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Resumo da Tese apresentada ao LNCC/MCT como parte dos requisitos necessarios

para a obtengao do grau de Doutor em Ciéncias (D.Sc.)

METODO DE LATTICE BOLTZMANN EM HEMODINAMICA
COMPUTACIONAL: INTERACOES FLUIDO-ESTRUTURA E
MODELOS ACOPLADOS 1D-3D

Daniel Reis Golbert
Abril |, 2013

Orientador: Pablo Javier Blanco, D.Sc.

Co-orientador: Ratul Antonino Feijéo, D.Sc.

O objetivo deste trabalho é estudar a modelagem do escoamento de
fluidos incompressiveis, visando modelar a hemodinamica presente no sistema
cardiovascular humano. Para tanto, vamos usar método de lattice Boltzmann
(LBM), baseado na cinética mesoscépica, que permite simular o comportamento
macro-continuo da dinamica de fluidos. Acoplado a este método, serda usado um
método de fronteira imersa para modelar as interacoes entre fluido e estrutura
(como ocorre entre o sangue e a parede arterial). Ainda, visando a modelagem de
condicoes fisioldgicas realistas, serd empregada uma abordagem de acoplamento de
modelos dimensionalmente heterogéneos. Para isto serao desenvolvidos algoritmos
para acoplar o LBM com um método de diferencas finitas, para a modelagem
unidimensional do escoamento de sangue em vasos deformaveis. Serao detalhados
diversos aspectos e desenvolvimentos tedricos dos métodos introduzidos e faremos
estudos de carater numérico, através de simulagoes de problemas estacionarios e
transientes, cujas caracteristicas sao similares as encontradas na modelagem do
escoamento sanguineo em artérias. Visando prover técnicas e orientagoes para a
modelagem do escoamento sanguineo no sistema arterial em regime fisiologico de

forma acurada e computacionalmente eficiente por meio do uso do LBM.
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Abstract of Thesis presented to LNCC/MCT as a partial fulfillment of the

requirements for the degree of Doctor of Sciences (D.Sc.)

LATTICE BOLTZMANN METHOD IN COMPUTATIONAL
HEMODYNAMICS: FLUID-STRUCTURE INTERACTIONS AND
1D-3D COUPLED MODELS

Daniel Reis Golbert
April, 2013

Advisor: Pablo Javier Blanco, D.Sc.

Co-advisor: Rail Antonino Feijéo, D.Sc.

The goal of this work is to study the modeling of incompressible fluid flows,
aiming to model the hemodynamics that takes place in the human cardiovascular
system. For that, we will use the lattice Boltzmann method (LBM), based on
a mesoscopic description of kinetics, which allows the simulation of the macro-
continuum behavior of the fluid dynamics. Coupled to this method, an immersed
boundary method will be used to model the fluid-structure interactions (as it
happens between the blood and the arterial wall). Further, with the modeling of
realistic physiological boundary conditions in mind, an approach will be developed
for the coupling of dimensionally-heterogeneous models. To accomplish this task
we will develop algorithms to couple the LBM to a finite difference method to
simulate one-dimensional blood flows in compliant vessels. We will detail several
aspects and theoretical developments of these methods and, as well, we will perform
numerical studies, through simulations of stationary and transient problems, whose
characteristics resemble to those found in the modeling of the blood flow in arteries.
Always with the aim of providing techniques and orientations about the blood flow
modeling in the arterial system at physiological regimes, with an accurate and

computationally efficient approach by means of the LBM.
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Capitulo 1

Introducao

Neste trabalho estudamos a modelagem do escoamento incompressivel de
fluidos, visando modelar a hemodinamica presente no sistema cardiovascular
humano (SCVH). Mais especificamente, desenvolvemos, adaptamos e analisamos o
uso de métodos numéricos do tipo lattice Boltzmann na modelagem do escoamento
sanguineo em vasos arteriais deformaveis através de modelos dimensionalmente
heterogéneos.

Comecgamos este capitulo introdutério com a motivacao desta modelagem
e a contextualizagao do problema na Segao 1.1. Nas segOes seguintes fazemos
uma breve introducao aos métodos numéricos encontrados na literatura em
cada topico, sendo maiores detalhes de cada método encontrados nos capitulos
referentes. Na Secdo 1.2 introduzimos o método de lattice Boltzmann (LBM),
adotado para modelagem do escoamento incompressivel de fluidos, e fazemos uma
revisao dos principais avancos neste tipo de metodologia. A importancia da
modelagem de interacoes entre fluido e estrutura em problemas hemodinamicos
e as formas encontradas na literatura para realizar tal modelagem sao descritas na
Secao 1.3. Na Segao 1.4 destacamos as vantagens que o acoplamento de modelos
dimensionalmente heterogéneos proporciona na modelagem de redes arteriais,
assim como, revisamos trabalhos que mostram sua viabilidade, acuracia e eficiéncia
computacional. Por fim, explanamos os objetivos gerais e especificos deste trabalho

na Secao 1.5 e as publicagoes cientificas derivadas do mesmo na Se¢aol.6.



1.1 Motivagao

Ao longo das ultimas duas décadas a comunidade cientifica tem reconhecido
que o desenvolvimento de diversas patologias no sistema cardiovascular humano
(SCVH) esta intimamente relacionado com fatores hemodinamicos. Entre elas,
podemos destacar a aterosclerose, principal causa de doencas coronarias, que sao
a maior causa de mortes no mundo hoje e, segundo Garcia-Garcia et al. (2010),
continuarao a ser a maior causa até 2030. Diversos autores [Giannoglou et al.
(2002), Coskun et al. (2006), Morbiducci et al. (2007)] correlacionam a localizacao
de placas de ateroma com condi¢oes hemodinamicas especificas, como: baixo valor
médio da tensao cisalhante e tensao cisalhante oscilatéria na parede arterial, alto
tempo de residéncia de particulas, entre outros. Por isso, uma descricao detalhada
da hemodinamica que ocorre em distritos vasculares de interesse de um paciente
especifico pode servir como ferramenta auxiliar no prognéstico e diagnéstico de
patologias, assim como, no planejamento cirirgico.

As formas de se obter informagoes da hemodinamica que ocorre em distritos
vasculares de pacientes especificos sao através de medigoes invasivas e nao
invasivas feitas no paciente ou através de simulagoes via experimentos in vitro ou
experimentos numéricos. As medigoes nao invasivas feitas em pacientes podem ser
tomadas em vasos préximos da epiderme, onde se pode obter informacoes como
o fluxo! e a pressao local, sem detalhamento espacial. As medicoes invasivas
podem ser feitas em um conjunto mais amplo de segmentos arteriais e com maior
precisao, porém sao mais custosas e podem gerar complicagoes a saide do paciente.
Por outro lado, a construgao de experimentos in wvitro também apresenta custo
elevado, em especial se quisermos estudar a geometria de um segmento arterial de
um paciente especifico.

Com isso, a alternativa que se apresenta viavel, quando desejamos obter
informagoes detalhadas da hemodinamica em segmentos arteriais, é a modelagem

e simulacao computacional do escoamento sanguineo. Nesses procedimentos,

! neste trabalho usamos a denominacao fluxo no sentido de vazao.



a geometria dos vasos pode ser obtida pela segmentacao de imagens médicas
(ressonancia magnética, tomografia computadorizada, entre outros) e o sangue
e a parede arterial podem ser modelados de distintas formas. Algumas das
dificuldades enfrentadas com este tipo de modelagem sao a complexidade do
comportamento das paredes arteriais e do sangue e a obtencao de condigcoes de
contorno a serem impostas nas extremidades dos segmentos. Estas tltimas, tém
um papel fundamental, pois determinam o ambiente hemodinamico ao qual esta
submetido o escoamento em um dado local de interesse.

A hemodinamica do SCVH envolve fenomenos de natureza hidrodinamica,
mecanica, biolégica e quimica. Neste trabalho serao modelados os fendmenos
hidrodinamicos e mecanicos, considerando o sangue como um fluido incompressivel
e as paredes arteriais como estruturas mecanicas deforméveis com comportamento

elastico.

1.2 Método de lattice Boltzmann

Como mencionado na secao anterior, a forma mais vidvel de obtermos uma
descricao detalhada dos campos de pressao e velocidade em um segmento arterial
de interesse se dd pela modelagem computacional (no espago tridimensional)
do escoamento sanguineo que ali ocorre. Neste trabalho, tal modelagem, serd
realizada através do método numérico de lattice Boltzmann (LBM), o qual tem
sido aplicado com sucesso, nos ultimos anos, na modelagem de varias aplicacoes
da hemodinamica [Pelliccioni et al. (2007), Dupin et al. (2008), Schelin et al. (2009),
He et al. (2009b)].

Diferindo dos métodos tradicionais, que se baseiam na discretizacao das
equacoes de Navier—Stokes para modelar o escoamento de fluidos, o LBM obedece a
equacoes da cinética mesoscopica que representam a dinamica de distribuicoes de
micro-particulas. O LBM foi derivado a partir do método lattice-gas automato
celular (LGCA) [Rothman (2004)] e da equacdo de Boltzmann [Abe (1997)].

Este é um método explicito onde sao descritas as colisoes e deslocamentos de



distribuigées de particulas (com densidade continua) na mesoescala, com dire¢oes
de deslocamento, tempo e espago discretos. Onde, a equacao que governa o LBM
(denominada equagao de lattice Boltzmann) aproxima as equagoes de Navier—
Stokes através de uma expansao assintotica em multiescala de Chapman Enskog
He e Luo (1997D).

Este método foi introduzido na década de 1980 e, desde entdao, passou por
uma série de refinamentos e extensoes que o levaram ao ponto onde é possivel
simular com sucesso varios fendmenos complexos, variando desde a fenomenologia
da turbuléncia homogénea de fluidos incompressiveis até escoamentos multifasicos
em meios porosos |Benzi et al. (1992), Qian et al. (1995b), Qian et al. (1995a)].
Além disso, o LBM também tem sido empregado na modelagem do escoamento
sanguineo em artérias cerebrais [He et al. (2009b)], em valvulas cardiacas mecanicas
[Pelliccioni et al. (2007), Krafczyk et al. (1998)], em aneurismas [Hirabayashi et al.
(2006)], na aorta abdominal [Artoli et al. (2006b)], além de regides de micro
circulagao [Hyakutake et al. (2006)], modelagem de hemdcias [Dupin et al. (2008)],
formagao de trombos [Schelin et al. (2009)], entre outros.

Neste trabalho propomos e analisamos formas de modelar o escoamento
sanguineo nos principais vasos arteriais do SCVH. Muitos dos trabalhos
mencionados acima nao tratam de condigoes de contorno fisioldgicas (pressoes
ou fluxos obtidos através de medigdes ou de uma modelagem global do SCVH)
e assumem geometrias arteriais idealizadas. Aqui, analisamos exemplos onde as
condigbes de contorno sao extraidas de modelagens globais do SCVH (além de
casos que possuem caracteristicas semelhantes de escoamento), onde o escoamento
¢é simulado em uma geometria obtida a partir da segmentacao de imagens médicas.
Também fazemos simulacoes de escoamentos em geometrias idealizadas, onde
visamos validar a implementacao e analisar os parametros envolvidos.

A versao escolhida do LBM utiliza um parametro de relaxamento simples e
uma distribuicao de equilibrio voltada para minimizar efeitos de compressibilidade

artificial [He e Luo (1997b)]. Além disso, trabalhamos com um conjunto de diregoes



de movimento que permitird que as particulas se desloquem a cada passo temporal
para um conjunto determinado de células imediatamente vizinhas. Esta escolha
foi baseada nos resultados ja obtidos na literatura com modelos semelhantes ao
descrito acima, na simplicidade de sua implementacao e na eficiente paralelizacao
que sua implementacao permite. Existem na literatura modelos mais complexos
que fazem uso de relaxagoes multiplas e de espacos de velocidade mais completos
que os adotados neste modelo [Shan e He (1998), Philippi et al. (2006) e Shan
(2006)]. Entretanto, a dificuldade que tais modelos introduzem na definigao das
condigoes de contorno faz com que nao sejam viaveis em fungao dos objetivos do

trabalho.

1.3 Modelagem de interagoes fluido-estrutura

A modelagem da interacao fluido-estrutura que ocorre entre o sangue e as
paredes arteriais é de grande importancia para que os fenomenos de propagacao
de ondas e a complacéncia dos vasos sejam representados de forma correta.

Como a versao do LBM escolhida utiliza malha fixa, encontramos na
literatura métodos dos tipos de grade Cartesiana [Kirkpatrick et al. (2003), Russell
e Jane Wang (2003), Zhou et al. (2007), Wu e Shu (2009), Zhou e Shu (2012)] e
métodos de fronteira imersa [Fang et al. (2002b), Hoekstra et al. (2004), Shu et al.
(2007), Cheng e Zhang (2010)] que acoplados ao LBM permitem a modelagem da
interface entre fluido e estrutura.

Nos métodos de grade Cartesiana, as células de fluido passam a ser cortadas
pela estrutura. Porém, devido as estruturas irregulares das células cortadas, o
calculo dos fluxos nestas interfaces requer um tratamento complexo. Isto aumenta
a complexidade da implementacao e pode afetar sua eficiéncia computacional |[Wu
e Shu (2009)].

Os métodos de fronteira imersa (IBM) apresentam uma forma simples de
modelar a interacao entre fluido e estrutura. Neles, a estrutura com descricao

Lagrangeana se encontra imersa no dominio do fluido, sem alterar sua malha ou



cortar as células. O IBM foi introduzido por Peskin (1977), quando estudava o
escoamento sanguineo no coragao humano. Desde entao, diversas modificagoes e
melhorias foram propostas [Goldstein et al. (1993), Goldstein et al. (1995), Kim
et al. (2001), Lima E Silva et al. (2003)], tornando o método bastante aceito na
comunidade académica. Recentemente, este é visto como um método geral para a
modelagem computacional de sistemas bioldgicos interagindo com fluidos [Cheng e
Zhang (2010)]. Encontramos na literatura a modelagem de escoamentos no coragao
humano 3D [McQueen e Peskin (2000), Lemmon e Yoganathan (2000b), Lemmon e
Yoganathan (2000a)], na dinamica de filamentos imersos [Zhu e Peskin (2002)], na
agregagao de hemadcias |[Zhang et al. (2007), Zhang et al. (2008)] e no processamento
de biofilmes [Dillon et al. (1996)].

Neste trabalho propomos um método acoplado LB-IB baseado nos
trabalhos de Shu et al. (2007) (acoplamento explicito) e Cheng e Li (2007)
(acoplamento implicito), estendendo-os para problemas 3D com o uso de estruturas
bidimensionais. Esta escolha se deve ao grau de desenvolvimento atual (com
a possibilidade de acoplamentos explicitos e implicitos, quando necessirio) e a
simplicidade de implementagao destes métodos, além dos varios exemplos de
aplicagoes mencionados, possibilitando um amplo espectro de aplicagoes futuras.

Nao encontramos na literatura trabalhos que modelem as paredes arteriais
fazendo uso do LBM e do IBM. Neste tipo de modelagem temos a vantagem de
nao necessitar criar ou destruir células de fluido, como ocorre em outros métodos
onde a fronteira nao esta imersa no fluido. Ainda, os efeitos da introducao de um
fluido externo ao vaso (por conta da imersao da estrutura no fluido) podem ser
minimizados em problemas onde a estrutura sofre deformagoes lentas.

Apesar da complexidade dos materiais biolégicos, é possivel modelar o
comportamento das paredes arteriais, quando submetidas a valores de pressao
fisiol6gicos, através de abordagens eldsticas e isotrépicas [Weizsacker e Pinto
(1988)]. Esta abordagem é vidvel, em especial, quando se deseja modelar o

fenomeno propagatério no sistema cardiovascular. Por isso, modelamos a parede



arterial como um material puramente elastico.

Também nao estao disponiveis na literatura formas de introduzir as grandes
variagoes de pressao encontradas no SCVH em simulacoes via o LBM, de forma
que nao seja necessario aplicar refinamentos significativos da malha para manter
a estabilidade numérica. Por isso, propomos uma forma de introduzir as variagoes

de pressao através de uma decomposicao da mesma.

1.4 Acoplamento de modelos dimensionalmente heterogéneos

O sistema cardiovascular humano (SCVH) pode ser considerado como a
integracao de diferentes partes em distintas escalas geométricas e temporais
e diferentes mecanismos fisiolégicos em um sistema completo com complexo
comportamento estrutural e funcional [Blanco et al. (2010)]. Mesmo que algumas
andlises possam ser feitas de forma isolada em segmentos extraidos deste sistema,
muitas analises dependem de um forte acoplamento entre os sistemas global e local
e suas interagoes.

Por conta do alto custo computacional e dos limitados métodos disponiveis
para aquisicao de imagens médicas, resulta quase impraticavel modelar e simular
computacionalmente de maneira detalhada (3D) a hemodinamica que ocorre em
todo SCVH. Além disso, como mencionamos, ao modelar tridimensionalmente
segmentos arteriais isolados estamos ignorando as interacoes com o sistema global e
surgem, naturalmente, incertezas sobre as condigoes de contorno a serem impostas
nos contornos artificiais do distrito isolado.

Por isso, diante da necessidade de uma modelagem acurada de escoamentos
locais em distritos especificos de interesse levando em consideracao a dinamica do
sistema completo, foram introduzidos os recentemente modelos acoplados 1D-3D
em Formaggia (2001), Formaggia et al. (2003), Urquiza et al. (2006), Vignon-
Clementel et al. (2006), Blanco et al. (2007) e Blanco et al. (2010). Onde sao
modelados de maneira detalhada (3D) os segmentos arteriais de maior interesse

(hemodinamica local) e de maneira simplificada (1D) o restante do sistema



(hemodinamica global).

Este tipo de abordagem ainda nao foi feita utilizando método do tipo lattice
Boltzmann, sendo que os trabalhos mencionados utilizam abordagens de elementos
finitos. Por isso, propomos um modelo de acoplamento 1D-3D sendo que na
parte unidimensional usamos um método de diferencas finitas e na parte 3D
usamos o método de lattice Boltzmann (LBM). Escolhemos um método explicito
de diferengas finitas (assim como o LBM), proposto por Kufahl e Clark (1985),
para o modelo unidimensional, visto que este usara um passo temporal ao menos
tao pequeno quanto o do LBM.

Neste tema, fazemos um estudo focado no acoplamento entre estes modelos
e suas peculiaridades. Em especial no que tange a condicao de acoplamento, a
modelagem equivalente dos comportamentos estruturais, a estabilidade numérica

do acoplamento e a reducao do custo computacional introduzido pelo mesmo.

1.5 Objetivos

Assim sendo, o objetivo geral deste trabalho é estudar, desenvolver e
implementar técnicas de modelagem e simulacao baseadas no método de lattice
Boltzmann visando, de forma aditiva, (i) modelar fenomenos fluidodinamicos de
interagdo fluido-estrutura em segmentos arteriais e (ii) desenvolver técnicas de
acoplamento de modelos 3D de lattice Boltzmann e modelos 1D de diferencas finitas
para possibilitar o acoplamento dos fendmenos hemodinamicos locais e globais,
respectivamente.

Mais especificamente, os objetivos particulares do presente trabalho sao

detalhados a seguir:

e Primeiramente, procura-se estudar os aspectos tedricos do LBM de forma
a discernir a classe de modelos mais adequada a aplicagao que se
deseja abordar. Na sequéncia, objetiva-se analisar os aspectos numéricos
envolvidos no LBM, com o intuito de estabelecer critérios e procedimentos

que nos permitam realizar a calibracao dos parametros envolvidos no



modelo, a fim de representar fielmente as caracteristicas fisicas de um
dado problema. De fato, este processo de calibracao constitui uma etapa
crucial quando se pretende realizar simulacoes que, em primeiro lugar,
sejam estaveis e, em segundo lugar, sejam confidveis. Toda esta parte
do estudo se encontra acompanhada das correspondentes implementacoes
computacionais do método em duas e trés dimensoes, as quais constituem
a base para a experimentacao numeérica realizada. Assim como, visa-se
paralelizar a implementacao deste método para possibilitar a simulacao
de problemas complexos em tempo habil e também para comparar seu
desempenho e acuracia com uma implementacao bem estabelecida de um

método de elementos finitos (FEM).

Visa-se também adaptar da literatura, assim como, propor formas de
modelar as interacoes do tipo fluido-estrutura com o uso de métodos de
fronteira imersa acoplados ao LBM. Através das quais se possa modelar,
em especial, as interacoes entre o sangue e a parede arterial de forma
acurada e computacionalmente eficiente. Aqui, se torna essencial a correta
escolha dos parametros introduzidos por este acoplamento. Também sera
necessario garantir que o método acoplado se mantenha numericamente

estavel diante das grandes variacoes de pressao do SCVH.

Por fim, para realizar o acoplamento de modelos dimensionalmente
heterogéneos temos como primeiro objetivo a andlise, implementacao e
validagao de um método que possa modelar de forma unidimensional
escoamentos em vaso deformaveis, como ocorre nas artérias do SCVH.
O segundo objetivo estd na proposicao e andlise de uma forma de
acoplamento deste método (1D) com o LBM (3D), de forma que se tenha
consisténcia, acuracia e estabilidade numérica no acoplamento. O terceiro
objetivo é a modelagem do escoamento sanguineo em vasos arteriais
através deste modelo acoplado 1D-3D, onde busca-se substituir segmentos

tridimensionais por segmentos unidimensionais equivalentes para reduzir o
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custo computacional.

Para cumprir tais objetivos, este trabalho foi divido da seguinte forma.
No Capitulo 2 abordamos a teoria do Método de lattice Boltzmann (LBM),
em especial, no que tange a modelagem da colisao de particulas, imposi¢ao de
condicoes de contorno e a correta aproximacao das equacoes de Navier—Stokes. Na
sequéncia, no Capitulo 3, tratamos da modelagem computacional do escoamento
incompressivel de fluidos, voltada para problemas da &area de hemodinamica,
destacando aspectos praticos da modelagem computacional e simulagao numérica
do escoamento de fluidos, assim como, suas aplicagoes a diversos problemas de
interesse. No Capitulo 4 tratamos da modelagem da interacao fluido-estrutura,
sendo que o fluido sera modelado pelo método de lattice Boltzmann e a estrutura
por um método do tipo Fronteira Imersa (IB), que serd acoplado ao LBM de forma
implicita ou explicita quando conveniente. No Capitulo 5 propomos um modelo
acoplado dimensionalmente heterogéneo para simular o escoamento em vasos a um
custo computacional reduzido. Por fim, fechamos o texto com as conclusoes e

consideragoes finais no Capitulo 6.

1.6 Producgao cientifica derivada deste trabalho

As publicagoes cientificas estao divididas em publicagbes em revistas

cientificas com processo de revisao e publicagoes em congressos.

