico de pressdo
no enxerto, ndo é aterada qualitativamente com as alteracbes do seu didmetro, ficando suas
variagOes de ordem apenas quantitativas.

Finalizando esta conclusdo, destacamos que tanto a modelagem mecanica empregada
bem com a metodologia numérica utilizada, mostraram-se adequadas e precisas na andlise da
influéncia dos determinantes geométricos no escoamento de sangue através de uma anastomose

sistémico-pulmonar.

6.1 PERSPECTIVAS FUTURAS

* Umaandlise experimental pode ser empregada para a determinacéo da cinemética e dindmica
do escoamento na referida anastomose, baseada na técnica de velocimetria via Laser Doppler
(LDV) e velocimetria por processamento de imagens (PIV).

* A nivel de sua simulagdo numérica, considerar as artérias como corpos elésticos, avaliando
suas deformagbes ao longo do escoamento, gerando assim um problema tipico de fluido-
estrutura.
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Quanto a modelagem mecénica, explorar modelos congtitutivos de liquidos ndo-newtonianos
mais complexos que os modelos Newtonianos generalizados, cuja resposta mecanica
apresente um maior realismo reoldgico.

Podemos pensar ainda em investigar numericamente, com o mesmo ferramental
desenvolvido no presente trabalho, outras regides suscetiveis a patologias cardiovasculares
e/ou procedimentos cirdrgicos no sistema cardiovascular humano. Estes futuros trabalhos
objetivariam o desenvolvimento e otimizagdo de novas proteses (valvulas, “stents’, entre

outros) e uma melhor compreensio da hemodindmica do nosso sistema cardiovascular.
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ANEXO 1

MODELO COMPUTADORIZADO DE SHUNT Ao-P no.
nome RN DE MARIA JOSE registro 01010203 grupo
data nascimento 01/03/01 idade 07 dias peso 3,5kg dtura 50cm Sup corpo

endereco para contato Rua Aparicio da Silvan® 34

INFORMAGCOES PRE-OPERATORIAS

Diagndstico: Tetralogia de Fallot

Indicacdo
€co pré: datac  03/03/01 no.: 345
outro exame -
TRANS-OPERATORIO
data cirurgia 08/03/01 cirurgido Dr. Vicentino Moura registro gréfico Dr. Adalberto
procedimento Anastomose si stémico-pulmonar
intercorréncias
angulointerno PTFE/artériasistémica 30° ;  PTFE/artéria pulmonar 90°
apésanas : PAosst 75 PAodiast 50 PPulsist PPuldiast FC 124

Dimensdes PTFE a. subclavia E (X) a. pulmonar E (X)

a. inominada ( ) a. pulmonar D ()

didmetro 5mm 2,5mm 4 mm

extensdo total 3,4cm
Reconstrucéo gréfica

D=2,5mm
L=34cm
D=5mm
D=4 mm

EVOLUCAO POS-OPERATORIA
curso clinico
complicagbes
€co pos: data: no.:
alta: data tempo p.o condicdes de alta

Obs. Os nomes do paciente, responsavel e médicos deste anexo sao ficticios.
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ANEXO II

RECONSTITUICAO DE ANASTOMOSES SISTEMICO-PULMONARES CIRURGICAS
MEDIANTE MODELO COMPUTADORIZADO

Paciente. RN DE MARIA JOSE . Idade:..7 dias. Sexo: F
Responsavel:. MARIA JOSE

O abaixo assinado e identificado, sob a responsabilidade do médico que assina este documento, declara ter
recebido uma explicagéo clara e completa sobre a pesquisa acima mencionada, permitindo que seu dependente sgja
incluido no Estudo, reconhecendo que:

. Foi explicado que o Estudo representa reconstituicdo gréfica computadorizada da cirurgia a ser realizada no
paciente. Esta reconstrucio é realizada apoés a alta hospitalar do paciente e é baseado em informacdes
obtidas na cirurgia e em exames pré e pos-operatorio e sua execucio é independente do tratamento medico.

. Foram explicados a justificativa, os objetivos e os procedimentos da pesquisa, que ndo ir4 interferir com o
tratamento médico proposto para o paciente. Durante a internacio hospitalar e no periodo subseqiiente, nio
serdo realizados quaisquer exames ou intervencées diferentes da rotina de atendimento prevista. A
participacdo no estudo ndo prolongard permanéncia do paciente no hospita ou determinard qualquer gasto
adicional.

. Nio se espera qualquer grau de desconforto ou risco ao paciente pela participacio no estudo.

. Foi dada garantia de resposta a qualquer pergunta e de esclarecimento a qualquer davida acerca do Estudo. Caso
ocorrerem novas perguntas sobre o Estudo, sobre os direitos do paciente como participante ou mesmo entender
gue este foi prgudicado pela participacdo no Estudo, posso realizar um contato de esclarecimento com o Dr.
Vicentino pelo telefone x43-3333.33.33, no Setor de Cirurgia do Ingtituto de Cardiologia do Rio Grande do Sul.

. Foi dada liberdade de retirar o consentimento para que meu dependente participe do Estudo a qualquer
momento sem prejuizo ao seu atendimento medico, e neste caso as informagdes colhidas na cirurgia ndo seréo
utilizadas para a pesquisa gréfica.

. Foi dada garantia de o paciente ndo ser identificado e de ser mantido o cardter confidencia de informagdo em
relacdo a privacidade do paciente e aminha.

. Foi assumido o compromisso de proporcionar-me informagdo atualizada obtida durante o estudo, sempre que
solicitado.

. Assino o presente documento, em duas vias deigua teor, ficando uma em minha posse.

A minha assinatura neste Consentimento Livre e Esclarecido dard autorizacédo
aos autores do Estudo e ao Comité de Etica do Hospital de utilizarem os dados obtidos
quando necessério, incluindo divulgacdo, sempre preservando a privacidade do
paciente e familia.

Porto Alegre, de de 2001.
Assinaturaresponsave ;

Médico RespoNSAVE PElAPESIUISA ....cveevee et CREMERS................
Assinatura Responsavel Pesquisador

DECLARO que este formuldrio foi [ido para ......ccnioneneienesieneens (acima assinado) em ....... de
......................... de 2001, pelo Dr. Vicentino , eNQUANTO BU .......c..ceereririesieriisieieseeseesieseesesesseseese e seeseesseneeseery G0AIX0
assinado(a) estava presente.
Assinatura da Testemunha:

Obs. Os nomes do paciente, responsavel e médicos deste anexo sao ficticios.