1.6.1 Publicagoes em revistas cientificas

e Revista: Medical engineering & physics
Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, A. Clausse, R.A. Feijoo
Titulo: Tuning a lattice-Boltzmann model for applications in
computational hemodynamics
Ano: 2012
Volume: 34
Péginas: 339-349
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1.6.2

Qualis: Al

Fator de impacto: 2.019

Revista: Medical engineering & physics

Autores: P.J. Blanco, D.R. Golbert, R.A. Feijéo

Titulo: Computational hemodynamics using Lattice-Boltzmann models:
Fluid-structure interaction and 3D-1D coupling

Etapa: Submetido

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, A. Clausse, R.A. Feijoo
Titulo: On improving the stability of the lattice Boltzmann method for
incompressible flows

Etapa: Em elaboracao

Publicagoes em congressos

Evento:  First Brazil-China Conference on Scientific Computing
(BCSciComp)

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, R.A. Feijéo

Titulo: A Lattice Boltzmann model for simulating the blood flow in large
vessels

Formato: Poster

Data: 21-25/09/2009

Local: Petrépolis - RJ

Evento: Workshop do Sistema Nacional de Processamento de Alto
Desempenho (SINAPAD)

Autores: D. R. Golbert, P. Ziemer

Titulo: O Sistema HeMoLab: Simulacao Numérica de Larga Escala na
Modelagem do Sistema Cardiovascular Humano

Formato: Apresentacao Oral

Data: 29-30/10/2009
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Local: Sao Paulo - SP

Evento: Congresso Ibero-Latino-Americano de Métodos Computacionais
em Engenharia (CILAMCE)

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, R.A. Feijéo

Titulo: Lattice Boltzmann simulations in computational hemodynamics
Formato: Artigo completo e apresentagao oral

Data: 08-11/11/2009

Local: Buzios - RJ

Evento: International ~Conference on Particle-Based Methods
(PARTICLES)

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, R.A. Feijéo

Titulo: Simulation of 2D and 3D incompressible fluid flows via a Lattice
Boltzmann model

Formato: Resumo estendido e apresentacao oral

Data: 25-27/11/2009

Local: Barcelona - Espanha

Evento: III Encontro Académico de Modelagem Computacional

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, R.A. Feijéo

Titulo: Modelagem do Escoamento de Fluidos Incompressiveis via Método
de Lattice Boltzmann

Formato: Resumo e Apresentagao oral

Data: 12-13/01/2010

Local: Petrépolis - RJ

Evento: Simulation and Modeling of Biological Flows (SIMBIO)

Autores: D.R. Golbert, P.J. Blanco, R.A. Feijéo

Titulo: Study of a Lattice-Boltzmann Immersed Boundary Coupled
Method for Fluid-Structure Interactions in Hemodynamics

Formato: Artigo completo e apresentagao oral
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Data: 21-23/09/2011

Local: Bruxelas - Bélgica

Evento: XXXIT  Congresso Ibero-Latino-Americano de Métodos
Computacionais em Engenharia (CILAMCE)

Autores: Marcelo Collares, Eduardo Camargo, Sérgio Kostin, Raquel
Coelho Gomes Pinto, Daniel Golbert

Titulo: Using GPUs for Improving the Performance of the Numerical
Simulation and Scientific Visualization of the Human Cardiovascular
System

Formato: Artigo completo

Data: 13-16/11/2011

Local: Ouro Preto - MG

13



Capitulo 2

Aspectos tedricos do método de lattice

Boltzmann

Neste capitulo abordamos a teoria do Método de lattice Boltzmann (LBM),
adotado para aproximar as equagoes de Navier—Stokes que governam a dinamica
de escoamentos monofasicos incompressiveis. Em particular, tratamos de aspectos
relacionados a métodos numéricos explicitos de forma geral, assim como, diversos
aspectos especificos do LBM no que tange a modelagem da colisao de particulas,
imposicao de condicoes de contorno e a correta aproximacao das equacoes de
Navier—Stokes. Os modelos apresentados neste capitulo estao restritos a dominios
espaciais que permanecem inalterados (dominios fixos no tempo) e condigoes de
contorno cléssicas (velocidade e pressao). Outros aspectos, necesséarios na drea da
hemodinamica computacional, tais como interacao fluido-estrutura e acoplamento
de modelos de diferente dimensionalidade, sao tratados no Capitulo 4 e no
Capitulo 5, respectivamente.

O presente capitulo come¢a com uma introdugdo do LBM (Segao 2.1),
revendo seu historico de desenvolvimento e as principais referéncias bibliograficas.
Seguido de uma breve deducao e caracterizacao da equacao de lattice Boltzmann
(LBE) com aproximagao BGK e relaxamento simples (Se¢ao 2.2), a qual governa a
dinamica de distribui¢oes de micro particulas sobre um lattice ou malha (Segao 2.3)
com colisoes definidas pelo modelo de distribuigao de equilibrio (Secao 2.4). Na

Secao 2.5, revisamos os modelos de imposicao de condicoes de contorno de pressao
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e velocidade. O capitulo é concluido com o desenvolvimento formal da expansao
assintética de Chapman—Enskog da LBE para aproximar as equagoes de Navier—

Stokes (Segao 2.6).

2.1 Introducao ao Método de lattice Boltzmann (LBM)

Diferentemente dos métodos numéricos convencionais baseados na
discretizacao das equacoes continuas macroscopicas, o método de lattice Boltzmann
¢ baseado em modelos microscopicos e equagoes que governam a cinética em
um nivel mesoscépico. Sua idéia fundamental é construir modelos cinéticos
simplificados que incorporem a fisica essencial de processos microscopicos, ou
mesoscopicos, tais que as propriedades na escala macroscopica obedecam a
equagoes desejadas. De acordo com Kadanoff (1986), a premissa bésica para
usar estes métodos simplificados para modelar o escoamento de fluidos em uma
escala macroscépica é que “a dinamica macroscopica de um fluido é o resultado
do comportamento coletivo de varias particulas microscopicas do sistema e, além
disso, a dinamica macroscopica nao ¢ sensivel aos detalhes subjacentes da fisica
microscopica’”.

Historicamente, encontra-se a idéia de usar uma equagao cinética
simplificada, com um unico médulo de velocidade caracteristico do modelo, para
simular escoamentos de fluidos no trabalho de Broadwell (1964). De fato, pode-se
ver o modelo de Broadwell simplesmente como uma equacao de lattice Boltzmann
unidimensional. Porém, neste modelo, apesar de encontrarmos a velocidade
das particulas discretizadas, o espaco e o tempo eram varidaveis continuas. O
modelo completamente discreto denominado HPP, onde encontramos espacgo e
tempo discretizados em um lattice (ou malha) quadrado, foi proposto por Hardy
et al. (1976) para estudar propriedades de transporte dos fluidos. Este tipo
de modelo ficou conhecido como Lattice-Gas ou Lattice-Gas Automato Celular
(LGCA) devido a sua natureza discreta. Somente dez anos depois, no trabalho

inspirador do método LGCA para hidrodinamica bidimensional, Frisch et al. (1986)
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reconheceram a importancia da simetria do lattice para recuperar as equagoes de
Navier—Stokes (N-S). Assim, pela primeira vez, foram obtidas as equagoes de N-S a
partir de um método LGCA, o qual ficou conhecido como modelo FHP, fazendo uso
de um lattice hexagonal. Outro trabalho importante para o LGCA, também desta
época, foi o estudo de um modelo tridimensional usando um lattice hipercubico
centrado nas faces, denominado FCHC [D’Humieres et al. (1986)].

O LBM é um método originério historicamente do método LGCA e considera
uma dinamica molecular de particulas ficticias (mais precisamente, distribuicoes
de particulas) na qual o espago, o tempo e as velocidades das particulas sao
discretos, porém a velocidade e densidade resultantes em um né do lattice
variam de forma continua. Esta continuidade se deve ao fato de enxergarmos
as distribuicoes continuas das micro-particulas, por estarmos trabalhando em
um nivel mesoscépico. Devido ao fato da forma cinética continuar a mesma do
LGCA, as vantagens da localidade sao mantidas, levando a facil implementagao
computacional do método através do paradigma de computacao paralela. Por outro
lado, dois trabalhos independentes [He e Luo (1997a) e Abe (1997)] mostraram
que se pode também ver o LBM como uma forma simplificada da equagao cinética
de Boltzmann na qual todos os detalhes do movimento molecular sao removidos,
exceto aqueles que sao essenciais para se recuperar o comportamento macroscopico
desejado. Uma breve derivagao da equacao de lattice Boltzmann a partir da
equacao simplificada de Boltzmann é exposta na Secao 2.2. Além disso, encontram-
se na literatura derivagoes para casos que consideram escoamentos compressiveis
e problemas termo-hidrdulicos [Shan e He (1998), Philippi et al. (2006) e Shan
(2006)], assuntos que nao serao tratados neste trabalho.

Uma importante simplificacao do LBM foi feita por Higuera e Jiménez
(1989), onde o operador de colisdo foi linearizado assumindo que a distribuicao
estd préoxima ao estado de equilibrio local. Um operador de colisao melhorado,
com estabilidade linear, foi proposto no mesmo ano por Higuera et al. (1989).

Uma versao bastante utilizada do operador de colisao é a aproximagao denominada
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BGK (em referéncia ao trabalho de Bhatnagar et al. (1954)), que utiliza um
termo de relaxamento em direcao ao equilibrio local. Esta versao foi sugerida
independentemente nos trabalhos de Qian (1990) e Chen et al. (1991). Neste
modelo denominado lattice BGK (LBGK), a distribuigao de equilibrio local foi
escolhida de forma que se possam recuperar as equagoes de N-S através de uma
expansao assintética [Qian et al. (1992), Chen et al. (1992)]. Ao desenvolver uma
versao simplificada da equagao cinética, evita-se ter que resolver equagoes cinéticas
complexas como a equacao de Boltzmann em sua forma mais completa e, além
disso, nao é necessario seguir cada particula como em simulagoes de dinamica
molecular [Chen e Doolen (1998)].

Destacam-se como pontos positivos do LBM em aspectos praticos e fisicos:
paralelismo intrinseco, facil adaptacao a geometrias grossamente irregulares
(e.g., meios porosos), melhor representagao de interagdes microscépicas, facil
implementacao e descricao fisica clara. Como pontos negativos sobressaem-
se os seguintes: necessidade de uma malha uniforme (podendo-se contornar
com refinamentos locais, o que demanda adaptagdo das equagoes), tratamento
de condicoes de contorno e o surgimento de instabilidades numéricas quando
o parametro de relaxamento é menor que um limitante (dependente das
caracteristicas do problema) [Succi (1997)]. Devido a atual tendéncia do uso de
sistemas computacionais com processamento em paralelo, o uso de um método com
caracteristicas intrinsecas de paralelismo ¢ algo bastante vantajoso.

Ao longo dos ultimos anos, o LBM tem-se tornado um esquema numérico
promissor para simular a dinamica de fluidos nas mais diversas aplicagoes. Desde
sua introducao nos anos 80 ele passou por uma série de refinamentos e extensoes
que o levaram ao ponto no qual é possivel simular com sucesso varios fenomenos
complexos, indo desde a turbuléncia homogénea de fluidos incompressiveis até
escoamentos multifdsicos em meios porosos [Benzi et al. (1992), Qian et al. (1995b)
e Qian et al. (1995a)]. Em particular, o LBM também tem sido empregado de forma

sistematica em diversas aplicagoes no ambito da hemodinamica computacional. Por
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exemplo, na simulac¢do de escoamentos sanguineos em artérias cerebrais [He et al.
(2009b)], em valvulas cardiacas mecanicas [Pelliccioni et al. (2007)], em aneurismas
[Hirabayashi et al. (2006)], entre outros. Uma lista mais detalhada das aplicagoes

do LBM encontra-se no Capitulo 1.

2.2 Equacao de lattice Boltzmann (LBE)

O método de lattice Boltzmann obedece a equagoes da cinética mesoscopica,
conforme mostraremos a seguir, por ser derivado a partir da equagao de Boltzmann
[Abe (1997)]. Chegaremos a equagao que governa o LBM a partir de uma versao
simplificada da equacgao de Boltzmann, com aproximacao BGK no termo integral
(referenciando o trabalho de Bhatnagar et al. (1954)):

dg

_ . — eq __
5 TV Vg=w (9 —9), (2.1)

onde g(x,v,t) é a densidade de particulas na posi¢do x, no instante ¢, com
velocidade v, w é a frequéncia de colisao e ¢°¢ é uma aproximacao de ordem
O(M?) (onde M = |ul|/cs é o ntimero de Mach, u é a velocidade do fluido e ¢, ¢ a
velocidade do som) da distribuigao de equilibrio de Maxwell-Boltzmann [Koelman

(1991)], da forma:

"= Gt [_%(VégV)] {” vw 1w 1{uu

onde p e u sao a densidade e velocidade resultantes em um ponto do dominio e
D ¢é a dimensao espacial. Para os modelos de lattice utilizados neste trabalho,
a velocidade do som é calculada da forma ¢, = |v|/v3 = v/v/3 [Qian e Orszag
(1993)].

Para chegarmos & equagao de lattice Boltzmann a partir da equagao (2.1),
sao necessarias trés discretizacoes: no espago de velocidades e nos dominios espacial
e temporal. A discretizacao do espaco de velocidades visa tornar este espaco

(de possiveis movimentos das particulas) de dimensao infinita em um espago de
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dimensao finita (com dimensao /), cujos elementos serdo denominados ve;, para
1 = 1,...,0. As distribui¢oes de particulas que se encaminham nas dire¢oes
indicadas por e; serdo denominadas f;(x,t) = W;g(x, ve;, t), onde W; s@o os pesos

da quadratura usada para aproximar as integrais:

p(x,1) = / o5, v,0) dv = 37 Wiglx, ves ) (2.32)

¢
pu(x,t) :/Vg(x,v, t) dv %Z Wive;g(x, ve;, t). (2.3b)

i=1
Visto que e; e W; sao constantes, a funcao f; satisfaz a mesma equacao que

g (ver equagoes (2.1) e (2.2)):

%€Z+U81szZW(ffq—fz), Zzl,,g (24)
com
. (ve;-u)  9(ve;-u)? 3(u-u)
a_ b _ 2
[t =wip |13 —5—+ 35— 5 | (2.5)
onde
W; = WZ(27T/3>D/2 exp [—g(ez . ez)} . (26)

O passo final para chegarmos a equacao de lattice Boltzmann é a discretizagao
espacial e temporal, isto é, nas varidaveis x e t, respectivamente. Para tanto, na
equagao (2.4) se aproxima a derivada temporal por um esquema de diferengas
finitas do tipo Euler explicito e o termo convectivo (ve; - V f;) por um esquema de
diferencas finitas upwind de primeira ordem |Cao et al. (1997)]. Assim, obtemos a
equacao para f;:

filx,t + At) — fi(x,1) [fi(x + Axe;, t + At) — fi(x,t + At)]

e; e =
At v Ax

w[fi(x,t) — filx,t)], i=1,...,¢ (2.7)

onde At e Ax sdo o passo no tempo e o espagamento do lattice (ou malha),
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respectivamente. Como a velocidade das particulas sera a velocidade do lattice
(v = Az /At), a partir da equagao (2.7) obtém-se a equagao de lattice Boltzmann

com aproximacao BGK:
1
filx+ Aze;,t+ At) — fi(x,t) = - [P, t) = filx,t)], i=1,...,¢, (2.8)

onde fi* é descrita pela equacao (2.5) e 7 = 1/(Atw) é denominado termo
de relaxamento. Esta equacao descreve a colisao e propagacao de distribuicoes
continuas de particulas, onde o termo do lado direito da equacao é denominado
operador de colisao. Mais precisamente, podemos dividir a LBE nas etapas de
colisao:

filx,t) = fi(x,t) + % [ffUx,t) — filx, )], i=1,...,¢ (2.9)

e propagacao:

filx+ Aze;,t+ At) = fi(x,t), i=1,...,L (2.10)

Para maior clareza, expomos na Figura 2.1 um fluxograma com as etapas
do LBM, destacando a colisdo (equacao (2.9)), a propagagao (equacao (2.10)) e a
imposigao de condig¢oes de contorno (a ser detalhada na Segao 2.5). Os pseudo-

cédigos da implementacao de cada etapa podem ser acompanhados no Apéndice A.

Note que a equacao de lattice Boltzmann é explicita na variavel temporal, e
que a discretizacao realizada corresponde-se com uma abordagem completamente
Lagrangeana da derivada material que aparece no lado esquerdo da equacao (2.4)
(definida sobre todas as diregoes de movimento e;). Na linguagem dos métodos
numéricos na dinamica de fluidos computacional (CFD), poderfamos classificar
a LBE como um esquema de diferencas finitas totalmente explicito, de segunda
ordem no espaco e primeira ordem no tempo.

A densidade e a velocidade do fluido sdo recuperadas a partir das
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Figura 2.1: Fluxograma das etapas do método de lattice Boltzmann.

distribuicoes de particulas da forma:

p(x,t) = Zfi(x, t) e pu(x,t)= Zveifi(x, t). (2.11)

Através de expansoes assintoticas de Chapman—Enskog, diversos autores
[Qian et al. (1992), Chen et al. (1992), He e Luo (1997b), Yeomans (2006)] mostram
que, para os diferentes modelos de lattice e de distribuicoes de equilibrio, chega-se
as equagoes de Navier—Stokes para escoamentos incompressiveis com as seguintes

ordens de aproximacao:

V-u=0 + O(M?),

88_1;+u.vu:—vp+yv2u +O(M3>7

(2.12)

onde a viscosidade cinematica do fluido Newtoniano é obtida como func¢ao do termo

de relaxamento da forma:

—_

14

: _ 2
AL le., v=27r—1)cAt/2, (2.13)

T:§—|—

e a pressao normalizada é calculada como funcao da densidade e da velocidade do

som do modelo da forma P = ¢2p/pg (po é a densidade média). O desenvolvimento
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formal desta expansao sera feito na Secao 2.6.
2.3 Lattices

O lattice, ou malha, descreve as direcoes de movimento das distribuigoes
de particulas no LBM. Na Secao 2.2, vimos que a equacao de Boltzmann com a
aproximacao BGK estd constituida por um espago de velocidades das distribuigoes
de dimensao infinita (equacao (2.1)). Entretanto, para levar a cabo as simulagoes
numéricas via o LBM ¢ preciso encontrar uma discretizagao apropriada para este
espaco, a qual é dada pela definicao do conjunto de direcoes e;, i =1, ..., /.

Parte essencial a ser verificada na escolha do lattice é a simetria que este
apresenta. Em outras palavras, o espacgo discreto de velocidades deve ser capaz de
representar os fenomenos desejados preservando o momento angular, sem que haja
uma direcao preferencial de movimento das particulas. Em particular, para que o
modelo possa representar as equagcoes de Navier—Stokes, o lattice tem que preservar
a simetria dos tensores de até quarta ordem, ou seja, deve estar de acordo com as

seguintes condigoes [Frisch et al. (1986)]:

0

E m; = CO?
i=1

l

E m;€; = 07
i=1

l
Zmiei X e, = CQI, (214)
i=1

l
Zmiei®ei®e,~ = 0,

=1

l
> mie; @e; @e; @ e; = CiA,

=1

onde os vetores e; representam as direcoes de movimento, as constantes Cy, Cy e Cy
sao dependentes do lattice escolhido e dos pesos impostos as dire¢oes do mesmo, os

quais sao denominados m;’s, “®” denota o produto tensorial, I é tensor identidade
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de segunda ordem, e definimos o tensor de quarta de ordem

[Alapye = (6apdye + darydpc + Gacdpy), (2.15)

onde 0 é o delta de Kronecker.

Nos modelos mais utilizados, a notagao empregada para denominar os lattices
¢ DXQY, que indica um lattice no espago X-dimensional com Y possibilidades
de movimento para as distribui¢oes de particulas, dentro das quais se encontra a
possibilidade de velocidade nula, também conhecida como “particula parada”. Nao
é o objetivo deste trabalho comparar os modelos de lattice existentes através de
simulagoes, por isso adotamos o modelo mais adequado em funcao das justificativas
apresentadas a seguir.

Os modelos mais comuns em duas dimensdes sao o D2Q7 (usado também no
FHP em Frisch et al. (1986)) e D2Q9. Para realizar as simulag¢oes bidimensionais
presentes neste trabalho, escolhemos o modelo de lattice quadrado D2Q9 (descrito
em detalhes a seguir), por possuir um nimero maior de graus de liberdade para o
movimento, ou equivalentemente por ter um espaco de velocidades discreto mais
rico que o D2Q7, e por ser bastante aceito em trabalhos recentes na area de
hemodinamica computacional [Hirabayashi et al. (2006) e Pelliccioni et al. (2007),
Liu (2012)]. Além disso, este lattice ndo apresenta problemas na imposicao de
condicoes de contorno, aspecto que se torna critico ao aumentar a dimensao do

espago de velocidades das distribuicoes de particulas.

lattice D2()9. Este modelo possui oito direcoes nao nulas de movimento e a
possibilidade de ter uma particula parada. Nele é necesséaria a utilizacao
de pesos diferentes associados as diregoes (conforme a Figura 2.2) para
que seja preservada a simetria exigida pela equagao (2.14). Estes pesos m;

sao englobados no calculo das distribuigoes f; e sao dados por my_4 = 4,
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Figura 2.2: Modelo de lattice D2Q)9 (8 velocidades nao nulas) e seus pesos.

ms_s = 1. Enquanto as dire¢oes de movimento sao descritas por

€y = (070)7 € = (170>7 €y = (07 1)7

es=(—1,0), e;=(0,—-1), es=(1,1), (2.16)

e = (—1,1), er=(—1,—1), es=(1,—1).

Em lattices quadrados, como este, temos que introduzir duas velocidades

para as particulas, de acordo com a distancia a ser percorrida em um

passo de tempo. Existem as velocidades “lentas” com moédulo dado por

v = Az /At nas diregoes vertical e horizontal (eq, ..., e4) e as velocidades

“rdpidas” com médulo v/2v nas direcées diagonais (es, . . ., eg). Claramente,

isto é causado pelas diferentes distancias que, em um mesmo intervalo de

tempo, as distribui¢oes devem viajar até as células vizinhas.

Ao calcular as constantes de simetria do lattice D2Q)9, encontramos

Co=20, Cy=12, C,=4. (2.17)

Os pesos utilizados no calculo da distribuigao de equilibrio (2.5), que

satisfazem equacoes apresentadas na Secao 2.4, sao

Wo 9’ Wi—4 =5, Ws5_8= ~. (2-18)

24



Em trés dimensoes os modelos mais comuns sao o D3Q15, D3Q19 e D3Q27.
Para realizar as simulagoes presentes neste trabalho, escolhemos o modelo de lattice
cubico D3Q19, por possuir um nimero de graus de liberdade maior que o modelo
D3Q15, porém, como uma op¢ao menos custosa que o modelo D3Q27, além do fato
de ser um modelo bastante aceito em trabalhos recentes na area de hemodinamica
computacional [Artoli et al. (2007), Xiu-Ying et al. (2008) e He et al. (2009a)].
Segundo Keating et al. (2007), ao comparar os resultados obtidos em simulagoes
numéricas a partir destes trés lattices, foram encontrados indicativos de diferencas

pequenas entre os resultados, especialmente para nimeros de Reynolds altos.

lattice D3Q19. O modelo de lattice cubico denominado D3(Q19 possui 18
possibilidades de movimento nao-nulas, conforme ilustrado na Figura 2.3
e duas velocidades caracteristicas v e v/2v associadas as direcoes e;_g €
e7_1s, respectivamente. Mais especificamente, as direcoes de movimento

permitidas por este lattice sao

e = (0,0,0), e =(1,0,0), ey=(0,1,0),

e3 =(-1,0,0), ey;=(0,-1,0), e5;=(0,0,-1),

es = (0,0,1), e;=(1,1,0), es=(—1,1,0),

eg=(—1,-1,0), ep=(1,-1,0), e =(1,0,-1), (2.19)
e =(0,1,-1), ey=(—1,0,—-1), ey=(0—-1,-1),

e = (1,0,1), e=1(0,1,1), e;;=(-1,0,1),

e = (0,—1,1).

As constantes de simetria deste lattice, tais que as condigoes expressas pela

equacao (2.14) sejam satisfeitas, sao

Co=24, Coy=12, Cy=4. (2.20)

Os pesos utilizados no céalculo da distribuigdo de equilibrio (2.5), que
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Figura 2.3: Modelo de lattice D3Q19, com 18 velocidades nao nulas.

satisfazem as equacoes apresentadas na Secao 2.4, sao

L L (2.21)
Wo==, W_g=-—, Wr_18= —. .
0= 3 1-6 = 73 718 = 36
Para apresentar uma exposicao clara e sucinta dos lattices tridimensionais
mencionados, montamos a Tabela 2.1 com os valores das diferentes velocidades

caracteristicas de cada lattice, suas quantidades por célula e suas direcoes, além

dos pesos utilizados no célculo da distribuigao de equilibrio (2.5).

velocid. (N°) e;’s D3Q15 D3Q19 D3Q27
parada (1)  (0,0,0) wo = 2/9 wo =1/3 wy = 8/27
(% (6) (:I:l,0,0), w1_6:1/9 w1_6:1/18 w1_6:2/27
V2 (12)  (£1,£1,0),... - wr_1g=1/36 wr_13=1/54
V3u (8) (£1,41,41) w5 =1/72 — Wig_o7 = 1/216

Tabela 2.1: Sumario das informacgoes necessarias para a implementacao dos
modelos de lattice tridimensionais mais comuns.

2.4 Distribuicoes de equilibrio

Existem na literatura diferentes modelos de distribuicao de equilibrio para
a equagao de lattice Boltzmann com aproximagao BGK (2.8). Como condi¢ao

necessaria para recuperar as equacoes de N-S corretamente, o termo de colisao e,
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portanto, a distribuicao de equilibrio deve conservar a massa e os momentos de
primeira, segunda e terceira ordem do lattice, ou seja, deve satisfazer as equacoes

abaixo [Yeomans (2006)]:

(
2t =p,
> fitew = pu,
p (2.22)
Zf;qei®9iv2 :pI—i—le.@u:pCzI_'_pu@u’

= pc2(8aptiy + Oyl + Opyty).
afy

[Z fieqei X €e; X eiv3
\ i

O modelo mais utilizado na literatura para distribui¢ao de equilibrio (ao qual

nos referiremos como modelo BGK) é da forma Qian e Orszag (1993):

. (ve;-u)  9(ve;-u)? 3(u-u)]
fiqzwip{lJr?) = +§ T ,i=1,...,¢, (2.23)

onde os pesos w; (apresentados na Segao 2.3) dependem do lattice e sdo unicamente
definidos pela equagao (2.22).

Uma forma especial da distribuicao de equilibrio, introduzida por He
e Luo (1997b) (a qual nos referiremos como modelo iBGK), visa minimizar
efeitos de compressibilidade intrinsecos do LBM através da introdugao de um
termo constante de densidade. Esta distribuicao de equilibrio foi adotada para
as simulacoes presentes neste trabalho pois estamos modelando escoamentos
incompressiveis. Aqui, assume-se que as variagoes da densidade sao O(M?) e a

forma da distribuicao de equilibrio é a seguinte:

(ve;-u)  9(ve;-u)®  3(u-u)

ffq:wi{p+p0|:3 02 +§ -5 :|}7 Z.:la-"aga (224)

vd 2 2

onde py é a densidade média (constante) e os pesos w; sdo os mesmos do

modelo BGK, determinados unicamente pelo seguinte sistema [He e Luo (1997b)]
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(semelhante ao sistema (2.22)):

( foq =,
Zfz’eqeiv = pu,

foqei®eiv2:pI+pu®u:pc§I+pou®u,

(2.25)

7

[Z file; @ e; ® ejv® = poC2 (8aptiy + Oyats + Oy ta),
\

afy

)

onde a densidade e velocidade do fluido passam a ser calculadas através das

formulas:
¢

p(x,t) = Zfi(x, t) e pou(x,t)= Zveifi(x, t). (2.26)

i=1
Pensando em formas mais gerais da distribuicao de equilibrio, Yeomans

(2006) introduziu distribuigoes da forma:

. (ve; - u) (ve; - u)? (u-u)
fiq:p|:A0'+BO' 'U2 +DO' U4 +CO'T )

0=0,1,2,3 i=1,....0, (2.27)

onde o é 0 para as particulas paradas, 1 para as que se movem nas direcoes
cartesianas, 2 e 3 para os conjuntos de dire¢oes diagonais (sendo que o = 3 nao
estd presente nos modelos D2Q9 e D3Q19). As constante A,, B,, Cy e D, sao
determinadas pelo sistema (2.22), porém nao de forma unica. Para os modelos
de lattice D2Q9 e D3Q19 temos dois graus de liberdade (Ay e Cy), conforme
mostrado na Secao 3.5 do préximo capitulo. Nesta se¢ao estudamos a estabilidade
da LBE quando assumimos uma distribuicao de equilibrio semelhante a proposta

por Yeomans (2006), porém visando minimizar efeitos de compressibilidade, da
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forma:

2

(ve; - u) (u-u)

)
U2

(ve; - u)

fieq — pAU + po BU 2 + DU + Og

Vi

0=0,1,2,3,i=1,...,0 (2.28)

Para isto fazemos uma anélise de estabilidade linearizada de von Neumann
para estudar a relacdo dos graus de liberdade (As e Cy) com a estabilidade da
LBE. Interessantemente, encontramos parametros A, e Cy que tornam algumas
simulagoes do escoamento de Poiseuille bidimensional mais estéveis (para altos
nimeros de Reynolds) que quando sdo empregadas as distribui¢ées de equilibrio
BGK (2.23) e iBGK (2.24). Repare que as distribuigoes de equilibrio BGK e iBGK

sao casos particulares das distribuigoes (2.27) e (2.28), respectivamente.

2.5 Condigoes de contorno

A maneira de implementar as condicées de contorno é um fator crucial
nas simulagoes via LBM, pois estas tém influéncia direta na ordem do erro da
aproximacao e na estabilidade das simulagoes computacionais. Por isso, um grande
esforco tem sido feito para desenvolver diferentes tratamentos para as condigoes
de contorno [Yang (2010), Verschaeve e Miiller (2010), Cheng et al. (2012), Najafi-
Yazdi e Mongeau (2012), Yin e Zhang (2012)]. Como as variaveis do LBM sao
distribuicoes de particulas e as condi¢oes de contorno geralmente sao imposicoes
de variaveis macroscoépicas como velocidade ou pressao, acaba-se tendo um niimero
maior de incognitas do que restricoes nas fronteiras. Para fechar este sistema
indeterminado, hipéteses adicionais devem ser introduzidas. As principais destas
metodologias para se impor velocidade (Secao 2.5.1) e pressao (Segao 2.5.2) no
contorno sao discutidas a seguir, com o detalhamento das metodologias adotadas
para as implementagoes em 2D e 3D. E importante ressaltar aqui que, devido as
aplicagoes que temos em mente na area de hemodinamica, as estratégias para impor

condicoes de contorno no problema devem ser gerais, capazes de serem aplicadas
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em superficies arbitrarias.

2.5.1 Condicoes de contorno de velocidade

A idéia mais simples para a imposicao de velocidade nula sobre um contorno
vem do modelo clédssico denominado modelo Bounce-Back [Cornubert et al. (1991)],
onde as particulas sao refletidas na direcao oposta a qual chegaram na fronteira.
Para incorporar velocidades nao nulas as fronteiras, Ladd (1994) modificou este
método ao adicionar um termo de ajuste. Porém, este método apresenta o problema
de representar as fronteiras conforme o formato quadriculado da malha uniforme.
Outra abordagem [Zou e He (1997)] impde a velocidade exatamente nas células
da malha e se baseia no reflexo das distribuicoes de nao equilibrio, mas sua
implementacao tem que ser feita levando-se em conta a orientacao da fronteira.
Para melhorar o aspecto quadriculado imposto a algumas fronteiras, Verberg e
Ladd (2000) desenvolveram um modelo de subgrade, considerando a fragdo de
volume associada a cada né de fronteira. Por sua vez, este modelo apresenta
maiores dificuldades de implementagao.

Percebendo a limitagdo do modelo proposto por Ladd (1994), onde as
particulas sao refletidas no ponto intermediario entre duas células e a velocidade
imposta é do local onde a fronteira real cruza esta conexao, Bouzidi et al. (2001)
propuseram refletir as particulas levando em conta a posicao da fronteira real. Por
outro lado, Guo et al. (2002) propds um esquema de extrapolacdo de informagoes
do interior do dominio para impor a condi¢ao desejada no local exato da fronteira.
Enquanto o trabalho de Yu et al. (2003) propde uma divisao da etapa de colisao
em duas partes para evitar dividir o processo de imposicao da velocidade em dois
casos (o que implica em mudancas mais expressivas na codificacao).

Para realizar a simulagoes deste trabalho optamos por um esquema de
interpolagao (proposto por Guo et al. (2002)) para aplicarmos as condigoes de
contorno de velocidade fora do centro das células do lattice, visando uma acuracia

de segunda ordem. Isto é importante pois podemos impor condigoes de contorno
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sobre dominios curvos mesmo com um lattice regular. Fato que melhora a
representacao geométrica no caso de dominios com contornos irregulares, como
ocorre no caso de geometrias vasculares.

Vamos detalhar a seguir o procedimento utilizado neste modelo de imposicao
de velocidade em 2D (sendo uma extensao analoga para o caso 3D). Em primeiro
lugar, é preciso definir as células de parede como aquelas que possuem ao menos
uma de suas conexoes cruzada pela linha de contorno e cujo centro encontra-se fora
do dominio delimitado por tal contorno. Logo, a idéia basica do modelo consiste
em estimar as f;’s destas células de parede que apontem para células de fluido,
a partir de uma interpolagao linear entre o valor dado pela condigcao de contorno
na interse¢ao e informagoes da(s) célula(s) do interior do dominio conectada(s).
O modelo baseia-se na estimativa das f;’s nas células de parede, decompondo-as
nas partes de equilibrio (f;) e de nao-equilibrio (f¢), a partir de interpolagoes de
valores conhecidos.

Detalhando melhor o modelo, podemos observar na Figura 2.4 que a conexao

f

entre a célula de parede (na posigao x*) e a célula interna (na posicao x; ) cruza a

I

fronteira fisica em x? e, observamos ainda, que x; = x*+Axz e; (onde i corresponde

a diregdo indicada) e x? = xfc — Ax;e;. Os valores do indice 7 variam de célula
para célula, por exemplo, no caso da Figura 2.4, para a célula localizada em x", o
indice ¢ assume os valores i = 1,2,5, 8 (considerando que adotamos o lattice D2Q)9
com a numeragao indicada pela Eq (2.16)). Assim, o célculo das estimativas das
distribuigoes f;? e f° no ponto x* é feito de acordo com a propor¢ao A; = Ax;/Ax

para evitar instabilidades numéricas, conforme:

a) se A; > 0,75, entdao estimamos a velocidade na célula de parede como

(2.29)

f

)

onde u(x?) é a velocidade conhecida que se deseja impor, u(x}) é a velocidade da
célula imediatamente vizinha, do lado do fluido, na diregao indicada por 7, w;(x")

é a velocidade que se quer estimar para tal fim. Assim, a f; no ponto x é
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célula externa

|
l’f - m célula de fluido
Ab Ar; |m intersecgdo com contorno
I |= iinha de contorno
TP ] m limites das células
Ax m diregdbes de movimento
v L

Figura 2.4: Condicao de contorno de velocidade do tipo interpolagao sobre uma
linha curva.

aproximada por

Fx) = wi{ﬁ(x‘”) + 00{3 [ve: g(xw)] + g e i(xw)f
LR L

onde é feita a aproximagao p;(x*) = p(xlf ). Assim sendo, estimamos f® no ponto

x¥ como

Fre(x") = frex!); (2.31)

b) se A; < 0,75, entdo estimamos a velocidade na célula de parede como

onde u(xzf ! ) é a velocidade da célula localizada a uma distancia de dois lattices na
dire¢ao indicada por ¢ (ver Figura 2.4). Assim, a f;* no ponto x* é aproximada

através da equagao (2.30) e estimamos f* no ponto x* como

Frex) = Aufre(x]) + (1= A fre(xlY). (2.33)
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Embora este modelo seja o mais adequado que temos encontrado disponivel
na literatura e projetado para representar as condigoes de contorno em regioes
curvas, o mesmo pode apresentar instabilidades quando o valor de A; é pequeno
|Guo et al. (2002)]. Além disso, deve-se tomar o cuidado de empregar as férmulas
(2.32) e (2.33), indicadas para A; < 0,75, somente quando existirem duas células
interiores na direcao e;, o que nao ocorre, por exemplo, em quinas convexas com

condicao de contorno de velocidade em ambas as paredes.

2.5.2 Condicoes de contorno de pressao

’

E importante lembrar que no modelo de lattice Boltzmann escolhido, com
relaxamento simples e distribuicao de equilibrio descrita pela equacao (2.24), a
pressao (denominada p) é linearmente relacionada com a densidade (denominada
p), através de p = pc?, onde ¢, = v/\/g ¢é a velocidade do som no modelo. Logo,
a imposicao de valores diferentes de pressao em contornos distantes implicard em
valores de densidade diferentes, na mesma proporcao, sobre tais contornos. Isto
é, no caso trivial de um gradiente de pressao havera um gradiente de densidade
subjacente. Mas, como veremos na Secao 3.1, isto nao é uma barreira, pois a
velocidade do som ¢ ajustada para minimizar as oscilacoes do campo de densidade.

O modelo escolhido para impor condi¢oes de contorno de pressao, proposto
por Zou e He (1997), é do tipo colisao na célula, visto que este é adequado para
impor valores de pressao sobre planos (ou retas em 2D) em um lattice regular. Além
de ser um modelo de segunda ordem que preserva a massa no contorno, geralmente
desejamos impor valores de pressao sobre cortes planos que sao resultantes do
isolamento de uma determinada regiao arterial de interesse do resto do sistema
cardiovascular. Este é um dos modelos mais encontrados em implementacoes na
literatura, por apresentar aspectos de implementacao mais simples e com menos
restricoes do que outros modelos que buscam estender a imposi¢ao de pressao a
superficies mais complexas [Yang (2010)].

Neste modelo devem ser fornecidas a pressao e as componentes da velocidade
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transversais ao plano em cada célula de parede onde sera aplicada a condigao de
contorno. Em muitos casos, em simulagoes realizadas em vasos, é razoavel impor
velocidade nula na direcao transversal nos extremos do vaso. Logo, esta imposi¢ao
das componentes transversais da velocidade é, muitas vezes, mais uma informagcao
do problema que estamos querendo modelar. Este modelo baseia-se na utilizacao
das equagoes de conservagao de massa e de quantidade de movimento (2.26),
juntamente com a reflexado da parte de nao-equilibrio (f° = f; — ) de algumas
fi’s simétricas (escolhidas de acordo com o lattice e a forma local do contorno),
para calcular as f;’s e a componente normal da velocidade desconhecidas. Aqui
faremos uma extensao analoga do modelo proposto por Zou e He (1997) para o
modelo iBGK de distribuigao de equilibrio adotado (2.24).

Para um melhor entendimento do modelo, analisemos inicialmente um caso
bidimensional. Tomemos como exemplo a imposi¢ao de uma condicao de contorno
de pressdo e da componente vertical da velocidade (denominada w,) nula na
extremidade esquerda e plana de um canal. Usando o lattice D2Q9 (Figura 2.2),
empregado neste trabalho, podemos verificar através da Figura 2.5 que depois
da etapa de propagagao sao conhecidas as distribuicoes fo, fo, f3, f1, f6 € fr, a
componente vertical da velocidade (u,) e a densidade (denominada p) em uma
célula desta extremidade, ficando como incégnitas fi, f5, fs € a componente
horizontal da velocidade (denominada u,). Para calcular estas quatro incdgnitas,

usamos a equagao da conservagao de massa (2.26):

it fs+fs=p—(fot fot fat+ fat fo+ fr) (2.34)

as equagoes de conservacao da quantidade de movimento (2.26) na diregao x:

fit fot fs = po== + (fa+ fo+ ) (2.35)

e na direcao y:

fs—fs=—fot+ fa—fo+ [7, (2.36)
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além do reflexo da parte de nao-equilibrio da distribuicao f:

fi— Y= fs— f5h (2.37)

aqui foram impostas a pressao . .
e a velocidade nula na vertical celula de fronteira

Jo
13
fz

m célula de fluido

® f conhecida

f, desconhecida

m limites das células

m dire¢cSes de movimento

regido de fronteira

Figura 2.5: Condicao de contorno de pressao do tipo colisao na célula em 2D.

A partir das equagdes (2.34)—(2.37) calculamos as incdégnitas acima citadas

COomao:

p—[fo+ fot fa+2(fs+ fo + fr)]

Uy = v,
Po

2 u,
fi=fs+ —P077

? , (2.38)
fs=Jfr— §(f2 — fa) + 6'00%’

Je=Je + %(f2 — fa) + éﬂo%-

A implementacgao das condigoes de contorno, através deste modelo de colisao

na célula, para as demais extremidades ocorre de maneira semelhante.

Na versao tridimensional, vamos estimar as f;’s e a componente da velocidade

desconhecidas através da equagao de conservacao de massa (uma equagio):

L

p(x,y,z,t):Zfi(x,y,z,t), (239)

1=0

onde /¢ representa o nimero de direcoes nao nulas do lattice, além das equacoes

de conservacao de quantidade de movimento (trés equagoes), onde é imposta a
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velocidade da fronteira:

¢
poul(w,y, 2,t) = > fi(x,y, 2, t)ve;, (2.40)
=1

juntamente com a reflexao da parte de nao-equilibrio de algumas f;’s simétricas
(selecionadas de acordo com o lattice e a forma local do contorno).

Aos efeitos de ilustrar a metodologia, tomemos como exemplo a imposicao
de uma pressao fixa (p) e de velocidade nula nas dire¢oes y e z (denominadas
u, € u,) na extremidade esquerda e plana de um canal horizontal (com eixo
longitudinal na diregao x). Usando o lattice D3Q19 (Figura 2.3), empregado neste
trabalho, podemos verificar que depois da etapa de propagacao sao conhecidas as
distribuicoes fo, fo, f3, fa, [5, fo, fs, fo, fi2, fiss f1a, fr6, fi7 € fis, as velocidades
u, e u, e a densidade (p = p/c?) em uma célula desta extremidade, ficando
como incognitas fi, fr, fio, fi1 € fis € a componente da velocidade na direcao
x (denominada u,). Para calcular estas seis incégnitas, temos quatro equagoes
além das possiveis reflexdes da parte de nao-equilibrio. Sendo assim, nao ha
como escolher duas direcoes do lattice para que sejam feitas tais reflexdes sem
que acabemos quebrando a simetria do método. Logo, devemos seguir os seguintes
passos:

a) usamos a equacao da conservagao de massa (2.39):

h+fit+foutfat+fis=p—(fot+fotfot+ fat+fs+ fo+ fs+ fot f2

+ fis + fua + fis + fir + fis) (2.41)

e a equagao da conservacao da quantidade de movimento (2.40), na diregao x:

h+fo+fiotfutfis= Po% + (fs + fs + fo+ fis + fir), (2.42)
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para calcular u,, ficando:

1%=%@—m+ﬁ+ﬁ+ﬁ+ﬁ+ﬁﬁﬁﬁ+m+ﬁﬁ

2(fs+ fa+ fo+ fis+ fir)l}: (2.43)

b) calculamos f; através do reflexo da parte de nao-equilibrio:

fi= b (= 1) = ot g (2.44)

c) calculamos valores auxiliares para fr, fio, fi1 e fi5 através do reflexo da parte

de nao-equilibrio:

1 (e;-u
fr="Ffo+ (f7° = £5°) =f9+épo( 7@ ),
1 (ep-u
fio= ot (735 = 1% = o+ oo 2,
v (2.45)
_ ne ney __ 1 (811 : LI)
fu=fot+ (A = fir) = fut gpo——,
1 (e;5-u
fis = fis+ (fis — fi5) = fis + EPO(LU)S
d) calculamos uma densidade auxiliar como:
18
Paux = Z fz (246)
i=0

e, assim, adicionamos a massa necessaria para que tenhamos conservagao de massa
(2.39), ou seja,

fi=Jfi+ W, i=7,10,11,15; (2.47)

e) calculamos a projecao da velocidade auxiliar no plano Y Z (plano transversal):

18
Waux = Projy (Z fivei) (2.48)

=1

e adicionamos o momento necessario para que haja conservacao da quantidade de
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movimento (2.40) nas diregoes y e z, isto é,

[ei : (u - uauX)]
2v ’

Ji=Tfi+ro i=17,10,11,15, (2.49)

logo, temos o valor definitivo das f7, fio, fi1 € fi5, mediante a correcao feita pelo
segundo termo da equagao acima.
A implementacao das condi¢oes de contorno nos outros casos ocorre de

maneira semelhante.

2.6 Analise assintdtica

Nesta secao faremos o desenvolvimento formal da expansao assintotica de

Chapman—Enskog que nos leva da equacao de lattice Boltzmann:
1
fi(x + Az eiat + At) - fi(x7 t) = [fi(x7 t) - ffq(X, t)] ) L= 17 s 767 (250)
T
até as equagoes de Navier-Stokes:

V-u=0 (2.51a)

%—1: +u-Vu=-VP +vVu. (2.51Db)

Faremos uso de uma expansao assintotica de Chapman-Enskog para a
identificacao das diferentes escalas do problema, particularizando a analise para um
modelo de lattice Boltzmann no espaco tridimensional. Para tanto, utilizaremos
a distribuicao de equilibrio incompressivel, a qual fora introduzida por He e Luo
(1997b), que foi adotada neste trabalho:

(ve;-u)  9(ve;-u)? 3 (u-u)

ffq:wi{p+p0|:3 02 +3 -5 :|}7 i=1,...,4 (252)

2 vt 2 02

A andlise sera restringida, sem perda de generalidade, ao uso do modelo de

lattice tridimensional D3Q19 (ver Segao 2.3), o qual discretiza as possibilidades
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de movimento das particulas em 18 direcoes mais a possibilidade das particulas
permanecerem paradas.

No trabalho de He e Luo (1997b) encontramos esta aproximagao das equagoes
de Navier—Stokes com a utilizacao de um lattice bidimensional. Portanto, o que
faremos aqui é uma extensao para o caso tridimensional, feita de forma similar ao
caso bidimensional.

Para realizar a expansao de Chapman—FEnskog introduzimos as seguintes

expansoes em poténcias que poem em evidéncia as diferentes escalas [He e Luo

(1997b)]:
fix + Avest + At) = ;%Dfﬁ(x, ), (2.53)
filx,t) =Y " (M (x,1), (2.54)
n=0
0=y "0y, (2.55)
n=0

onde ¢ = At, D; = (0, + ve; - V) e D} indica a n-ésima aplicacao de Dy, onde
DY =1.

Repare que a derivada temporal dada pela equagao (2.55) é dividida em
diferentes ordens (escalas) de . Esta expansao multiescala é necessaria para
captarmos os efeitos de conveccao, em uma escala de tempo ty, e os efeitos de
difusao, em outra escala de tempo mais lenta ;.

Assim, podemos reescrever a equagao de lattice Boltzmann (2.50), em ordens

consecutivas do parametro ¢, como:

0
Oy SDRAY — 40 = L0 — fo
fi(O) - fz‘(O) = _l[fi(O) - fz'eq] (2‘56)
T
fz(O) = fieq7
OEY) . fiteDufs— fi = — (1@ 4 ef® = gy
T (2.57)

1
Dtofi(O) = _;f(l)

(2
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g2 1
O(*):  fi+eDifi+ §Dt2fz‘ —fi= —;[fi(o) - Efl-(l) + 52fi(2) — 79

g2 1
gDy, (fi(O) + Efi(l)) + 528tfi(0) + EDthfi(O) = _;[Efi(l) + 52fi(2)]

2.58)
1 1 1 (
Diof{” + 0" + 5 Diy (——f}”) =
T T
o — 1 1
atlfi(O) + ( 9 ) Dtofz‘(l) = __fi(2)7
T T

onde Dy, = (0, +ve; - V).
A funcao de distribuicao f; é uma solucao da LBE, sujeita as restri¢oes de
conservacao de massa e de quantidade de movimento (2.26) impostas da seguinte

forma:

ST =0 Y veif” = pou,

' : (2.59)

Zfi(”):() e Zveifi(")za n > 0.

i %

Definindo o tensor
EM =) [wi®(vei)] : (2.60)
i k=1

onde @) simboliza o produtério tensorial e os w;, i = 0,..., 18, estao definidos na

equagao (2.21). Podemos encontrar as seguintes propriedades do lattice D3Q19:

6
Z e Qev? = 20°1(%)

N = EY =201, (2.61)
Z e ® emQ = 8’1?
=7
6
Z e;Re; e K eiv4 = 20%IW
i= 1
N = EY-Su'A (262)
Y eiwe e ®ent =4’ (A—1IV)
=7
(&
E®HD =0 peN, (2.63)
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onde os tensores I® e I sdo os tensores identidade de segunda e quarta ordem,
respectivamente, e o tensor de quarta ordem A foi definido na equagao (2.15).
Com estas propriedades do tensor E(™ podemos completar as restricoes

expostas nas equagoes (2.59) para fi(o), resultando em:

Zfz(O) =P

Z vei f” = pou,
‘ (2.64)

1
Z ve; ¥ veifi(o) = gUQpI(Q) + Lol (029 u,

i

1
Z ve; @ ve; ® Uez‘fi(o) _ gUQPO [1(2) ®u -+ (1(2) ® u)I/T +u® 1(2)} ’

)

UT indica a seguinte comutacao de indices de um tensor R de

onde a operagao (+)
terceira ordem RYT = (R;;1)YT = Rj;.
Os momentos de ordem 0 e 1 da equacao (2.57) nos levam as equagoes de

Euler, conforme demonstrado a seguir. Temos para o momento de ordem 0 da

equagao (2.57):

) _ Lo
ZDtofz Z|: sz :|

i

Z 8tofi(0) + Z(Uei ) v)fi(O) _ _% Z fi(l)

0w Y Y+ V- (Z ve; f§0>> =0

(2.65)

7

8t0,0 + V- (pou) = O,

e para o momento de ordem 1 da equagao (2.57):

S el o[-

7 7

1

% )

)

8?50 (pou) + V- oo = 0,
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onde o tensor de fluxo do momento de ordem zero é descrito por

1
o => vei® ve, f” = §U2PI(2) + pou @ u. (2.67)

7

Agora, se reescrevemos as equagoes de Euler ((2.65) e (2.66)) em funcao da
pressao normalizada P = c¢2p/py e da velocidade do som ¢, = v/+/3, lembrando

que Vpo = 0, chegamos as seguintes equacoes:

1
gatop +V-u=0 (268)

S

1
@Gtou +V- (—vzﬁI + P u> =0
Po 3 po Po

du+u-Vu=—-VP —-u(V-u).

(2.69)

Diferentemente de outros modelos do tipo LBM, onde o termo divergente ¢é
cancelado exatamente, aqui o termo divergente, u(V - u), permanece na equagao
de momento. De qualquer forma, através da equagao (2.68), encontramos que o
termo divergente da equagao (2.69) é de fato da ordem de O(M?3), o que o torna
um termo de ordem mais alta em contraste com outros termos da mesma equacao,
logo este sera desprezado mais adiante.

Por sua vez, os momentos da equagao (2.58) nos levam as seguintes equagoes,

tomando o momento de ordem 0 da equacao (2.58):

>0 f" + (%) S D =234

0 (27 —1 (1) @\l _ 2.70
WS+ () [ v (et <0 00
atlp:()?
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e tomando o momento de ordem 1 da equagao (2.58):

0 27 —1 1 1 2
S vetn 4 () Cveds = -1 S ve®

A i %

o, (27—1 (1) oy _
8,51 Z veifi + ( or ) [8,50 Z veifi + V- <Z ve; ® veifi >] =0

21 — 1

T

Oy, pou + ( ) v =0,

(2.71)

onde o tensor de fluxo do momento de ordem 1 pode ser detalhado conforme:

Y =) ve;@vef;” = —1 ) Jve; @ ve.Dy, f;”
1
— 7 {@OH(O) + 30"V - u I? 4 Vu + (VU)T]}
— —7 {podiy (U@ 1) + Epo[Vu + (V) "]}

= @ [ue Vot @e V)| + pue @ Vut - Vusl

—cpo [Vu—+ (Vu)'] }. (2.72)

Na equagao acima, os termos da ordem de O(|u)?) devem ser negligenciados,
para que sejamos consistentes com a expansao valida para baixas velocidades da
f{% até a ordem de O(Jul?) (note que O(Ju|) = O(M), por isso tomamos a liberdade
de trocar estas notagdes quando for conveniente). Logo, os termos contendo u®Vp
também devem ser negligenciados por serem da ordem de O(M?3). Assim, podemos

reescrever o termo [(27 — 1)/27]V - TIM, a partir da equacdo (2.72), como:

—(272; Vg o = —épov - [Vu+ (Vu)T] + O
- —épo [V(V-u)+ V- (Vu)] + O(M?) (2.73)
= —ALtPOVQU +O(M°),

onde o termo V(V - u) foi cortado por ser da ordem de O(M?3) devido a
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equagao (2.68), e a viscosidade cinematica fica representada por

(27 — 1) Ax?

N (2.74)

UV =

Combinando os resultados de ordem 0 (equagoes (2.68) e (2.69)) e os
resultados de ordem 1 (equagoes (2.70), (2.71) e (2.73)), fazendo uso da notagao
Oy = Oy + €0y, e fazendo no limite o parametro ¢ = 1, chegamos as seguintes
equagoes:

1
g@P+V-u:0+OMﬁ% (2.75)

S

ou+u-Vu=-VP+vViu+ O(M?). (2.76)

Para o caso em que a pressao varia com o tempo, ou seja, 0; P # 0 precisamos
de uma condi¢do extra para obtermos a equacdo de continuidade correta (ver
equagao (2.51a)) das equagoes de N-S. Analisando a equagao (2.75) em sua forma
adimensional, vemos que:

1 s
T@P+%VRw:o+mM%, (2.77)

onde P' = P/, ¢ =t/T, V' = LV, u’ =u/c; e L e T sao o comprimento e o
tempo caracteristicos do problema, respectivamente. Assim, conclui-se que para o
termo Jy P’ ser negligenciado a seguinte condicao deve ser satisfeita:

L
T> = (2.78)

Cs

O significado desta condi¢ao é bastante claro fisicamente. Temos que o tempo
(T") no qual o campo de pressdao sofre uma mudanga significativa (na escala do
comprimento L) deve ser muito maior que o tempo (L/c;) no qual o sinal de som
leva para cruzar a distancia L, transportando a informacao desta mudanca. A
influéncia que a proporgao entre o tempo caracteristico (7") e o tempo em que o

sinal de som leva para cruzar a distancia L tem no comportamento do fluido sera
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estudada, através de exemplos numéricos, no Capitulo 3.

Feitas estas observacoes, demonstramos que a partir da equacao de lattice
Boltzmann foram recuperadas as equacoes de Navier-Stokes incompressiveis, com
as precisoes da ordem de O(M?) na equagao de continuidade e da ordem de O(M?)

na equacao de momento, ou seja,

V-u=0+0(M?) (2.79)

(3_;‘ b u-Vu = —VP 4 uVu+ O(MP). (2.80)

Como conclusao, verificamos que a equagao de lattice Boltzmann consegue
aproximar assintoticamente as equacoes de N-S, nas ordens indicadas acima,
baseando-se na utilizagdo da distribuigdo de equilibrio incompressivel (2.52) e
na premissa do nimero de Mach ser pequeno, além da condicao apresentada na

equagao (2.78) para escoamentos transientes.
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Contribuigoes do Capitulo

Este capitulo teve foco na revisao da teoria do LBM e no estudo e extensao
dos modelos previamente desenvolvidos para a distribuicao de equilibrio, condig¢oes
de contorno e modelos de lattice. Tendo isto em vista, as principais contribuicoes

deste capitulo foram:

e a proposta de uma distribuicao de equilibrio mais geral voltada para

escoamentos incompressiveis (equagao (2.28)) na Secao 2.4;

e a extensao dos modelos de imposicao de condigoes de contorno
de velocidade e pressao para a distribuicao de equilibrio iBGK

(equagao (2.24)) na Secao 2.5;

e a extensao da expansao assintética de Chapman-Enskog para o modelo
de lattice tridimensional D3(Q19 com modelo de distribuicao de equilibrio

iBGK (equagao (2.24)) na Segao 2.6.
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Capitulo 3

Modelagem de escoamentos

incompressiveis

A modelagem computacional do escoamento incompressivel de fluidos,
voltada para problemas da area de hemodinamica é o tema deste capitulo. Aqui,
estudamos aspectos praticos da modelagem computacional e simulacao numérica
do escoamento de fluidos, através do método de lattice Boltzmann (LBM), assim
como, suas aplicagoes a diversos problemas de interesse. Diversos topicos serao
explorados, de forma que se possam realizar simulagoes estaveis, acuradas e
computacionalmente eficientes de uma ampla gama de escoamentos.

O capitulo inicia com uma descrigao detalhada dos parametros numeéricos e
fisicos envolvidos na implementacao do LBM e técnicas para sua correta escolha
(Segao 3.1). Seguido da modelagem computacional de problemas teste, tanto em
2D (Secao 3.2) quanto em 3D (Secao 3.3), para fins de validacao da implementagao
e estudo numérico dos parametros envolvidos. Na sequéncia, modelamos trés
cendrios do escoamento sanguineo em vasos arteriais (Secao 3.4), destacando
as particularidades de tais problemas e explorando a influéncia de parametros
adimensionais em quantidades hemodinamicas de interesse. Visando melhorar
a estabilidade deste método explicito, realizamos uma andlise de estabilidade
linearizada da equacao que o governa e comparamos os resultados desta analise com
outros esquemas através da modelagem do escoamento de Poiseuille (Se¢ao 3.5).

Por fim, concluimos o capitulo explorando aspectos de paralelismo e desempenho
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da implementacao do LBM (Secao 3.6), incluindo comparagoes com o desempenho
e acuracia de uma implementacao de um método classico como o método de

elementos finitos (FEM).

3.1 Parametros do modelo

Como a maioria dos métodos numéricos, o LBM requer uma selecao
cuidadosa dos parametros numéricos para otimizar o compromisso entre o custo
computacional e a precisao dos resultados. Para obter resultados acurados,
temos que escolher (estimar) os parametros indicados e, em seguida, ajustd-los
se necessario.

O principal parametro de controle é o parametro de relaxamento (7), que
determina a estabilidade numérica do esquema. O valor minimo tedrico deste
parametro é 0,5, entretanto, aquele valor para o qual se mantém a estabilidade
do método é dependente do problema, sendo especialmente afetado por altos
gradientes de pressao e altos nimeros de Reynolds. Obtivemos simulagoes estaveis
em todos casos testados com 7 > 0,52. Sendo que 7 = 0,5 + 3vAt/Az? é
importante salientar que este parametro diminui quando v ou At diminuem e
quando Az aumenta, logo o refinamento do lattice é algumas vezes necessario
para aumentar 7 e manter a estabilidade. Além disso, o lattice deve ser refinado
o suficiente para capturar os gradientes espaciais da solucao. Por outro lado, é
importante manter o nimero de Mach (M = w4,/ ¢5) baixo, j& que a aproximagao
dada pelo LBM das equagoes de Navier—Stokes (2.12) se baseia nesta hipotese.
Normalmente, mantendo o Mach menor que 0,15 ja se garante que os momentos
das distribuicoes de micro-particulas representem o comportamento macroscépico
de um escoamento incompressivel. Na Secao 3.3.1 apresentamos alguns testes
da influéncia do nimero de Mach nos resultados da simulacao do escoamento
incompressivel de um fluido em uma cavidade ciibica.

No contexto de problemas dependentes do tempo (transientes), o tempo

caracteristico (7'), que pode ser um periodo de oscilagdo no caso de problemas
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periddicos, tem que ser muito maior que o tempo de propagacao (L/cg) de
uma onda sonora sobre o comprimento caracteristico (L) do problema, para
que nao ocorram efeitos de compressibilidade espirios, conforme indicado pela
equacao (2.78). Isto é, as variagoes temporais das condigoes de contorno (em
velocidade e pressao) devem ocorrer de maneira muito mais lenta que a propagacao
das informagdes no lattice (associada a velocidade do som). Vamos nos referir a
esta relacao como:
T

0, = m (3.1)

Outra hipdtese da expansao assintética da LBE para equacoes de N-S
incompressiveis é baseada em valor alto de 6, [He e Luo (1997b)]. Este é um ponto
crucial em hemodinamica computacional por causa das caracteristicas geométricas
dos dominios espaciais em que as simulagoes ocorrem, os quais evidenciam uma alta
relacao de aspecto. Os experimentos numéricos realizado neste trabalho indicam
que 6, deve ser maior que 30 (ver Secoes 3.2 e 3.3).

O ajuste de parametros é feito baseado em modificagoes do passo temporal
e do espacamento do lattice. Na Tabela 3.1, estd um resumo de como trés técnicas
basicas de ajuste afetam os principais parametros de uma problema dependente
do tempo, com valores fisicos constantes (viscosidade, dimensoes, entre outros).
Esta tabela é baseada na apresentada por Artoli et al. (2006a), com modificagoes
nas técnicas e nos parametros analisados. As técnicas consistem em reduzir
o passo temporal, refinar o lattice ou fazer ambos. Nesta tabela, o simbolo
" indica a mudanca relativa em um parametro, 7. = 7 — 0,5, Nr e “custo”
representam o nuimero de passos temporais e um custo computacional relativo,
respectivamente, da simulagdo de um periodo de tempo determinado (digamos um
ciclo, em problemas periddicos), finalmente, (-) indica o caso 3D (somente mostrado
quando difere do caso 2D). Esta tabela nos indica que reduzir o passo temporal
tem um custo baixo, assim como, os beneficios de reduzir o niimero de Mach e
aumentar 6,, entretanto, o primeiro pode levar a instabilidades numéricas com a

reducgao de 7,.. O que pode ser revertido com o refinamento do lattice, acarretando
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um custo computacional maior. Entretanto, note que refinar o lattice sem reduzir
0 passo temporal nao é conveniente, pois reduz 6, e aumenta o niimero de Mach.
Portanto, o mais indicado neste caso é refinar o lattice juntamente com a reducao
do passo temporal. Nas Secoes 3.2, 3.3 e 3.4 temos a aplicacao destas técnicas a

diferentes problemas.

Técnica \ Ny’ \ AV \ células’ \ Az’ \ 0, \ T, \ Mach’ \ custo’
Reduzir At n | 1/n 1 1 n | 1/n| 1/n n
Refinar lattice | 1 1 [ n?@ | 1/n|1/n| n? n | n?(n?)
Fazer ambos | n |1/n|n*(n?) | 1/n| 1 n 1 n? (n*)

Tabela 3.1: Técnicas para o ajuste de parametros em simulagoes transientes via
LBM e seus efeitos nos demais parametros e no custo computacional. O simbolo ’
indica uma mudanca relativa no parametro, Ny representa o nimero de passo em
um perfodo fixo e (-) indica o caso 3D.

Além da calibragao dos parametros, é importante definir uma condicao de
parada. Isto é, um critério que estabeleca quando um sistema chegou ao estado
estaciondrio ou quando o mesmo atingiu um regime permanente ou periédico (no
caso de andlises de casos com dinamica periddica), tendo eliminado qualquer
fenomeno espurio decorrente da condicao inicial. Como condicao de parada,
usualmente se exige que a variagao média do campo de velocidade entre dois
instantes de tempo (escolhidos de acordo com as caracteristicas do problema)
seja pequena, visando verificar a sua convergéncia. Para tanto, existem véarias
maneiras de medir a distancia entre dois campos vetoriais sobre malhas regulares,
sendo todas elas normas equivalentes. Aqui utilizaremos normas relativas, cujas

definicoes sao as seguintes:

>ii (A~ Bil / [Bi]

|IA =B, = ¥ : (3.2)
> [(Ai—Bi)? / BY
|A =Bl = \/ ¥ : (3.3)
N
—1 |A — By
A =Bl = Zzzljlv ’, (3.4)
Zi:l |B2|
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N
. AZ — BZ 2
|A = Blliz2 = \/Z’_1 ( ) : (3.5)

L, B2
>iii |A; — Bl
A — Bl|j/jc = &= 3.6
H Hl/l maxi(]BiDN ) ( )
S (A —By)?
A - B co — 1= .
4= Bl = 2L B0 (5.7

onde A% = (A;-A;) e A; e B; sdo os vetores correspondentes a cada célula i dos
campos vetoriais A e B, respectivamente.

A norma ||A — BJ|; e a norma |[|A — B||;z devem ser usadas com cautela,
pois podem ocorrer divisoes por zero ou divisoes com quocientes muito pequenos.
Por isso, na maioria das vezes utilizaremos as normas (3.4)—(3.7). As normas
com termos quadraticos, (3.3), (3.5) e (3.7), apresentam a vantagem de ter custo

computacional menor que as demais, pois apenas uma raiz quadrada é calculada.

3.2 Validagao e exemplos numéricos em 2D

Nesta secao apresentaremos as implementagoes numéricas de trés problemas
tipicos da dinamica de fluidos incompressiveis. Primeiramente, apresentamos o
problema estacionério do escoamento de Poiseuille, onde mostraremos comparagoes
dos resultados numéricos com a solugao analitica e analisaremos a convergéncia do
erro em uma implementacao do LBM.

Em seguida, mostraremos resultados do problema estacionéario da cavidade
quadrada, muito utilizado como caso de teste em dinamica de fluidos
computacional, e faremos comparacoes com dados encontrados na literatura para
diferentes niimeros de Reynolds.

Por dltimo, dado que o maior interesse deste trabalho é a abordagem
de problemas dependentes do tempo, analisaremos o problema transiente do
escoamento de Womersley. Nesta parte, compararemos os resultados numéricos
de uma simulagao (com alto nimero de Womersley) com a solu¢do analitica do
problema.

Em todas as simulagoes realizadas nesta se¢ao partimos de uma condicao
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inicial do escoamento dada pela distribuicao de equilibrio com velocidade nula e

densidade média py (definida em cada problema).

3.2.1 Escoamento de Poiseuille

O escoamento em regime estacionario de um fluido incompressivel ao longo
de um canal retangular, com paredes impermeaveis e nao-escorregadias, devido
a diferenga de pressao entre os extremos do canal é denominado escoamento de
Poiseuille. O problema ¢ ilustrado pela Figura 3.1, onde p;, é a pressao mantida

na extremidade esquerda e p,,; na direita, optamos por p;n, > Pout-

Ly

Pin Pout

I Lx 1

Figura 3.1: Tlustragao do esquema para o escoamento de Poiseuille.

A solugao das equagoes de Navier—Stokes pode ser achada de forma analitica

neste caso simples e é descrita pelas seguintes equacoes

wa(wy) = 22 Y (1Y
’ 2vp L, L,)’

uy(z,y) =0,

onde p é a pressao do fluido, Ap = (pour — Pin)/ L+ é 0 gradiente de pressao, v
¢ a viscosidade cinematica e u, e u, sao as componentes horizontal e vertical da
velocidade, respectivamente.

Este problema fica caracterizado pelo nimero adimensional de Reynolds
(Re), o qual se mede como:

Re = Lytpas /v, (3.9)
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onde U4, corresponde a velocidade maxima obtida na equagao (3.8).

Nas simulacoes numéricas implementamos as condigoes de contorno de
pressao e de velocidade descritas na Secao 2.5 para impor as pressoes p;, =1,001 e
Pout = 1 € a velocidade nula nas paredes. Simulamos casos com Re = 30 constante
em um canal com dimensoes L, = 2 e L, = 1 e com densidade média do fluido
p0 = (Pin + Pout)/(2¢%). Lembrando que a velocidade do som ¢ definida no modelo
escolhido como ¢, = Az /(v/3At), onde Az é 0 espacamento e At 0 passo no tempo.
Realizamos a simulagao sobre um tamanho de lattice inicial com poucos pontos e
depois fomos refinando este lattice para analisar a convergéncia do erro definido
pela equacao (3.2), mantendo sempre o espagamento e o passo no tempo iguais
entre si (tais que M = 0,1). Notemos que a medida de erro adotada nao tera
problemas numéricos pois teremos no quociente da equacao valores conhecidos, e
diferentes de zero, da solucao exata.

Na Figura 3.2 podemos ver o resultado da simula¢ao numérica com um lattice
de tamanho 256 x 128 e Re = 30 comparado com a solugao exata do problema.
Também expomos na Figura 3.2(b) um grafico em escala logs X logs onde mostramos
a convergéncia do erro a medida que refinamos o [lattice. Pode-se observar que a
convergéncia tem ordem préxima de 2, estando de acordo com a ordem do modelo
escolhido e das condigoes de contorno adotadas. As Figuras 3.2(c) e 3.2(d) mostram
a velocidade e a pressao, obtidas na simulagao, ao longo das direcoes longitudinal e
transversal (em linhas tracejadas), em comparacao com a solugao exata (em linhas
coloridas). Observe que a solugao aproximada obtida estd em grande acordo com

a solucao exata.

3.2.2 Cavidade quadrada

O problema da cavidade quadrada é amplamente utilizado na dinamica
de fluidos computacional, com o objetivo de avaliar novos esquemas numéricos
e de testar suas convergéncias. O problema, representado pelo esquema da

Figura 3.3, consiste em uma cavidade quadrada com paredes impermeaveis e nao-
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2,8E-04 ™~
1,4E-04 \ \0
7,1E-05 : . \
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(a) Magnitude da velocidade (b) Convergéncia do erro ao refinar o lattice
0,1 1,01 01 1,01

0,08 N 1,008

3 / \ 0,08 \\ 1,008
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0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 0,0 0,4 0,8 1,2 1,6 2,0
Y X

(c) Veloc. e pressdo sobre linha longitudinal ~ (d) Veloc. e pressao sobre linha transversal

Figura 3.2: Comparagoes dos resultados da simulagao do escoamento de Poiseuille
com Re = 30 e lattice 256 x 128 com a solucao exata.

escorregadias, das quais somente a parede superior de desloca com velocidade
constante para a direita (denotada por U,,,.), enquanto que as outras permanecem
com velocidade nula. Logo, o escoamento em seu interior produz-se devido a difusao

dos efeitos viscosos a partir do movimento da parede superior.

Umax
—_—

L

Figura 3.3: Ilustragao do esquema para o problema da cavidade quadrada.
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Este problema fica caracterizado pelo nimero adimensional de Reynolds, o

qual se mede neste caso como

L
Re = LUmes. (3.10)

onde v € a viscosidade cinematica do fluido.

Simulamos diferentes casos deste problema para os numeros de Reynolds
100, 400 e 1000 em lattices de tamanhos 64 x 64, 128 x 128 e 256 x 256. Neste
problema, o nimero de Reynolds influencia na posicao dos centros dos vortices, no
nimero de vértices gerados, nos campos de pressao e de velocidade, entre outros.
As simulagoes foram feitas tomando-se o lado da cavidade e a velocidade maxima
iguais a 1, o nimero de Mach (M = Uppqas/cs) fol mantido em 0, 17 (pois observamos
pouca variagdo com valores de Mach mais baixos) e adotamos a densidade média
po = 1. Como neste caso nao existe solugao analitica, comparamos os resultados
das simulagoes numéricas com referéncias da literatura, onde os resultados foram
obtidos através de um método numérico implicito [Ghia et al. (1982)].

Na Figura 3.4 (coluna da esquerda) plotamos, para os diferentes nimeros de
Reynolds, a velocidade vertical (denotada por u,) ao longo da linha horizontal que
passa pelo centro geométrico da cavidade juntamente com a velocidade horizontal
(denotada por u,) ao longo de uma linha vertical que passa pelo mesmo centro.
Aqui, utilizamos as notagoes LB64, LB128 e LB256 para nos referenciarmos aos
resultados das simulagoes com lattices de tamanho 64 x 64, 128 x 128 e 256 x 256,
respectivamente. Na mesma coluna da figura incluem-se os resultados obtidos por
Ghia et al. (1982), para efeito de comparacdao. Além disso, na coluna direita
da mesma Figura 3.4 plotamos algumas das linhas de corrente dos resultados
obtidos com o lattice de tamanho 256 x 256 para ilustrar a estrutura do escoamento
estacionario do fluido.

Como pode-se observar, para Re = 100 os resultados sao bem préximos dos
de Ghia et al. (1982) para todos os tamanhos de lattice testados. Para Re = 400

e Re = 1000 podemos observar que os resultados se aproximam consistentemente
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Figura 3.4: Componentes u, e u, da velocidade ao longo de linhas nas direcoes y
e x e linhas de corrente dos campos de velocidade da cavidade quadrada.
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dos de Ghia et al. (1982) a medida que refinamos o lattice.

A outra comparacao realizada foi com respeito a posicao dos centros dos
voértices caracteristicos do escoamento. Para cada nimero de Reynolds as posigoes
resultantes das simulagoes aqui realizadas sao comparadas com dados obtidos da
literatura e exibidos na Tabela 3.2 (junto com as referéncias respectivas). Como
conclusao, observa-se que os resultados obtidos aqui estao em grande acordo com os
resultados encontrados nas referéncias bibliograficas, apresentando desvio maximo
na posi¢ao do vértice central menor que 0,004 (em relagao aos resultados de Ghia

et al. (1982)).

Reynolds 100 400 1000
Vértices Referéncia x|y x|y x|y
LB64 0,617 | 0,736 0,561 | 0,606 0,536 | 0,566
LB128 0,617 | 0,737 0,558 | 0,605 0,533 | 0,565
Central LB256 0,616 | 0,737 0,556 | 0,605 0,532 | 0,565
Tuann (1978) 0,61 0,722 0,56 0,583 — -
Ozawa (1975) — — 0,559 | 0,614 0,533 | 0,569
Ghia (1982) 0,6172 | 0,7344 || 0,5547 | 0,6055 || 0,5313 | 0,5626
LB64 0,0289 | 0,0295 || 0,0429 | 0,0393 || 0,0787 | 0,0703
Esquerdo LB128 0,0325 | 0,0339 || 0,0494 | 0,0452 || 0,0816 | 0,0752
LB256 0,0325 | 0,0352 || 0,0502 | 0,0464 | 0,0831 | 0,0771
Ghia (1982) 0,0313 | 0,0391 || 0,0508 | 0,0469 || 0,0859 | 0,0785
LB64 0,946 | 0,0553 || 0,889 | 0,119 0,872 | 0,113
Direito LB128 0,943 | 0,0594 || 0,888 | 0,121 0,867 | 0,113
LB256 0,943 | 0,0604 || 0,886 | 0,122 0,865 | 0,112
Ghia (1982) 0,9453 | 0,0625 || 0,8906 | 0,1250 || 0,8594 | 0,1094

Tabela 3.2: Posicao dos centros dos vortices obtidos pelo presente trabalho e por
Ghia et al. (1982).

3.2.3 Escoamento de Womersley

O problema do escoamento de Womersley é caracteristico na dinamica de
fluidos, dado que é possivel calcular a solucao analitica das equacoes de Navier—
Stokes [Fang et al. (2002a)] e assim avaliar o desempenho dos esquemas numéricos
em um problema com forgas externas dependentes do tempo. O problema é

intrinsecamente transiente e possui um carater peridédico. Semelhante ao problema
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de Poiseuille, confinamos um fluido incompressivel entre duas paredes rigidas
impermedaveis e mantemos uma pressao fixa na extremidade direita (P, ), enquanto
na outra extremidade a pressao (F;,) varia periodicamente ao longo do tempo,

conforme a Figura 3.5.

A
\ 4

Pin

A
\

Pout |Ly

A
\

Pin t

Lx

Figura 3.5: Ilustragao do esquema para o escoamento de Womersley em 2D.

Nos exemplos aqui apresentados optamos por uma funcdo cosseno para
descrever a variacao da pressao na extremidade esquerda, ficando o gradiente de
pressao descrito por

_ Pout — pm(t)

Ap(t) 7

= —Acos(nt), (3.11)

onde A = max(Ap) é a amplitude do gradiente de pressao e n = 27w /T é a frequéncia
angular, sendo 7" o periodo de oscilagao da condigao de contorno.

Dadas as condigoes de contorno, a solugao analitica do escoamento de
Womersley, em termos da velocidade (com componentes denotadas por u, e u,) e

da pressao (denotada por p), resulta:

A
uz(z,y,t) = —Real {i— <1 -
np

cos[A(2y/L, — 1)] it
)
uy(m’ y,t) — 0, (3.12)

p(z,y,t) = pin(t) + zAp,

onde p é a densidade, i é a unidade imaginaria, Real(-) indica a componente real

do argumento (-) e A é dado em fungao do nimero adimensional de Womersley
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(Wo), conforme:

L
N = —iWo*  Wo= Ty\/g (3.13)

Diferentemente do caso da cavidade quadrada, onde os fenémenos fisicos
eram governados pelo niimero de Reynolds, neste problema o nimero adimensional
de interesse é o numero de Womersley.

Realizamos simulacoes mantendo o nimero de Reynolds (Re = Lytpqz/V)
fixo em 30 (onde Uy, é a velocidade méxima obtida através da equagao (3.12)),
utilizando py = pour/c2, L, =2, L, =1 e Wo = 15 (representando oscilagoes com
alta frequéncia adimensional) em um lattice de tamanho 256 x 128. Na Figura 3.6,
mostramos a magnitude do campo de velocidade para 4 instantes diferentes do
periodo. Na Figura 3.7 apresentamos o perfil da componente u, da velocidade
ao longo de uma linha vertical (na diregao y) localizada no centro longitudinal do
canal. Nesta figura a solugao numérica obtida é comparada com a solugao analitica

(3.12) para diferentes instantes de tempo ao longo de um periodo.

Velocidade
0.000 0.000625 0.00125 0.00187 0.00250

(a) t/T = 0 (b) t/T =1/8

(¢) t/T = 1/4 (d) t/T = 3/8

Figura 3.6: Magnitude da velocidade em 4 instantes para Wo = 15.

Da analise dos resultados, conclui-se que o método de lattice Boltzmann
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Figura 3.7: Componente u, ao longo de uma linha vertical para Wo = 15 das
solugdes numérica (linhas coloridas) e analitica (linhas pontilhadas).

conseguiu predizer acuradamente as caracteristicas de um escoamento com Wo =
15 em um lattice de 256 x 128 pontos com 38.400 passos por periodo. Tal
discretizacao foi necessaria para capturar os altos gradientes de velocidade
préximos a parede e, juntamente com o passo temporal adequado, garantir um
erro de 0,79% (de acordo com a medida expressa pela equagao (3.5)). A simulagao
foi considerada convergida quando a diferenca relativa média (calculada através
da equagao (3.5)) entre a componente horizontal dos campos de velocidade (u,)
nos instantes de tempo t e ¢t — T fosse menor que 107°, isto ocorreu apds 96
ciclos. Um estudo mais aprofundado sobre rela¢oes entre desempenho e acuracia
das simulagoes sera desenvolvido na préoxima secao em simulacoes tridimensionais.

De forma complementar, analisamos o comportamento das distribuigoes de
particulas em cada uma das nove direcoes do lattice bidimensional D2Q9. Para
tanto, se torna interessante estudar como as distribuicoes de particulas em cada
dire¢do variam em torno da distribui¢do de equilibrio (com u = 0 e p = py), isto
é, estudar as quantidades fi = f; — f74(0,p9), i = 0,...,8. Pois, esta abordagem
permite entender como as distribuicoes de particulas se alteram para representar
as variagoes nos campos de velocidade e pressao.

Na Figura 3.8, mostramos as variagoes (fi) de cada uma das nove
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distribuigées (fo,. .., fs, referentes as diregoes ey, ...,es, respectivamente, ver
Figura 2.2) em uma célula no centro do canal (figura superior) e em outra préxima
a parede inferior (figura inferior) ao longo de dois ciclos. Observamos a simetria
esperada na figura superior, onde as distribuicoes fy, fo e fi sofrem pequenas
oscilagoes (devido as variagoes de pressao neste ponto, pois a componente vertical
da velocidade é nula), as distribuigdes f1, f5 e fs aumentam (diminuem) na
mesma propor¢ao quando a velocidade aumenta (diminui) e as distribuigoes fs,
fe e fr tém o comportamento oposto. Observe que as curvas mostradas nesta
figura estao sobrepostas e divididas nos trés grupos mencionados, isto acontece
pois a componente vertical da velocidade e o gradiente espacial da velocidade
sao nulos neste ponto central. Enquanto na figura inferior, as distribuicoes fo,
fo e fi se modificam da mesma forma (segundo as oscilagoes de pressao) e as
demais distribuigoes sdo determinadas pela orientacao da velocidade (como no caso
anterior). Porém, nao estao mais sobrepostas, porque préximo a parede inferior ha
um significativo gradiente espacial de velocidade na direcao vertical. Note ainda
que existe uma diferenca na fase das oscilagoes que ocorrem nestes dois pontos,

conforme ja indicava a Figura 3.7.

3.3 Validacao e exemplos numéricos em 3D

Nesta secao apresentaremos as implementacoes numéricas de dois problemas
tipicos da dinamica de fluidos incompressiveis em 3D. O problema estacionario
da cavidade cubica foi uma das problematicas escolhidas para ser estudada. Por
nao existir solucao analitica para o problema, iremos comparar os resultados
obtidos com outros encontrados na literatura. Além disso, iremos analisar como o
refinamento da malha e a redugao do nimero de Mach influenciam nos resultados
para diferentes niimeros de Reynolds.

A segunda implementacao selecionada foi o problema transiente, com regime
periédico, do escoamento de Womersley, em um tubo cilindrico. Como no caso

bidimensional, este problema possui solugao analitica e a mesma é caracterizada
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Figura 3.8: Variacoes das distribuicoes de particulas, em cada direcao do lattice
D2@Q9, em torno da distribuigao de equilibrio (com u =0 e p = py) em uma célula
no centro (figura superior) e em outra proxima da parede inferior (figura inferior)
do canal, ao longo de dois ciclos do escoamento de Womersley.

pelo nimero adimensional de Womersley. Através de simulagoes deste problema

verificaremos como o numero de passos realizados por periodo e comprimento do

cilindro estao associados a erros de compressibilidade. Esta relagao é de nosso

interesse, pois visamos a modelagem de problemas em hemodinamica, onde as

relacoes de aspecto geométricas dos dominios sao frequentemente grandes.

3.3.1

Cavidade cubica

Este problema ¢ descrito como o escoamento estacionario incompressivel de

um fluido em uma cavidade cibica, composta de paredes impermeaveis e nao
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escorregadias. Tal parede se move com velocidade constante (denominada Uygg)

na direcao x, enquanto as demais paredes permanecem imoéveis, conforme mostra

Figura 3.9: Figura ilustrativa do esquema para o escoamento na cavidade ctubica.

a Figura 3.9.

Analogamente ao caso 2D, o problema da cavidade ctbica fica caracterizado

pelo nimero adimensional de Reynolds, o qual se mede neste caso como

LUmax
Re = , (3.14)

v

onde v é a viscosidade cinematica do fluido.

Realizamos simulagoes numéricas deste problema para trés diferentes
numeros de Reynolds 100, 400 e 1000 nos lattices de dimensoes 50 x 50 x 50,
100 x 100 x 100, 180 x 180 x 180 e 200 x 200 x 200 e implementamos as condigoes
de contorno de velocidade descritas na Secao 2.5. As simulagoes foram feitas
tomando-se o lado da cavidade e a velocidade méxima unitérias e adotamos a
densidade média py = 1. O critério de parada das simulagoes foi que a diferenca
relativa média dos campos de velocidade entre um instante e o passo seguinte fosse
menor que 1071 (segundo a norma dada pela expressao (3.5)).

Nas primeiras simulagoes realizadas mantivemos o nimero de Mach (descrito
por Upaz/¢s) igual a 0,17, lembrando que a velocidade do som é definida no modelo
escolhido como ¢, = Axz/(v/3At). Por nao existir solucio analitica para este

problema, comparamos os resultados das simulacoes numéricas com referéncias
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da literatura, onde os resultados foram obtidos através de um esquema numérico
implicito [Yang et al. (1998)]. Na Figura 3.10 ilustramos, para os diferentes
numeros de Reynolds, a componente da velocidade u,, ao longo da linha na direcao x
que passa pelo centro geométrico da cavidade ciibica juntamente com a componente
da velocidade u, ao longo de uma linha na direcao y que passa pelo mesmo centro.
Utilizamos as notacoes LB50, LB100, LB180 e LB200 para nos referenciarmos aos
resultados das simulagoes com [attices de tamanho 50 x 50, 100 x 100, 180 x 180 e
200 x 200, respectivamente. Nas mesmas figuras incluem-se os resultados obtidos
por Yang et al. (1998), para efeito de comparagao.

Como pode-se observar, para Re = 100 os resultados da solugao via LBM ja
sao bem préximos dos de Yang et al. (1998) para o lattice de tamanho 100 x 100 x
100, enquanto que para os casos de Re = 400 e Re = 1000 podemos observar que
as solugoes via LBM se aproximam consistentemente das de Yang et al. (1998) a
medida que aumentamos o tamanho do lattice, chegando a estar superpostas no
caso do maior tamanho de lattice testado.

Apos estes testes, realizamos simulacoes adicionais para explorar a influéncia
da mudanca do nimero de Mach nos resultados. Com isso, buscamos verificar se
poderiamos obter melhores resultados ao reduzir o nimero de Mach juntamente
com o passo temporal, sem ter que refinar o lattice. Para tanto, repetimos a
simulacao com Re = 100 e lattice de tamanho 100 x 100 x 100, modificando o
nimero de Mach para 0,0425 (quatro vezes menor que o anterior), com o intuito
de verificar se a solugao se aproximaria da obtida com lattice de tamanho 200 x 200 x
200. Dos resultados obtidos, concluimos que a reducao do nimero de Mach nao
gerou o resultado esperado, pois, ao compararmos os resultados das duas simulacoes
(sem reduzir, e reduzindo o Mach) com a simulacdo com lattice mais refinado,
encontramos diferencas relativas médias (calculadas através da equagao (3.4)) entre
os campos de velocidade de 2,57% e 2,55%, respectivamente, sendo que o custo

da simulac¢ao aumentou quase 4 vezes no segundo caso.
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Figura 3.10: Componentes u, e u, da velocidade na cavidade ctbica ao longo de
linhas nas direcoes y e x.

3.3.2 Escoamento de Womersley

Como no caso 2D, as particularidades do escoamento de Womersley fazem
com que seja possivel calcular a solucao analitica do problema, mesmo em 3D, e
assim efetuar comparacgoes e analises dos esquemas numeéricos aqui desenvolvidos.
Neste caso, consideramos um fluido confinado em um canal cilindrico. O carater
peridédico do problema fica novamente em evidéncia a partir da imposicao de uma

pressao fixa em um extremo do canal e de uma pressao com variacao harmonica
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no outro extremo, segundo mostra a Figura 3.11.

: Lx |
|r
Po t Pin Pout

Figura 3.11: Figura ilustrativa do esquema para o escoamento de Womersley em
3D.

Para os casos estudados escolheu-se uma funcao cosseno para caracterizar o
gradiente de pressao, ao qual estd submetido o escoamento, descrita por:

_ Pout — p1n<t>

Ap(t) 7

= —Acos(nt) (3.15)

onde A = max(Ap) é a amplitude do gradiente de pressao, n = 2w /T é a frequéncia
angular e T" é o periodo de oscilacao caracteristico da condicao de contorno.

Para estas condig¢oes de contorno, a solucao analitica do escoamento de
Womersley é dada aqui em coordenadas cilindricas, sendo dependente somente
da coordenada radial. Logo, tomando x como a coordenada axial do cilindro, a

solugao resulta em [Womersley (1955)]:

A
uz(r,0,x,t) = —Real { —
i

1
up(r,0,x,t) = ug(r,0,z,t) =0 (3.16)

p(r,0,x,t) = pin(t) + 2Ap
onde p é a densidade, r é a coordenada radial, 7 = +/—1, Real(:) indica a

componente real do argumento (-), Jy(-) é a funcao de Bessel de primeira espécie

e ordem zero e A é dado em funcdo do nimero de Womersley (Wo), conforme:

Wo=r=R g (3.17)
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Realizamos simulagoes deste problema para diferentes numeros de
Womersley, mantivemos Re = 1 e o raio do canal R = 0,5. Devemos ressaltar
que os cilindros utilizados nas simulagoes foram discretizados de acordo com
o tamanho do lattice retangular no qual se encontra circunscrito o dominio
cilindrico. Consideramos as simulacoes convergidas quando a diferenca relativa
média (calculada através da equacao (3.5)) entre a componente axial dos campos
de velocidade nos instantes de tempo t e t — T fosse menor que 107°.

Para obter o méaximo de informagoes sobre o processo de ajuste dos
parametros, construimos a Tabela 3.3 usando um caso teste com Wo = 3,5. Esta
tabela apresenta o comportamento do erro relativo (segundo a norma (3.5)) do
campo de velocidade com relagao a solugao (denotado por e,.). Além disso, a tabela
apresenta o erro de compressibilidade (denotado por e.), medido como a diferenca
relativa entre o fluxo na entrada e saida do tubo. Cada linha da tabela representa
uma modificagdo no passo de tempo (onde Ny = T/At) e/ou no tamanho do
lattice. Como esperado, em alguns casos a simples reducao do passo temporal
nao é suficiente para reduzir o erro relativo, embora seja a forma de minimizar
o erro de compressibilidade. Nestas situagoes um refinamento do lattice se torna
necessario, a um custo computacional maior, o que implica também na reducao
do passo temporal para acomodar o valor do erro de compressibilidade. De forma

complementar, simulamos os casos com 7 < 0,575, usando Re = 300, e os erros

foram da mesma ordem, pois o nimero de Mach se manteve pequeno (menor que

0,2).
tamanho do lattice H Nr \ custo \ T er e
64 x 32 x 32 1312 1 0,8 7,66% 16,7%
64 x 32 x 32 5248 4 0,575 2,68% 0,88%
64 x 32 x 32 10496 8 0,5375 | 2,85% 0,24%
64 x 32 x 32 20992 16 | 0,51875 | instavel | instavel
128 x 64 x 64 5248 32 0,8 1,90% 3,64%
128 x 64 x 64 10496 64 0,65 0,89% 0,88%
128 x 64 x 64 20992 | 128 0,575 0,85% 0,22%

Tabela 3.3: Erro relativo com relagao a solucao analitica e erro de compressibilidade

no escoamento com Wo = 3,5.
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Aproveitamos este problema transiente tridimensional para analisar a
sensibilidade do erro de compressibilidade com relacao a relacao de aspecto
geométrica do tubo (AR = comprimento/diametro) e a quantidade 6,, por ser
um ponto crucial em simulagoes de escoamentos em estruturas tubulares como os
vasos arteriais. Fizemos este estudo com Wo = 3,5 e relagoes de aspecto de 2/1 a
16/1. Comegamos as simulagdes com 1312 passos temporais por ciclo e dobramos
esta quantidade até que o erro de compressibilidade se tornasse préximo de 1%.
Na Tabela 3.4, o erro de compressibilidade e a quantidade adimensional 6, sao
mostrados para todos os casos. Onde o simbolo “*” indica uma simulacao instavel

TR

e indica um caso nao simulado. Podemos ver nesta tabela que existe uma
relacao linear inversa entre a quantidade 6, e o erro de compressibilidade, como
esperado. A conclusdao mais importante aqui é o fato de que, para este problema,
com 6, ~ 50 é possivel garantir que o erro de compressibilidade seja da ordem de

1%. No entanto, para os exemplos da Secao 3.4, usaremos ¢, = 30, com o qual se

garantem erros de compressibilidade menores que 2%.

Np /1312 1 2 4 8 16 32
AR €c \ 0, e \ 0, e \ 0, ec \ 0, €c \ 0, €c \ 0,
1/1 291% | 24 | 0,70% | 48 - - - - - - - -
2/1 16,7% | 12 | 3,67% | 24 | 0,88% | 48 - - - - - -
4/1 166% 6 18,5% | 12 | 4,00% | 24 | 0,97% | 48 - — - -
8/1 * 3 1168% | 6 | 191% | 12 | 4,16% | 24 | 1,00% | 48 - -
16/1 ¥ 15| * 31 167% | 6 | 194% | 12 | 4,13% | 24 | 1,06% | 48

Tabela 3.4: Erros de compressibilidade e proporgoes entre o periodo e o tempo de
propagagao de uma onda sonora sobre o lattice (6, = T/(L/c,)) para diferentes
comprimentos de canal.

Com o uso das técnicas apresentadas na Secao 3.1, foram realizadas
simulagoes em um canal de comprimento L, = 2, para Wo = 3,5 e Wo = 20,
obtendo bons resultados nos lattices de tamanhos 64 x 32 x 32 e 256 x 128 x 128,
respectivamente. Consideramos bons resultados aqueles que tenham alcancado
erros relativos, ao comparar suas velocidades com as da solucao analitica (segundo
a equagao (3.5)), menores que 0,05. O refinamento na malha foi necessario para

capturar os altos gradientes de velocidade préximos a parede e para manter a

68



Velocidade
0.00 0.00015 0.00030 0.00044 0.00059

R
. DOD

RTTTT

RTITITITY
DDDDDDDDDDDDDDDDD

Figura 3.12: Perfis de velocidade em canais com relacao de aspecto igual a: (a) 1x1,
(b) 2x1,(c)4x1,(d) 8 x1e(e) 16 x 1, para Wo = 3,5.

estabilidade do método, pois o caso com Wo = 20 exigiu um passo de tempo
bastante menor (que implica 7 menor, ver Tabela 3.1). Na Figura 3.13, mostramos
para 8 instantes ao longo do periodo, graficos comparativos da velocidade axial
(ug), entre a solugao exata e o resultado numérico. Esta comparagao é feita ao

longo de uma linha transversal que cruza o meio do canal.

3.4 Modelagem do escoamento sanguineo

Nesta se¢ao modelamos problemas que utilizam dados (geometria, condigdes
de contorno, parametros adimensionais) semelhantes aos encontrados na
hemodinamica do SCVH. O sangue é modelado como fluido Newtoniano com
viscosidade cinemética de 0,035 ¢cm?/s e densidade de 1,05 g/cm® (conforme
adotado em outros trabalhos [Hirabayashi et al. (2006),He et al. (2009a)]), esta
aproximacao ¢ geralmente considerada valida para a hemodinamica em artérias
com diametro maior que 0,1 cm [Cho e Kensey (1989)]. Mais especificamente,
mostraremos a modelagem do escoamento sanguineo estaciondrio em um vaso com
anastomose (Segao 3.4.1), o escoamento transiente com curva de pressao fisioldgica
em um segmento da artéria vertebral (Secao 3.4.2) e um estudo da vorticidade
presente na regiao de um aneurisma em funcao de parametros adimensionais (Se¢ao

3.4.3). Estes resultados foram reportados em Golbert et al. (2012).
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Figura 3.13: Componente u, sobre uma linha transversal para Wo = 3,5 (acima)
e Wo = 20 (abaixo) da solu¢bes numérica (linhas coloridas) e analitica (linhas

pontilhadas).

3.4.1 Vaso arterial com anastomose

O objetivo deste exemplo ¢é simular a hemodinamica em um vaso arterial com
anastomose! e comparé-lo com dois experimentos in vitro propostos por Hughes
e How (1995). Este é um caso de grande interesse na comunidade médica pelo
impacto do procedimento seguido para fazer a anastomose (angulo de conexao,
entre outros fatores) na hemodinamica e na posterior re-vascularizac¢ao resultante

do procedimento. A Figura 3.14 mostra em azul a geometria proposta por Hughes

I Anastomose é o nome que se d4 a uma operacao cirtirgica que promove a unido de dois vasos
sanguineos.
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e How (1995), e em verde o vaso de saida incluido no presente estudo para impor
a condigao de contorno de pressao na saida (p,y:) sobre um plano ortogonal a um
eixo Cartesiano (como exigido pelo método de imposicao de pressao |Zou e He
(1997)]). Neste caso, estamos interessados em estudar o escoamento estaciondrio
quando um perfil de velocidade parabdlico é imposto na entrada do canal (ug no

centro).

5cm

Umax=Uo 8.5cm

15¢cm

Figura 3.14: Descricao da geometria do vaso arterial com anastomose.

A Figura 3.15 mostra os perfis de velocidade ao longo do tubo para os
numeros de Reynolds 299 e 564. Perceba que o perfil parabdlico de velocidade
é recuperado antes da curva adicionada, em concordancia com o problem proposto
por Hughes e How (1995). Como forma de validacao dos resultados, a Figura 3.16
compara as linhas de corrente numéricas e experimentais sobre a se¢ao longitudinal
central. Pode-se perceber que os resultados estao qualitativamente proximos, visto
que as principais estruturas dos vortices observadas nos experimentos sao preditas
pela simulacao numérica. Mais especificamente, notamos que nao somente os dois
vortices sao reproduzidos, mas, assim como nos experimentos, eles expandem e
se movem para a direita quando o nimero de Reynolds aumenta. Além disso, o
segmento superior da simulagao produz os mesmos padroes de linhas de corrente
que os experimentos para os dois nimeros de Reynolds testados. As simulagoes
com Re = 299 e Re = 564 foram respectivamente feitas usando-se malhas com 50 e
60 células ao longo do diametro arterial, tais que se obteve 7 = 0,53 e 7 = 0, 5255,
o que resultou em Mach menor que 0,14 para ambos casos. E importante ressaltar

que, como nos casos anteriores, as estratégias expostas na Secao 3.1 foram usadas
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para calibrar os parametros.

Velocidade (cm/s) Velocidade (cm/s)
200, 400 600 800 100 400 800 120 160 200
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Figura 3.15: Perfis de velocidade das simulagoes em vasos com anastomose, via
LBM, com Re = 299 (esquerda) e Re = 564 (direita).

Figura 3.16: Linhas de corrente do campo de velocidade no vaso com anastomose
para Re = 299 (superior) e Re = 564 (inferior). Os resultados correspondem
a simulagao via LBM (esquerda) e aos experimentos fisicos (direita), extraidos
de Hughes e How (1995).

3.4.2 Escoamento sanguineo na artéria vertebral

Este caso representa uma simulacgao do escoamento sanguineo em um
segmento da artéria vertebral esquerda de um paciente especifico. A geometria
foi extraida, utilizando o software HeMoLab (http://hemolab.Incc.br), de um

conjunto de dados tridimensional que tem como fonte uma imagem DICOM. As
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condigoes de contorno na entrada e saida do vaso sao valores de pressao préximos
de uma condicao fisiolégica, obtidos dos resultados numéricos de uma simulacao
da rede arterial do SCVH de forma unidimensional [Blanco et al. (2007)]. A
solugao provida pela implementagao de LBM é comparada com a obtida usando
uma implementagao do método de elementos finitos (FEM) (método desenvolvido
no grupo com discretizacdo no tempo por diferencas finitas de segunda ordem
e elementos tetraédricos lineares com enriquecimento por bolha no campo de
velocidade [Urquiza et al. (2006)]).

A Figura 3.17 mostra a geometria do segmento arterial, as condicoes de
contorno de pressao nas extremidades proximal e distal e o fluxo sanguineo do
segundo ciclo cardiaco obtido das simulagoes por LBM e FEM. Para minimizar as
variagoes de densidade (lembre que esta é proporcional & pressao p = pc?) impomos
somente o gradiente de pressao, ao invés dos valores absolutos de pressao, ja que
este é responsavel por mover o fluido em tubos rigidos. O tema da imposi¢ao
da pressao absoluta serd tratado no Capitulo 4 ao lidarmos com o problema de
interacao fluido estrutura, no qual a pressao hidrostatica tem um papel importante
na fisica do problema.

pressao distal = 0 fluxo (cm¥s)
(presséo de referéncia) :
0.4 ----FEM
7 \*_LBM}
03 / \

0.2

L = 4.86cm P
(comprimento caracteristico) ) ;v \\f‘&
5 P

il

0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 0.8
tempo (s)

pressdo proximal (dyn/em?)

T = 0,04s (tempo caracteristico)

0 3 . . 04 05 06 0.7 08
tempo (s)

Figura 3.17: Tlustracao do segmento de artéria vertebral e descricao das condicoes
de contorno de pressao. Na figura superior direita no topo, também apresentamos
os fluxos obtidos das simulacoes via LBM e FEM.
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O desafio neste problema foi lidar com a geometria complexa e com
o comportamento altamente pulsatil do gradiente de pressao. Como dito
anteriormente, o LBM é um método explicito, entao o passo temporal tem que ser
pequeno o suficiente para que as mudancas de pressao em uma extremidade sejam
propagadas por todo dominio de forma suficientemente rapida para minimizar
efeitos de compressibilidade. Em outras palavras, precisamos calcular o parametro
denominado 6, nao baseado no periodo da simulacao, como feito nos exemplos da
Secao 3.3, mas baseado no tempo caracteristico em que o gradiente de pressao
sofre uma grande mudanca. Pode-se observar na Figura 3.17 que uma grande
variagao do gradiente de pressao ocorre em aproximadamente 0,04 segundos (20
vezes menor que o periodo cardiaco), portanto este serd considerado o tempo
caracteristico do problema. Foi empregado o valor 8, = 30 em uma malha refinada
com aproximadamente 80 células ao longo do diametro da artéria (cerca de 8
milhdes de células no total), e isto resultou em 1,1 milhdes de passos temporais
por periodo e um erro de compressibilidade resultante menor que 1%. Para este
caso particular, foi empregado 7 = 0,5037 (menor que o valor minimo indicado na
Secao 3.1 de 0,52).

E importante ressaltar que a geometria usada na simulagao por LBM
representa uma parte menor do segmento da artéria vertebral usado na simulagao
por FEM. Devido a isto, impusemos a pressao média obtida da simulacao por
FEM sobre duas segoes (proximal e distal) do segmento na implementacao por
LBM. Este procedimento foi necessdrio por dois motivos: (i) para reduzir o
tempo computacional (por simular o escoamento em um dominio menor) e (ii)
para termos contornos de entrada e saida alinhados com os eixos cartesianos,
evitando a imposicao de condi¢oes de contorno de pressao sobre planos transversais
arbitrariamente orientados. O fato de os problemas simulados por FEM e
LBM nao serem idénticos é a principal razao para as diferencas observadas nos
fluxos sanguineos apresentados na Figura 3.17. Todavia, podemos perceber que

o resultado obtido pelo LBM segue consistentemente ao longo de todo ciclo
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o resultado obtido pelo FEM. Neste problema, devido a alta pulsatilidade da
condicao de contorno, o LBM apresenta a desvantagem de exigir um passo temporal
muito pequeno e, como consequéncia, uma malha 5 vezes mais refinada que a
requerida pelo FEM. Por outro lado, os resultados obtidos via LBM sao muito
mais detalhados nos dominios espacial e temporal. O tempo de parede para
executar dois ciclos cardiacos, com a implementacao do LBM em paralelizagao
de memoria compartilhada (OpenMP) e com 8 MLUPS (milhoes de unidades de
lattice atualizadas por segundo) na méquina Altix-XE 340 com dois processadores
Intel Xeon E5520 2.27GHz Quad Core e 24GB de memdria RAM, foi de 27,2
dias. A simulacao por FEM foi feita em outra arquitetura e com um esquema de
paralelizagao de memoria distribuida. Na Secao 3.6.3, fazemos de forma sistematica
um teste de comparacao de desempenho entre as implementacoes do LBM e do
FEM.

A Figura 3.18 apresenta uma comparacao detalhada entre os resultados
obtidos por LBM e FEM. Os perfis de velocidade sobre quatro linhas distribuidas
ao longo da artéria sao comparados em trés instantes diferentes do periodo cardiaco
(destacados na figura inferior central). Isto mostra a boa concordancia dos perfis de
velocidade das solugoes obtidas pelos dois métodos. As diferencas observadas sao
consistentes com as diferencgas vistas no fluxo sanguineo exposto na Figura 3.17.

Também comparamos na Figura 3.19 alguns perfis de velocidades sobre
planos transversais obtidos por LBM e FEM. Estes perfis mostram a excelente
proximidade dos resultados inclusive em situagoes onde a complexidade do
escoamento se manifesta nas trés dimensoes espaciais e ao longo do tempo.

Por fim, comparamos na Figura 3.20 a magnitude das tensoes cisalhantes
no instante de maximo fluxo, obtidas por LBM e FEM, sobre a parede da
artéria vertebral. Esta medida hemodinamica é considerada importante na analise
de certas doengas do SCVH [Giannoglou et al. (2002), Coskun et al. (2006),
Morbiducci et al. (2007)]. Aqui, notamos a consisténcia entre os dois resultados,

destacando com mesma magnitude as regides de alta e baixa tensao cisalhante.
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Figura 3.18: Perfis de velocidade obtidos por LBM (linhas cheias) e FEM (linhas
pontilhadas) sobre quatro linhas distribuidas ao longo da artéria e em trés instantes
diferentes do periodo cardiaco (indicado por cores).

FEM LBM

/

LS

Figura 3.19: Perfis de velocidade tridimensionais ao longo da artéria no instante de
fluxo maximo. Nos detalhes estao comparados alguns perfis de velocidade obtidos
pela simulagao via FEM (esquerda) e via LBM (direita).

Observe que as diferencas presentes na parte inferior do segmento se devem ao

corte feito na geometria para a simulacao via LBM. Em ambos casos, a magnitude

da tensao cisalhante foi estimada de forma numérica a partir dos campos de pressao
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e velocidade, da forma:
Tw = |on| = |[=pI + 2uV*u]n|, (3.18)

onde o é o tensor de tensao para fluidos, V* é o gradiente simétrico e n é o vetor
normal exterior a parede. No caso do LBM, foi realizado um processo de suavizagao
da parede para estimar melhor os vetores normais. Mesmo assim, observamos

oscilacoes provenientes da estimativa dos vetores normais.

Tensdo cisalhante (dyn/cmA2

1 2
II‘\III

0 25

Figura 3.20: Magnitude das tensoes cisalhantes sobre a parede da artéria vertebral
obtidas pela simula¢do via LBM (esquerda) e via FEM (direita), no instante de
maximo fluxo.

De forma complementar, mostramos na Figura 3.21 a componente viscosa

da tensao cisalhante (obtida ao eliminar o termo da pressao na equagdo (3.18)).

Aqui, observamos novamente a acordancia dos resultados.

3.4.3 Estudo da hemodinamica em geometria tipo aneurisma

Entender a hemodindmica em regices do SCVH com aneurismas saculares?

¢ muito importante para analisar a influéncia das variaveis fluido dinamicas

2 Aneurismas saculares sio alteracdes patolégicas que dilatam a parede arterial em um formato
aproximadamente esférico, sendo comumente encontrados na anatomia da vasculatura cerebral.
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Figura 3.21: Magnitude das componentes viscosas da tensao cisalhante sobre a
parede da artéria vertebral obtidas pela simulacao via LBM (esquerda) e via FEM
(direita), no instante de maximo fluxo.

na patologia, como formacao de trombos e dano no endotélio, produzido por
tensoes cisalhantes. Com esta motivacao em mente, o objetivo deste exemplo é
caracterizar quantidades hemodinamicas de interesse em uma regiao com uma
alteracao geométrica representando um aneurisma. O objetivo é realizar uma
andlise de sensibilidade dentro de uma faixa do regime fisiolégico dos dois principais
parametros adimensionais que governam o escoamento sanguineo pulsatil, que sao o
numero de Womersley e o niimero de Reynolds. A Figura 3.22 mostra um diagrama
do caso de estudo, que consiste em um volume esférico emulando um aneurisma
sacular conectado a uma artéria cilindrica com relagao de aspecto geométrica 10/1.
O escoamento é comandado por uma queda de pressao pulsatil entre a entrada e

saida do canal, dada por:

Din(t) = pout + C(cos(nt) + 1), (3.19)

onde as constante C' e n devem ser escolhidas de forma que os nimeros de

Womersley e Reynolds desejados caracterizem o problema.
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Figura 3.22: Ilustracao da geometria representando um vaso cilindrico com um
aneurisma sacular esférico.

A Figura 3.23 mostra, para uma simulacao com Re = 400 e Wo = 4,5, as
iso-superficies da magnitude da velocidade (figuras da esquerda) e os detalhes do
escoamento sanguineo secunddrio (figuras da direita). As imagens foram tomadas
nos instantes em que o fluido atinge as velocidades minima (figuras superiores) e

méxima (figuras inferiores).

velocidade (cm/s) velocidade transversal (cm/s)
0.00 11.5 23.0 34.5 46.0 000 0750 150 225 3.00
0 T - . [ T .

Figura 3.23: Isosuperficies de velocidade (esquerda) e uma representacao do
escoamento secundario sobre cortes transversais (direita) na regiao do aneurisma
de uma simulagao com Re = 400 e Wo = 4,5, quando o fluido atinge as velocidades
méxima (inferior) e minima (superior).

De um conjunto de 36 simulagoes com numeros de Reynolds fisiolégicos de
50, 100, 200 e 400 e ntimeros de Womersley variando de 1 a 5 (com incremento de
0,5), a média da principal componente do vetor vorticidade em torno do volume

contendo o aneurisma (veja Figura 3.22) foi estudado. Escolhemos estudar o

comportamento da vorticidade por estar associada com a intensidade de vértice e,
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juntamente com sua oscilacao, este fator pode apresentar um papel importante
no risco de ruptura de aneurismas [Hoi et al. (2004) e Kim et al. (2007)].
Entretanto, note que a andlise aqui proposta é meramente demonstrativa. Outras
analises de quantidades derivadas do escoamento podem ser igualmente realizadas.
A Figura 3.24 mostra as oscilagoes estaciondrias induzidas na vorticidade do
aneurisma pela oscilagdo de pressao imposta. A coluna da esquerda mostra a
média (sobre a regiao espacial analisada) da principal componente da vorticidade
ao longo um ciclo, que caracteriza o comportamento desta quantidade para cada
nimero de Reynolds como uma funcao do nimero de Womersley. Note que, para
cada numero de Reynolds, a componente da vorticidade atinge o valor maximo das
curvas apresentadas com um ntumero diferente de Womersley. Este comportamento
pode ser visto nas figuras complementares apresentadas na coluna da direita da
Figura 3.24, onde os mesmos resultados sao mostrados em mapas de contorno
da principal componente da vorticidade. Para estas simulacoes, os parametros
adotados foram 6, = 30, e 60 células ao longo do diametro do canal, que levaram
a erros de compressibilidade menores do que 1% em todos os casos (medidos como
diferenca de fluxo entre entrada e saida).

A parte esquerda da Figura 3.25 destaca os picos superior e inferior da
vorticidade como funcao do quadrado do nimero de Womersley, que representa
essencialmente a frequéncia adimensional. Podemos observar que a dependéncia é
bastante complexa. Para Re = 50, a vorticidade positiva maxima no aneurisma
apresenta um pico com Wo = 1,5, que se desloca para Wo mais altos quando
Re aumenta. Além disso, um segundo pico de baixa frequéncia aparece com Re
altos, o que reflete a presenca de varias harmonicas, que podem ser atribuidas
a complexidade da geometria e a nao linearidade das equagdes que governam
o escoamento. A frequéncia do principal pico é mostrada na parte direita da
Figura 3.25 como funcao do nimero de Reynolds, mostrando uma tendéncia de
~ Re%®. Valores positivos e negativos da principal componente da vorticidade

correspondem a rotagoes nos sentidos anti-horario e horario, respectivamente. Para
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Figura 3.24: Principal componente da vorticidade média em torno do aneurisma,
apresentada durante um periodo, com numeros de Reynolds 50, 100, 200 e 400,
respectivamente.
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Re > 50, vorticidades negativas sao produzidas no aneurisma, com amplitudes que
aumentam com a frequéncia. Interessantemente, a intensidade das vorticidades
negativas pode ser maior que a vorticidade positiva. Em particular, para Re = 200,
em altas frequéncias (Wo2 > 20), o aneurisma experimenta fortes picos reversos de
vorticidade. Este efeito poderia ser responsavel por desencadear o desprendimento

de materiais acumulados na parede do aneurisma.
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Figura 3.25: A figura da esquerda mostra os limites superior e inferior da
componente principal da vorticidade média no aneurisma induzidos por oscilagoes
de pressao. As cores indicam o nimero de Reynolds: 50 (preto), 100 (vermelho),
200 (verde), 400 (azul). A figura da direita mostra a dependéncia da principal
frequéncia de ressonancia sobre o nimero de Reynolds.

3.5 Analise de estabilidade e modelos de distribuicao de equilibrio

A estabilidade é um fator crucial na modelagem de escoamentos através
de métodos explicitos como o LBM. Como vimos na Secao 3.1, existem técnicas
de ajuste de parametros numéricos que permitem a modelagem de problemas
complexos de forma estavel, porém esta estabilidade pode ter um alto custo
computacional (ver Segdo 3.4.2). Uma forma de reduzir o custo de simulagoes
complexas vem com o aumento da estabilidade do LBM. Por isso, apresentamos
nesta secao uma andlise de estabilidade linearizada de von Neumann da equacao
de lattice Boltzmann (Secao 3.5.2), para um modelo mais geral da distribuigao
de equilibrio (ver Segao 3.5.1). Com os resultados desta andlise, pudemos propor

uma distribuicao de equilibrio que apresentou melhor estabilidade na modelagem
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do escoamento de Poiseuille (Secao 3.5.3), e cuja aplicacdo na modelagem de

escoamentos mais complexos fica como trabalho futuro.

3.5.1 Uma distribuicao de equilibrio mais geral

O modelo de distribuicao de equilibrio a ser utilizado na analise de
estabilidade desta se¢ao é baseado no modelo proposto por Yeomans (2006), com
a inclusao de um termo de densidade constante (pp), e tem a forma:

(w-w)l

(ve; - u)

2
e ve; - u
fit=pAs + po BaT—i‘Dag

4

+Co'

(%

0=0,1,2,i=1,....0. (3.20)

onde os subindices 0 = 0, 0 = 1 0 = 2 se referem as particulas paradas e as que
se movem nas diregoes cartesianas e diagonais, respectivamente (para lattices com
mais dire¢oes, como o D3Q27, também terfamos que usar o = 3). Repare que By e
Dy podem ser desconsiderados por multiplicarem termos nulos. Os coeficientes A,
B,, C, e D, sao dependentes do modelo de lattice e devem obedecer ao seguinte
conjunto de equagoes (apresentado na Segao 2.4 do capitulo anterior e repetido

aqui por conveniéncia):

( foq =p,
Z fi%ew = pou,

(3.21)
3 fo%e; @ ew® = pl+ pou @ u = pl + pu @ 1,

= poCs(Daptiy + Oyatis + Ogytla)-

[Z file; @ e; ® e;v’

aBy

Vamos determinar as relacoes entre os coeficientes A,, B,, C, e D, da
distribuic¢ao de equilibrio (3.20) substituindo-a no sistema (3.21) para os seguintes

modelos de lattice:
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lattice D2()9. Para este modelo temos as seguintes equagoes para cada momento:

Momento de ordem O:

Ag+4A +44;, =1,

Co+4C, +4C5 4+ 2D, +4D5 = 0.

Momento de ordem 1:

2By + 4By = 1.

Momento de ordem 2:

DA, + 44y — % (3.22)
2C) +4C5 + 4Dy =0,

201 +4C5 + 2Dy + 4Dy =1,

8Dy = 1.

Momento de ordem 3:

1
By= —
2 12’
2B1 + 4B, = 1.

Das equagoes acima (3.22) chegamos as relagoes:

( 1
Al - 6 - 2A2,
1
Ag = 5 + 84,
3
1
B2 - 1—,
1
Bl = =,
5’1’ (3.23)
Dl = 57
1
D2 - §7
1
Cl - _202 - Zv
1
CYO =—=+ 4027
\ 2

onde temos dois graus de liberdade: Ay e Cs.
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lattice D3(Q19. Para este modelo temos as seguintes equagoes para cada

momento:

Momento de ordem O:

Ag+6A; + 1245, =1,

Co+ 6Cy + 12C5 + 2D + 8D, = 0.

Momento de ordem 1:

2B, +8By = 1.

Momento de ordem 2:

2A, + 84y = %, (3.24)
2C1 +8Cy + 4D, = 0,

201 +8Cy + 2Dy + 8Dy =1,

8Dy = 1.

Momento de ordem 3:

1
12’
9B, + 4B, = 1.

9 =

\

Das equagoes acima (3.24) chegamos as relagoes:

( 1

Al = 6 - 4A27
Ay = 124,
1
2 — 127
1
Bl = 6’
X (3.25)
D2 - §7
1
Dl = Z?
1
Cr=—4C; - 7,
Cy = 120,

onde, como no modelo D2@Q9, temos dois graus de liberdade: Ay e Cs.
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As relagbes (3.23) e (3.25) sao validas para a forma incompressivel (3.20) e
para a compressivel (2.27) da distribui¢ao de equilibrio apresentada. E importante
ressaltar que as distribuigoes de equilibrio BGK (2.23) e iBGK (2.24), apresentadas
no capitulo anterior, sdo casos particulares destas duas distribuigoes (3.20) e (2.27),
onde acrescentam-se as restrigoes:

Ay G

Ao
Ay B Ci Dy

A, By G Dy

(3.26)

tornando os coeficientes unicamente determinados.

3.5.2 Anadlise de estabilidade de von Neumann

Nesta secao apresentaremos uma andlise de estabilidade linearizada de von
Neumann aplicada a equagao de lattice Boltzmann (baseada no trabalho de
Sterling e Chen (1996)), porém assumindo o tipo mais geral de distribuigao de
equilibrio voltada para problemas incompressiveis (dada pela equagao (3.20)). O
objetivo desta analise é estudar a sensibilidade da estabilidade da equacao de
lattice Boltzmann a mudancas nas constantes A,, B,, C, e D, da distribuicao de
equilibrio apresentada. Como vimos na Segao 3.5.1, a escolha destes parametros
possui dois graus de liberdade para os modelos de lattice D2Q)9 e D3Q19. Na
Secao 3.5.3, veremos como estes parametros impactam na estabilidade do método.

Para realizar a andlise proposta, partimos da equacao de lattice Boltzmann:
1

fi(x + Az eiat + At) = fi(Xa t) + - [fo(X’ t) - fi(xa t)] ) L= 17 ce 76' (327)
T

Devido ao termo de colisao, esta é uma equagao nao-linear e quadratica na
velocidade (fungao de f;, ver (2.26)). Por isso, vamos considerar a linearizacao
destes termos nao lineares.

Comegamos assumindo uma solu¢do em um estado estaciondrio f;(x) (sem

86



dependéncia temporal), ou seja, satisfazendo a equacao:

F(x+ Azes) = Fi(x) + % 0~ F)] L i= 1 (32

Entao introduzimos uma perturbacao com dependeéncia espacial e temporal

da forma:

fz(Xat):fz(X)—I_éfz(X?t)a Z:1a7€ (329)
Substituindo (3.29) em (3.28) e linearizando o termo de equilibrio em torno
de ﬁeq(x), chegamos a seguinte equacao:

1 of." . o, o
+ - ; o7 IR0~ BfGet) | T= Ll (330

onde temos o Jacobiano:

Ji(x) = Jy({i(x)) = a;}' (x), i,j=1,....0. (3.31)

Assumindo que a perturbagao é harmonica da forma:
Sfi(x,t) =e " *XE(1), i=1,...,¢, (3.32)
chegamos a seguinte equacao que descreve a evolucao temporal da perturbacao:

Fi(t+At) =Y Tyxk)E(t), i=1,....¢ (3.33a)
J

R 1 1
Fij — ezk-eiAx |:(]_ — ;> (Sij + ;Jw(ﬁ(X)):| s Z,] = 1, Cen ,E, (333b)

onde 7 é a unidade imaginaria e k esta associado a frequéncia e a orientacao das
perturbagoes.

Logo, teremos a garantia de estabilidade linear quando os autovalores da
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matriz I' forem menores que 1.

Para a distribuigao de equilibrio (3.20), temos que:

( ap
£ -,
af;

0 - oun  (ve;-ve;)
—(ve; -u) =ve; - — = ——=,
8fj( ) 3fj Po

- -~ (3.34)
i(ﬁ.ﬁ) — 2% - ga _ 2—(u-vej)

of; of; po

8 ~\2 (Uei . Uej) -
—(ve; -1)” = 22— (ve; - 1),

\ afj< ) o ( )

portanto, o Jacobiano (3.31) fica da forma:

Jij(x) = Ay + By (ve; - ve;) + 2C,(ve; - ) + 2D, (ve; - ve;)(ve; - @),

i,j=1,...,0 (3.35)

3.5.3 Analise numérica de estabilidade

Para montar um mapa de estabilidade vamos fixar o valor 7 = 0,501 e, para
cada par de coeficientes (As, Cy), verificaremos qual o maior valor de @1 que pode
ser obtido, variando os valores de k (k, € [0,7/Az]|, a = 1,2), antes que algum
autovalor da matriz I' (3.33) se torne maior ou igual a um. Comegamos o teste
com |a| = 0,01 com incrementos de 0,01, caso os autovalores sejam menores que
1.

Na Figura 3.26 mostramos um mapa de estabilidade linear para a equacao de
lattice Boltzmann bidimensional em funcao do coeficientes Ay e Cy. Deste mapa
podemos ver que, segundo esta andlise, a distribuicao de BGK tradicionalmente
adotada nao se mostra a mais estavel. Sendo os coeficientes com maior estabilidade
Ay = 10,0211 e Cy = —0,0180. E importante ressaltar que este mapa pode variar
de acordo com os valores de k analisados.

Para verificar numericamente a influéncia que a distribuicao de equilibrio tem
sobre a estabilidade da LBE, propomos um estudo com o escoamento de Poiseuille

em 2D. Neste estudo, impomos um gradiente de pressao em um canal com relacao
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Figura 3.26: Mapa de estabilidade linear para a equacao de lattice Boltzmann
bidimensional em funcao do coeficientes A, e C5. Quanto maior o valor de u,
maior a estabilidade linear.

de aspecto geométrica de 2/1 (ver Figura 3.27), de forma que comegamos com um
valor de Reynolds baixo (Re = 5) e, se 0 escoamento se tornar estavel e estaciondrio,
incrementamos este valor de 5 em 5 até que esta condicao nao seja satisfeita. Este
teste é repetido para cada combinagao do parametro (7 — 0,5) € [279,27!] e do
nimero de células ao longo do diametro (N = 11,16,31,41). Sendo rodadas de
500 a 1800 simulagoes para cada distribuicao de equilibrio, dependendo da sua
estabilidade. Desta forma, podemos também avaliar as diferentes distribui¢oes de

equilibrio apresentadas na Secao 2.4.

Ly

Pin Pout

I LX 1

Figura 3.27: Tlustracao do esquema para o escoamento de Poiseuille.

89



Na Figura 3.28 mostramos o méaximo valor de Reynolds atingido em
cada caso, sendo o erro da solugdo numérica (em relacdo a analitica, segundo
a norma (3.7)) apresentado para os mesmos casos na Figura 3.29. Como
podemos observar na Figura 3.28, a distribuicao de equilibrio tem um papel
muito importante na estabilidade da simula¢ao. Os modelos BGK (2.23) e iBGK
(2.24) apresentam estabilidade muito semelhante quando o valor de 7 é pequeno
(menor Mach), porém quando 7 aumenta o modelo iBGK se mostra bem mais
estavel. Repare, na Figura 3.29, que nos casos com 7 pequeno os erros obtidos
sao da mesma ordem. Ja no caso da distribuicao e coeficientes propostos em
Yeomans (2006), vemos claramente uma perda de estabilidade. O que era esperado
pois o conjunto de coeficientes Ay = 1/24 e Cy = —1/24 apresentou um valor
muito baixo de estabilidade no mapa da Figura 3.26. Por outro lado, tomando
os coeficientes indicados como de maior estabilidade pela Figura 3.26 (modelo
Otimizado, Ay = 0,0211 e Cy = —0,0180), pode-se obter um modelo mais estavel
que o iIBGK para os casos analisados, chegando a valores de Reynolds até 31%
maiores. Repare que, mesmo em valores de Reynolds mais altos, este modelo
mantém os erros semelhantes ao modelo iBGK.

Estes estudos podem ser estendidos para outros problemas (inclusive
tridimensionais) para que se tenha uma anélise mais completa da influéncia
da distribuicao de equilibrio na estabilidade do método. Neste trabalho nos
limitamos ao estudo do escoamento de Poiseuille em 2D por uma questao de custo
computacional e deixamos a extensao a outros problemas e condigoes de contorno

como trabalho futuro.

3.6 Paralelizagcao e desempenho da implementacao do LBM

O tempo que simulacoes numéricas de grande complexidade demoram para
executar (tempo de parede) é um fator crucial para que se possam obter as
informagoes desejadas em tempo habil. Em especial, quando realizamos simulagoes

transientes em dominios tridimensional, o tempo de parede pode facilmente se
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Figura 3.28: Maximos valores de Reynolds atingidos em malhas com diferentes
quantidade de células ao longo do diametro e diferentes valores de 7, para quatro
modelos de distribuigao de equilibrio.

tornar muito grande (da ordem de dias). Por isso, a utiliza¢ao correta e eficiente dos
recursos computacionais disponiveis é essencial para reduzir o tempo de execucao
destas simulagoes.

Na Sec¢ao 3.6.1 vamos explorar a paralelizagao hibrida (em dois niveis) de uma
implementagao do LBM, a qual permite um melhor aproveitamento dos recursos
de clusters com processadores de mais de um nucleo (arquitetura multi-core).
Para, em seguida, analisarmos seu desempenho e escalabilidade em dois clusters
(chegando a mais de 32000 nicleos de processamento) na Segao 3.6.2. Por fim,
compararemos seu desempenho e acuracia com uma implementacao do método de
elementos finitos (FEM) na Secao 3.6.3, modelando um caso teste transiente com
solugao analitica.

Outras otimizagoes feitas na implementagao, juntamente com o pseudo-
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Figura 3.29: Erros relativos maximos em malhas com diferentes quantidade de
células ao longo do diametro e diferentes valores de 7, para quatro modelos de
distribuicao de equilibrio.

cédigo, sao detalhadas e discutidas no Apéndice A.

3.6.1 Paralelizagcao hibrida MPI-OpenMP

Apresentaremos a seguir a forma adotada para paralelizar a implementacao
do LBM em ambientes computacionais onde os nicleos de processamento
possuem dois niveis de compartilhamento de recursos (meméria compartilhada e
distribuida). Muitas implementagoes utilizam somente um nivel de paralelizagao,
voltado para memoéria distribuida, de forma que possam fazer uso de clusters com
troca de mensagens entre os processos (MPI, Message Passing Interface). Porém,
para processos com intensiva comunicacao, como o LBM, a troca de mensagens
pode ser um limitante para a escalabilidade da implementacao em certos clusters
de computadores. Para reduzir o nimero de trocas de mensagens, dividimos a

paralelizagao em dois niveis, usando troca de mensagens no primeiro nivel (MPI)
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e paralelizacao com compartilhamento de memdria no segundo nivel (OpenMP).
Assim, reduzimos o numero de particbes da malha e o numero de trocas de
mensagem (comunicac¢do). O primeiro de nivel de paralelizagdo pode ser feito,
por exemplo, para distribuir o processamento entre diferentes nés de um cluster,
enquanto o segundo nivel de paralelizacao ocorre dentro de cada né com multiplos
nicleos de processamento.

Na Figura 3.30, montamos um fluxograma do esquema de paralelizacao
hibrida das etapas da implementacao do LBM. Primeiramente, iniciam-se os
processos que trocarao mensagens através da API MPI, onde cada processo aloca
somente a memoria referente a sua particao da malha para, em seguida, definir
as condigbes iniciais. Durante o lago (loop) temporal, estd concentrada a maior
parte do custo computacional das simulagoes, por isso procuramos paralelizar as
etapas de processamento em um segundo nivel. Mais detalhadamente, iniciamos
as tarefas (threads), que terdo acesso a memoria alocada pelo processo que as
criou, para realizar de forma paralela a etapa de colisao das particulas dentro de
cada parti¢ao. Durante a etapa de troca de mensagens (nao bloqueantes) entre as
particoes da malha, nao é necessario utilizar o segundo de nivel de paralelizacao. O
segundo de nivel de paralelizacao inicia-se novamente apds a troca de mensagens
para realizar as etapas de calculo das condigoes de contorno e propagacao das

particulas. Somente ao final do laco temporal, a paralelizacao MPI é encerrada.

3.6.2 Escalabilidade

Como vimos na Secao 3.6.1, a implementacao do LBM esta paralelizada em
dois niveis, sendo o primeiro através da API MPI (meméria distribuida) e segundo
através da API OpenMP (memoria compartilhada). Para testar o desempenho da
implementagao vamos simular o escoamento de um fluido em uma cavidade ctibica
com paredes fixas a excecao da parede superior que se desloca com velocidade
constante (caso teste mostrado na Segao 3.3.1). O desempenho é medido pelo

numero de células da malha que sao atualizadas por segundo, usando-se a unidade
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Figura 3.30: Fluxograma da paralelizacao hibrida da implementacao do LBM.

adotada na literatura MLUPS (milhoes de unidades de lattice atualizadas por
segundo). Os testes sao feitos para diferentes niveis de refinamento da malha e
cada teste é o valor médio de uma simulagao de dois minutos de tempo de parede.

O primeiro supercomputador testado foi o Cluster Bull bullx do Laboratério
Nacional de Computagao Cientifica (Petrépolis - Brasil), onde foi feita uma
paralelizacao hibrida, isto é, paralelizacao por OpenMP dentro de cada né e
paralelizacao MPI para comunicagao entre os nés. Sendo que, a troca de mensagens
entre os nos é feita pelo envio nao bloqueante de uma 1nica mensagem para cada
particao vizinha e recebimento bloqueante. Esta escolha foi feita baseada em

teste de desempenho feitos com diferentes abordagens. Este cluster possui 100
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nés com 36GB de memoria RAM e 2 processadores Intel Xeon X5550 de 2,67GHz
(6 ntcleos por processador) cada, totalizando 1200 nucleos de processamento. Na
Figura 3.31 apresentamos as curvas de desempenho da implementagao do LBM com
diferentes refinamentos de malha (desde 0,5 milhoes até 593 milhoes de células) e
nucleos de processamento. Aqui podemos ver que a implementacao apresenta boa
escalabilidade em todas malhas testadas com até 120 ntcleos de processamento e a
partir da malha com 4 milhoes de células a escalabilidade é boa com mais de 1000
nucleos de processamento. Esta escalabilidade foi possivel devido & comunicacao
entre os nds através de Infiniband (de 40Gb/s no cluster Bull), pois o tnico
incremento significativo de custo que se tem ao paralelizar por MPI é troca de

mensagens com informacoes nas fronteiras entre as particoes.

1024
—e—LBM (0,5)
—+—LBM (4)
512 1 —m—LBM (16)
—e—LBM (74)
—+—LBM (593)
2567'—-—Optimal

128
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Desempenho (MLUPS)
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8 T T T T T T
12 24 48 96 192 384 768
Nucleos de processamento

Figura 3.31: Curvas de desempenho da implementacao do LBM no cluster Bull,
com malhas contendo de 0,5 a 593 milhoes de células.

Nesta implementacao, por simplicidade, estamos transmitindo todas as 19

distribuicoes de particulas em uma célula de fronteira para a particao vizinha.
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Mas, isto pode ser otimizado, visto que normalmente somente as particulas que
se direcionam a particao vizinha precisariam ser enviadas. Um fato importante
ao refinar a malha é que o custo computacional de atualizar as células cresce
de forma cubica e a quantidade de dados transmitidos por mensagens cresce de
forma quadratica. Portanto, teoricamente, o custo de troca de mensagens (relativo
ao custo total) cai linearmente com o refinamento. No exemplo que vimos na
Secao 3.4.2 (da modelagem do escoamento sanguineo em um segmento da artéria
vertebral), o tempo de parede da simulacao de dois ciclos cardiacos pode ser
reduzido de 27,2 dias (na maquina Altix-XE 340) para cerca de 7,5 horas no cluster
Bull com 1008 nticleos de processamento.

No segundo cluster usado pudemos testar a escalabilidade da implementacao
com até 32768 ntcleos de processamento. Este teste foi feito no cluster Blue
Gene/P do Argonne National Laboratory (Chicago - EUA), onde foi feita somente
a paralelizacao MPI por questoes técnicas. Este cluster foi projetado para rodar
implementagoes altamente paralelizadas, possuindo 40 racks de IBM Blue Gene/P,
com 1024 nés (com 2GB de meméria RAM e processador quad-core de 850 MHz)
por rack. Devido as otimizagoes feitas no processo de comunicagao entre os nos,
vemos na Figura 3.32 que, mesmo com uma malha de 512 milhoes de células
com 32768 partigoes, a escalabilidade continua muito boa (eficiéncia de 93,7%).
Com esta quantidade de nucleos de processamento chegamos ao desempenho de
15000MLUPS, quase 20 vezes mais rapido que no cluster Bull. Comparando este
desempenho com a atual tendéncia de uso de GPGPUs, conforme reportado por
Xian e Takayuki (2011), em clusters com cerca de 100 GPGPUs o desempenho
de um problema com malha semelhante a deste chega a 7500MLUPS, porém com

precisao simples (4 Bytes).

3.6.3 Comparacao da acuracia e do desempenho contra o FEM

Para compararmos de forma criteriosa o desempenho e a acuracia desta

implementacao do LBM com uma implementacao do método de elementos finitos
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Figura 3.32: Curvas de desempenho no cluster do ANL.

(FEM) (método desenvolvido no grupo com discretizacao no tempo por diferencas
finitas de segunda ordem e elementos tetraédricos lineares com enriquecimento
por bolha no campo de velocidade [Urquiza et al. (2006)]), resolvemos modelar
um problema de escoamento tridimensional transiente com solugao analitica.
O problema selecionado, proposto por Ethier e Steinman (1994), consiste no
escoamento incompressivel de um fluido em um dominio cibico com valores de
velocidade impostos nas fronteiras. A solucao analitica do problema para as

equagoes de Navier—Stokes (2.12) é da forma:

Uy = —a [e" sin(ay + dz) + % cos(az + dy)] e, (3.36a)
u, = —a e sin(az + dz) + e cos(ay + dz)] et (3.36b)
u, = —a[e”sin(ar + dy) + e cos(az + dz)] S (3.36¢)
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2
p= —% [2sin(az + dy) cos(az + dx)e®W ) 4+ 2sin(ay + dz) cos(az + dy)e+e)

+2sin(az 4 dx) cos(ay + dz)e® @Y 4 2% o2 1 e**?] et (3.36d)

onde a e d sao constantes que caracterizam a distribuicao espacial e temporal
dos campos de velocidade e pressao. Os parametros usados sao: aresta do cubo
L =2 cm (onde (x,y,2) € ([-1,1],[-1,1],[-1,1]) = Q), a = 2, d = 0, 1, periodo
T = 10,5 s, densidade p = 1,05 g/cm?, velocidade maxima tyax = 24.124 cm/s
e trés valores de Reynolds (10, 100 e 1000) foram modelados (sendo a viscosidade
determinada pela relacao (3.14)).

Para uma melhor andlise e clareza dos resultados vamos iniciar com
simulagoes do problema estacionério (fazendo t = 0 na equacao (3.36) e impondo
essas fungoes como condigoes de contorno), para depois analisar o problema
transiente. As normas usadas para medir a diferenca entre os campos de velocidade

das solugdes analitica (u) e numérica () sao detalhadas abaixo:

1 Jo[ulxt) —uxt)| iZle [a(x,,t) — u(x,,t)]

. _ ~ 3.37
A Ollea = 77 maxo [u(x, t)] N maxgq [u(x, t)| - 09D
e =L [ Llal0o) —ulx )]
uf-. - = — p—
P NE e T T —o V' maxq |u(x,t)]
N N —
i - iZn:l |u<Xn7tp> — u(xmtp)’7 (3.38)

Nr ot N maxg |u(x,t,)]

onde N é o nimero de pontos da malha, Ny é o niimero de passos temporais e V/
é o volume do dominio €.

As malhas usadas nos testes a seguir estao descritas na Tabela 3.5, onde o
nimero de pontos varia desde 548 até 32 milhoes. Buscamos comegar com malhas
grossas e reduzir pela metade o espagamento a cada refinamento. Nas simulagoes
via LBM o passo temporal é reduzido quadraticamente em relacao a reducao do
espagamento para manter a queda quadratica do erro, enquanto o passo temporal

do FEM se mantém o mesmo.
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Malhas de Elementos Finitos

malha F1 F2 F3 F4 F5 F6
nos 548 3.593 25.673 192.445  1.504.063 5.830.195
DOFs 2.192  14.372  102.692 769.780  6.016.252  23.320.780
Az (cm) 0,333 0,167 0,083 0,0417 0,02083 0,0125
Malhas de lattice Boltzmann
malha L1 L2 L3 L4 L5 L6

células  1.000  8.000  64.000  512.000 4.096.000  32.768.000
DOFs  19.000 152.000 1.216.000 9.728.000 77.824.000 622.592.000
Az (cm) 0,222 0,105  0,0512 00253 001257  0,006269

Tabela 3.5: Quantidade de graus de liberdade (DOFSs), nimero de pontos e
espagamento das malhas usadas no teste de comparacao entre as implementacoes
de LBM e FEM.

Nas Figuras 3.33-3.38 exibiremos resultados extraidos do problema
estacionario proposto, apos a solugao estaciondria ser atingida.

Na Figura 3.33 estao as medidas de erro do problema estacionério (segundo
a norma (3.37)), obtidas pelas implementagoes de FEM (vermelho) e LBM (verde)
em funcao do espacamento das malhas. Podemos observar o decaimento quadratico
dos erros para os problemas com nimeros de Reynolds 10, 100 e 1000. Os erros
obtidos pelo FEM, para um mesmo espacamento, se mostram menores que 0S
obtidos pelo LBM. Isto se deve, em parte, ao maior nimero de nds presente em
uma malha de tetraedros com o mesmo espacamento de uma malha retangular.
Também observamos que, para Re = 1000, os erros do LBM se aproximam bastante
dos erros obtidos com Reynolds menores quando a malha é refinada. Vemos um
erro maior que o esperado do FEM na malha F6 com Re = 1000 que esta associado
a perda de qualidade da malha usada.

Por uma questao de clareza e sintese, os proximos resultados serao expostos
somente para simulacoes com Re = 100, por ser um valor intermediario.

Na Figura 3.34, estao os erros relativos das solucoes obtidas pelos métodos
FEM e LBM sobre dois planos, com as malhas indicadas nas figuras. Onde o plano
1 passa pelo ponto (0,0,0) com normal (1,0,0) e o plano 2 passa pelo ponto (0,0.7,0)
com normal (0,1,0). Repare que as medidas de erro médio expostas na Figura 3.33

estao refletidas nestes planos em que os pares de malhas (F2,1.2), (F3,L3) e (F4,L4)
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Erros relativos médios do problema estacionario
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Figura 3.33: Decaimento quadrético dos erros relativos médios das solucoes do
problema estaciondrio obtidas pelos métodos FEM (vermelho) e LBM (verde) em
funcao do espagamento, para os nimeros de Reynolds 10, 100 e 1000.

apresentam erros proximos. Podemos observar no plano 1 (esquerda) que os
maiores erros se concentram na regiao central e nas partes superior e da direita
para ambos métodos, onde se concentram as velocidades mais altas. J4 no plano 2
(direita), observamos uma curiosa concentragao de erros maiores proximo do canto
direito superior onde ha um ponto de sela do campo de pressao sobre o plano, em
contraste com os resultados do LBM que apresentam uma concentracao de erros
menores nesta regiao.

Na Figura 3.35, comparamos as componentes da velocidade, sobre duas
linhas que cruzam o dominio do problema, obtidas pelos métodos LBM (verde)
e FEM (vermelho) contra a solucao analitica (preto). Aqui a linha 1 vai do ponto
(0,0.45,0.45) ao ponto (1,0.7,0.95) e a linha 2 vai do ponto (-0.5,-0.7,0.2) ao ponto
(0.2,-0.8,-0.9) do cubo. Como podemos observar, sobre a linha 1 (esquerda) o LBM
mostrou resultados mais acurados nas malhas pouco refinadas. Enquanto na linha

2 (direita), as componentes da velocidade obtidas pelo FEM estao mais préximas
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I Plano 1 Doao?mﬁ neace Plano 2 ..

Figura 3.34: Erros relativos das solugbes (em escala logaritmica) obtidas pelos
métodos FEM e LBM sobre dois planos, com as malhas indicadas nas figuras.

da solugao analitica. Repare que para as malhas .4 e F4 ja nao se notam diferengas
entre os campos de velocidade sobre estas linhas, na escala mostrada, destacando
a acuracia e convergencia dos métodos.

Na Figura 3.36, podemos observar a complexidade do escoamento
representada pelas linhas de correntes do campo de velocidade projetado sobre
dois planos no cubo. Aqui, o plano 1 passa pelo ponto (0,0,0) com normal
(1,0,0) e o plano 2 passa pelo ponto (0,-0.5,0) com normal (0,1,0). Nesta figura
comparamos as malhas com erros semelhantes das implementagoes do LBM (verde)
e FEM (vermelho) contra a solugdo analitica (preto). Este tipo de visualizagao é
interessante pois as linhas de correntes partem de pontos (sementes) nos planos e
seguem as trajetorias indicadas pelos campos de velocidade, acumulando os erros
que estejam presentes. Assim como na figura anterior, ja nao reparamos diferencas
entre os resultados das malhas L4 e F4.

Na Figura 3.37, temos linhas de correntes do campo de velocidade no espago
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Figura 3.35: Componentes da velocidade (em cm/s) plotadas sobre duas linhas
que atravessam o cubo da solu¢ao analitica (preto) e das solugoes obtidas pelos
métodos FEM (vermelho) e LBM (verde) com as malhas indicadas nas figuras.

tridimensional dentro do cubo. Nela comparamos as malhas com erros semelhantes
das implementagoes do LBM (verde) e FEM (vermelho) contra a solugao analitica
(preto). Aqui podemos perceber melhor a complexidade do escoamento que
estamos simulando. Como no caso da Figura 3.36, as linhas de corrente seguem as
trajetorias indicadas pelos campos de velocidade, acumulando os erros que estejam
presentes. A visualizagao das diferencas nao é tao clara como na Figura 3.36, mas

podemos ver que nos resultados das malhas L4 e F4 as diferencas das linhas de
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Plano 1 Plano 2

Figura 3.36: Linhas de corrente da velocidade, projetada sobre dois planos, da
solugao analitica (preto) e das solugoes obtidas pelos métodos FEM (vermelho) e
LBM (verde) com as malhas indicadas nas figuras.

correntes ja sao imperceptiveis.

Outra forma para compararmos os resultados obtidos pelas duas

1

o

3



Figura 3.37: Dois conjuntos de linhas de corrente tridimensionais da velocidade
obtida pela solugao analitica (preto) e pelas solugoes dos métodos FEM (vermelho)
e LBM (verde) com as malhas indicadas nas figuras.

implementagoes se dé através de medidas da divergéncia do campo de velocidade
(nula no caso continuo, ver equagao (2.12)). Para tal fim, definimos uma medida

adimensional do valor absoluto médio da divergéncia:

L

1
Divergéncia* = V/Q |V - ul. (3.39)

umax

Na Figura 3.38, plotamos o valor médio da divergéncia do campo de velocidade
normalizada (3.39), calculada aproximando numericamente os gradientes das

velocidades obtidas pelas implementagoes do LBM (verde) e FEM (vermelho) e
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pela solugao analitica (pontilhado) nas malhas indicadas. Podemos observar que,
na malha regular usada pelo LBM, a queda da divergéncia estimada com as solugoes
analitica e numérica é de ordem 2. Na malha nao estruturada usada pelo FEM, a
divergéncia nao possui a mesma ordem de convergéncia, mas o valor da divergéncia
calculado nestas malhas é menor usando a solugao numérica do que a solucao
analitica. Novamente, o comportamento inesperado nas malhas F5 e F6 se deve a

perda de qualidade da malha.

Divergéncia* do campo de velocidade

3.13E-02

1.56E-02 -

7.81E-03

3.91E-03 FEM
—=—LBM

1.95E-03 - -&-LBM e
-4--FEM_e

9.77E-04 |

4 88E-04 -

2.44E-04 : . . 1

7.81E-03  156E-02  3.13E-02  6.25E-02  1.25E-01  2.50E-01
dx (cm)

Figura 3.38: Valor médio da divergéncia do campo de velocidade normalizada
(3.39) no dominio do problema estacionério, obtidos pelas implementagoes do
LBM (verde) e FEM (vermelho) e pela solugao analitica (pontilhado) nas malhas
indicadas.

Deste ponto em diante os resultados exibidos sao relativos ao problema
transiente proposto. Utilizaremos a versao transiente para comparar a acuréacia
dos dois métodos na modelagem de fenomenos transientes e o desempenho
computacional das respectivas implementagoes na simulagao de um intervalo de
tempo do problema. Através deste problema, verificaremos a escalabilidade forte
(mantendo o tamanho da malha fixo e aumentando a quantidade de nticleos de
processamento) e a escalabilidade fraca (aumentando a quantidade de nicleos de

processamento na mesma proporcao em que aumentamos a quantidade de pontos
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da malha) das implementagbes paralelizadas.

Primeiramente, mostramos na Figura 3.39 que o fator de queda exponencial
da velocidade, presente no problema transiente, interfere pouco nos erros das
solugoes numéricas (segundo a norma (3.37)). Resumimos os dados apresentados
as trés primeiras malhas para uma melhor visualizacao da queda de cerca de 2%

dos erros ao longo da simulagao.

Erros relativos médios do problema transiente
6.25E-02
o o O o) o o o0 o——0 o o0 0
3.13E-02 -
o——0 o o o0 o) o o——0 o
1.56E-02 -
—o—L1
7.81E-03 — e . B—= ':I =12
o Oo——n oO——0 oo | L3
—o—F1
3.91E-03 - -F2
——F3
1.95E-03 A A A A A A A A A
9.77E-04 . ; ; ; .
0.00E+00 2.00E+00 4.00E+00 6.00E+00 8.00E+00 1.00E+01
tempo (s)

Figura 3.39: Erro relativo médio ao longo da simulacao do problema transiente nas
malhas indicadas das implementagoes do LBM (verde) e FEM (vermelho).

Na Tabela 3.6, resumimos os erros dos problemas estacionario (3.37) e
transiente (3.38) para as malhas testadas.

Como nosso interesse é a comparacao de acuracia e desempenho das
implementagoes, vamos analisar o desempenho de ambos codigos no cluster Bull
(ver Segao 3.6.2) com até 1008 niicleos de processamento. Primeiramente, testamos
a escalabilidade forte do LBM com a malhas maiores (L3, L4, L5, L6), medindo
o desempenho do codigo em MLUPS, conforme mostra a Figura 3.40. A malha
L3 nao apresenta boa escalabilidade com mais de 100 nticleos de processamento,

enquanto a malha L4 escala bem até 500 nicleos e as outras malhas apresentam
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Erros do Método de Elementos Finitos
malha F1 F2 F3 F4 F5 F6
lla(-,0)||g,., 2,09E-2 576E-3 150E-3 3,76E-4 1,03E-4 3,48E-5
[[a-, )| gr 2,08E-2 5,69E-3 1,48E-3 3,71E-4 1,02E-4 3,50E-5

med

Erros do Método de lattice Boltzmann
malha L1 L2 L3 L4 L5 L6
lla(-,0)||g,., 3,69E-2 835E-3 190E-3 4,53E-4 1,10E-4 2,69E-5
|[a(-, )| |Ende 3,66E-2 825E-3 1,88E-3 4,47E-4 1,10E-4 2,69E-5

Tabela 3.6: Erros dos problemas estacionério e transiente nas malhas testadas.

boa escalabilidade com mais de 1000 ntcleos.

1024
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i .
512 // /‘
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Figura 3.40: Escalabilidade forte da implementagao do LBM no cluster Bull.

Para comparar a escalabilidade forte das duas implementagoes, mostramos
na Figura 3.41 o tempo de parede para simular até o instante T/100 com as
trées maiores malhas, usando até 1008 nucleos de processamento. Observamos
que a escalabilidade das malhas L4 e F4 passa a decair quando o nimero de
nucleos cresce, sendo que a malha F4 teve escalabilidade um pouco melhor. J&a
as demais malhas apresentam melhor aproveitamento dos recursos, mostrando
redugoes significativas do tempo de simulacao em todos os casos. Observe que

na escalabilidade forte ideal o tempo de parede da simulacao reduz linearmente
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com o aumento do numero de nicleos, isto é, neste gréafico seria a descida de uma

linha horizontal para cada linha vertical do gride.

524288
262144
131072
65536
32768
16384
8192
4096
2048
1024
512

<

\

£

L4
L5
—L6
-B-F4

-—F5
——F6

256 | S
128 \l—\k
o =

16 \'%
8 T T T ‘

12 24 48 96 192 384 768
Nucleos de processamento

Tempo para simular T/100 (s)

Figura 3.41: Tempo de parede da simulagao de T/100 segundos do problema
transiente para as malhas indicadas das implementacoes do LBM (verde) e FEM
(vermelho).

Como as malhas das duas implementagoes sao diferentes, vamos comparar
na Figura 3.42 (direita) o tempo de parede da simulacdo até o instante T/100 em
fungao do espagamento (Ax), para 240, 480 e 1008 ntcleos de processamento. Ali
vemos que o LBM apresenta menores tempos em todos os casos com 0 mesmo
espacamento, o que é influenciado também pela quantidade menor de nés. Na
figura da esquerda, comparamos o tempo de simulacao em relagao ao erro médio
da solugao (segundo a norma (3.38)). Neste caso o FEM apresenta tempos menores
em todos os casos.

Como ja vimos anteriormente, ambas implementacoes apresentam
decaimento quadratico e boa escalabilidade forte para as malhas mais refinadas.
Para completar esta andlise de desempenho mostramos na Figura 3.43 a

escalabilidade fraca das implementacoes, onde aumentamos o ntimero de nicleos

de processamento juntamente com o aumento do nimero de pontos das malhas.
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Figura 3.42: Tempos de parede da simulacao até T /100 em relagao ao erro relativo
médio da solugao (esquerda) e em relagao ao espagamento da malha (direita).

No caso do FEM o ideal seria um tempo de parede constante, pois o passo temporal

¢ mantido constante com o refinamento. Porém, vemos que o tempo cresce pois

o custo de resolucao do sistema nao cresce de forma linear com o aumento de

pontos da malha. Para o LBM o caso ideal seria um aumento quadratico do custo,

pois o nimero de passos temporais cresce quadraticamente (para manter a queda

quadrética do erro). De fato, vemos um crescimento aproximadamente quadrético

a partir da malha L4.
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Figura 3.43: Escalabilidade fraca das implementagoes do LBM (verde) e FEM

(vermelho) no cluster Bull.
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Desta andlise apresentada podemos concluir que o desempenho da
implementagao do LBM (com uma simplicidade muito maior de implementacao,
particionamento da malha e paralelizacao) consegue se aproximar do desempenho
da implementacdo do FEM (c6digo com anos de desenvolvimento e otimizagao
no grupo e com o uso de pacotes especificos para o particionamento da malha
(ParMETIS, glaros.dtc.umn.edu/gkhome/metis/parmetis/overview) e execugao de
rotinas paralelas (PETSc, www.mcs.anl.gov/petsc/)) para resolugdo de grandes
sistemas de equacOes algébricas. Em geral, o desempenho do FEM foi um
pouco melhor neste teste com até 1008 ntcleos de processamento. Porém, o
particionamento e a paralelizacao do LBM ainda podem ser bastante otimizados.
De forma complementar, vimos na Secao 3.6.2 que o LBM apresentou excelente
escalabilidade até 32768 ntcleos de processamento, enquanto modificar o cédigo
do FEM para funcionar de forma eficiente, com esta quantidade de nicleos é uma

tarefa desafiadora que exige um enorme esforco.
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Contribuigoes do Capitulo

Neste capitulo analisamos de forma detalhada os parametros do LBM, com
diversas aplicagoes voltadas para hemodinamica, além de analisar a estabilidade,
acuracia e desempenho do modelo escolhido. As principais contribuicoes do

capitulo foram:

e a analise e indicacao dos parametros numéricos adequados para a correta
modelagem de escoamentos incompressiveis em aplicagoes e geometrias

diversas;

e a modelagem e estudo de casos especificos do escoamento sanguineo
em vasos arteriais, expondo as problematicas e desafios encontrados

(Secao 3.4);

e a analise de estabilidade linear e o desenvolvimento de técnicas para
se obter distribuicoes de equilibrio que tornem o LBM mais estavel

(Secao 3.5);

e 0 estudo da escalabilidade da implementacao paralela do LBM em dois
clusters com caracteristicas distintas e as orientagoes para o aumento de

eficiéncia (Segoes 3.6.1 e 3.6.2);

e a comparacao de desempenho e acuracia entre as implementacoes do LBM
e do FEM, destacando os aspectos positivos e negativos de cada modelo

(Segao 3.6.3).
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Capitulo 4

Modelagem de interacoes

fluido-estrutura

Neste capitulo tratamos da modelagem da interacao fluido-estrutura, sendo
que o fluido serd modelado pelo método de lattice Boltzmann (detalhado nos
Capitulos 2 e 3). Para modelar a estrutura usamos um método do tipo Fronteira
Imersa (IB), que serd acoplado ao LBM de forma implicita ou explicita quando
conveniente.

Comecamos este capitulo revisando o desenvolvimento dos métodos para a
modelagem de interagoes fluido-estrutura na Secao 4.1. Detalhando as equagoes
continuas e os métodos numéricos usados na Secao 4.2. Seguido de validagoes da
implementagao, com problemas classicos de escoamentos incompressiveis em 2D e
3D, na Secao 4.3. Na sequéncia, modelamos a propagacao de ondas de pressao em
dominios tubulares bidimensionais e tridimensionais e investigamos os parametros
numeéricos na Se¢ao 4.4. Visando a redugao de custo computacional, analisamos
na Secao 4.5 o uso de acoplamentos implicitos e explicitos para interagao fluido-
estrutura e o uso de passos temporais distintos para o problema do fluido e para
o problema da estrutura, no caso explicito. Por fim, apresentamos uma estratégia
para a modelagem de grandes variacoes da pressao hidrostatica, como ocorre no

sistema arterial, na Segao 4.6.
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4.1 Introducao

A modelagem numérica da interacao fluido-estrutura pode ser feita com
malhas de fluido que se movam juntamente com a estrutura ou com malhas de
fluido fixas. Como a versao do LBM escolhida utiliza malha fixa, vamos nos
concentrar neste segundo grupo. Dentro deste grupo, podemos dividir os métodos
de tratamento desta interface, de forma geral, em métodos de grade Cartesiana e
métodos de fronteira imersa.

Nos métodos de grade Cartesiana, as células de fluido passam a ser cortadas
pela estrutura. Estes métodos tém sido aplicados na resolucao de problemas
de escoamentos viscosos em 2D e 3D [Kirkpatrick et al. (2003), Russell e Jane
Wang (2003)]. Porém, devido as estruturas irregulares das células cortadas, o
calculo dos fluxos nestas interfaces requer um tratamento complexo. Isto aumenta
a complexidade da implementacao e pode afetar sua eficiéncia computacional
[Wu e Shu (2009)]. Zhou et al. (2007) propés um método de grade Cartesiana
eficiente, denominado domain-free discretization (DFD), para simular escoamentos
compressiveis em torno de objetos méveis (estendendo-o posteriormente para 3D
em Zhou e Shu (2012)). Neste método, a informagao da interface é transferida
para uma célula de fluido adjacente da estrutura através de interpolagao de baixa
ordem.

Os métodos de fronteira imersa (IBM) apresentam uma forma mais simples
de modelar a interacao entre fluido e estrutura. Neles, a estrutura com descri¢ao
Lagrangeana se encontra imersa no dominio do fluido, sem alterar sua malha ou
cortar as células. O IBM foi introduzido por Peskin (1977), quando estudava o
escoamento sanguineo no coracao humano. Desde entao, diversas modificacoes e
melhorias foram propostas |Goldstein et al. (1993), Goldstein et al. (1995), Kim
et al. (2001), Lima E Silva et al. (2003)], tornando o método bastante aceito na
comunidade cientifica. Recentemente, este é visto como um método geral para a
modelagem computacional de sistemas biologicos interagindo com fluidos [Cheng

e Zhang (2010)]. Uma lista detalhada com aplicagdes do IBM encontra-se no
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Capitulo 1.

O acoplamento dos métodos de lattice Boltzmann (LB) e fronteira imersa
(IB) tem sido explorado recentemente. Feng (2004) publicou pela primeira vez
tal acoplamento, para a simulacao da interagao entre particulas e fluido. Mais
tarde, Peng et al. (2006) melhorou este esquema usando um lattice multi-bloco e
com multiplos relaxamentos para aumentar a estabilidade e prover refinamento
local da malha. Niu et al. (2006) aprimorou o célculo da forga imposta ao
fluido. Shu et al. (2007) melhorou a convergéncia do esquema de acoplamento
ao corrigir a velocidade imposta a estrutura. Enquanto estes trabalhos visavam
a modelagem de objetos sélidos, Zhang et al. (2008) trabalhou na modelagem
da agregacao de hemadcias e Zhu et al. (2011) propos um esquema tridimensional
para a modelagem de filamentos. Para aprimorar a modelagem de estruturas que
se movam rapidamente, Cheng e Li (2007) propos uma forma de acoplamento
implicita, aumentando a robustez do esquema numeérico.

Neste trabalho utilizamos um método acoplado LB-IB (lattice Boltzmann e
fronteira imersa) baseado nos trabalhos de Shu et al. (2007) (acoplamento explicito)
e Cheng e Li (2007) (acoplamento implicito), estendendo-os para problemas 3D com
o uso de estruturas bidimensionais, ou seja, a parede arterial é considerada uma
superficie no espaco 3D (e uma linha no espaco 2D). Esta escolha se deve ao grau
de desenvolvimento atual e a simplicidade de implementacao destes métodos, além
dos varios exemplos de aplicagoes mencionados, possibilitando um amplo espectro
de aplicacoes futuras.

As interacoes do tipo fluido-estrutura sao essenciais para se modelar
os fenomenos de propagacao de ondas de pressao no sistema cardiovascular
humano, fenomenos que ocorrem devido a capacidade de deformacgao dos vasos
arteriais. Apesar da complexidade destes materiais bioldgicos, é possivel modelar
o comportamento das paredes arteriais, quando submetidas a valores de pressao
fisiol6gicos, através de abordagens eldsticas e isotrépicas [Weizsacker e Pinto

(1988)]. Esta abordagem ¢é vidvel, em especial, quando se deseja modelar o
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fenomeno propagatorio no sistema cardiovascular. Caso se deseje estudar as tensoes
produzidas dentro das paredes arteriais em casos gerais outras estratégias deverao
ser utilizadas. Como dito, neste trabalho, por simplicidade, vamos modelar as
paredes arteriais como fibras (em problemas 2D) ou membranas (em problemas
3D) eléasticas sem massa e com uma relagdo constitutiva isotrépica na diregao
radial (porém quase rigida na diregao axial). Desta forma, podemos calcular a

forga de reacao destas estruturas através de medidas das deformagoes das mesmas.

4.2 Método acoplado de lattice Boltzmann e Fronteira Imersa

Nesta secao vamos detalhar a metodologia adotada para modelar as
interacoes entre fluido e estrutura sélida capaz de sofrer deformacoes. Sendo o
fluido modelado pelo método de lattice Boltzmann (LBM) e a estrutura modelada
pelo método de Fronteira Imersa (IBM).

Partiremos do modelo continuo (Se¢do 4.2.1), onde as equagoes de Navier—
Stokes sao acopladas as equacoes que descrevem o comportamento de um sélido
elastico, no qual, por simplicidade, também sao negligenciados os fenomenos
inerciais, ou seja, a massa do mesmo € desprezada. Para, em seguida, detalharmos o
modelo discretizado e as possiveis formas de acoplamento dos métodos mencionados

(Secao 4.2.2).

4.2.1 Modelo continuo

Descreveremos as estruturas solidas de forma Lagrangeana, conforme o

modelo de interagao fluido-estrutura proposto por Feng (2004), representado na
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macroescala continua da seguinte forma:

.
Conservagao de massa:

V-u=0,
Conservacao de momento linear com termo de forga:
p(u;+ (u-V)u) = =Vp+ pAu+f,

Interagao fluido—estrutura (continuidade do campo de velocidade):

dX(s,t)

4.1
—a / u(x, H3(x — X(s, £))dx, Y

Lei constitutiva da estrutura:
F(s,t) = §¢(X(s, 1)),
Interagao estrutura—fluido (equilibrio de forgas):

f(x,t) = /F F(s, £)d(x — X(s, t))ds,

\

onde p e u sdo a pressao e viscosidade do fluido, f representa o termo de forca
(descrigao Euleriana) da estrutura sélida imersa atuando sobre o fluido, F é forga
(descrigao Lagrangeana) que a estrutura exerce, s é o comprimento de fibra (ou
a area) do segmento de estrutura, Sy é a relacdo constitutiva da estrutura, o
¢ a funcao delta de Dirac, X e x representam a posicao espacial dos nés da
estrutura e do fluido e U e u suas respectivas velocidades. No sistema de equagoes
acima utilizou-se letras minudsculas para as varidveis FEulerianas (fluido) e letras
maitsculas para as Lagrangeanas (estrutura).

Repare que no sistema (4.1) ja indicamos como ocorrerao as interagdoes entre
o fluido e a estrutura no método acoplado apresentado em seguida. Isto é, em
um esquema de acoplamento iterativo a estrutura se movera com a velocidade do
fluido e a forca de reacao da estrutura sera aplicada no fluido.

A forca de reacao a deformacao da estrutura obedece uma relagao constitutiva

que pode conter, por exemplo, coeficientes de tensao (k;), de flexao (k;), do tipo
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mola (k¢), entre outros, conforme mostra a equacao abaixo:

2 4
X 22 hx -, (4.2)

F=hige ~ gy

onde Z é uma posicao de referéncia. No caso de estruturas bidimensionais, F
passa a ser um vetor tridimensional e as derivadas sao calculadas sobre o plano
tangente local da estrutura. Entretanto, outros modelos mais complexos podem ser

empregados, dado que o algoritmo desenvolvido a seguir independe deste aspecto.

4.2.2 Acoplamento entre os métodos LB e IB

O método acoplado LB-IB consiste no acoplamento entre a equacao de lattice
Boltzmann (2.8) e a versao discretizada da equagao constitutiva da estrutura (ver
equacao (4.2)). Usando diferengas finitas centrais podemos aproximar a equagao
constitutiva da estrutura, considerando uma fibra unidimensional, da forma:

F(X,) = k X1 — 2Xg + X kaj_Q —4X; 1+ 6Xi —4X11 + X4
As? Agh

J J

— k(X5 = Z5), (43)

podendo ser estendida para estruturas bidimensionais, como comentado
anteriormente.

Na versao discreta do sistema (4.1) a forca de reagdo da estrutura (F) é
mapeada para o fluido (como f) através de interpolagoes que fazem uso de uma
fungao 0, discreta que aproxima é quando h — 0 [Cheng e Li (2007)]. Na Figura 4.1
ilustramos este mapeamento, onde f* é a contribuicao de forca do né X; da
estrutura para cada célula do fluido (dependente do vetor de distancia d) dentro
do suporte da funcao d,. Sendo que o mapeamento das velocidades das células de

fluido para os nés da estrutura é feito com o uso da mesma func¢ao d,. A forma
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que adotamos para d;, é como segue [Cheng e Li (2007)]:

5n(d) = de {ﬁ (%)] , (4.4)

a=1

onde dim representa a dimensao do dominio espacial do problema e definimos a

funcao
(1
3 (3—2|7“|+\/1+4|7“| —47“2), 0<|r| <1,
1
o4 (5-2r - V=T+ 20— %7), 1<r|<2, (4.5)
L0, [ =2,

onde r = d,/Ax.

células de

estrutura

Figura 4.1: Tlustracao do mapeamento da forca de um né da estrutura para as
células de fluido vizinhas.

Como queremos incluir esta forga na equacao de lattice Boltzmann (2.8),
temos que distribui-la nas direcoes caracteristicas do lattice, dentro de cada célula.
Esta distribuicao tem que ser feita de forma que recuperemos as equagoes de Navier-
Stokes com termo de forga (ver equagoes (4.1)). O termo de for¢a atuando na

dire¢do ey do lattice serd denominado gi(x,t) e calculado da forma [Cheng e Li
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(2007)]:
gr(x,t) = 3w {f(x,t) - [(er —u(x,t)) + 3(ex - u(x,t))ex]}, k=1,...,0 (4.6)

Diversos autores [Feng (2004), Shu et al. (2007), Dupuis et al. (2008)] incluem
o termo de forca de forma explicita, resultando na seguinte variacao da equacao

de lattice Boltzmann (2.8):

fux+Ax%¢+¢ny<m@¢y=%[m@¢y<ﬁ@¢ﬂ

+ At gr(x,t), k=1,...,0. (4.7)

Este tipo de formulagao explicita serve para estruturas que se deformem
lentamente, pois o termo de forga é de primeira ordem de convergéncia [Cheng e
Li (2007)].

Quando se deseja modelar estruturas que se movam rapidamente ou que
sejam expostas a grandes gradientes de pressao (como, por exemplo, as valvulas
cardiacas) é mais recomendado que se utilizem métodos de mais alta ordem. Em
Cheng e Li (2007) introduziu-se um método de segunda ordem, onde o termo de

forca torna a equacao implicita:

fk(X+ Az e, t+ At) — fk(X, t) = %[ eq(X’ t) — fk(X, t)}

At
+ 5 [gr(x,t) + gu(x + Az ey, t + At)], k=1,...,0 (4.8

O sistema implicito formado por esta equacao e pelas demais equagoes
de acoplamento e da estrutura, pode ser resolvido de diferentes formas. Aqui
optamos por uma abordagem iterativa do tipo Gauss—Seidel, ou seja, em cada
passo temporal iteramos entre a resolucao de um passo do LBM e da fronteira
imersa até que se atinja uma convergéncia, utilizando as informacoes mais recentes
disponiveis. Na Figura 4.2 expomos um fluxograma com as etapas do método

acoplado LB-IB implicito. Mais detalhadamente, mostramos na equagao (4.9a) a
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etapa (B) que mapeia as velocidades das células de fluido para os nés da estrutura,
na equagao (4.9b) a etapa (C) que movimenta os nds da estrutura, na equagao
(4.9¢) a etapa (D) que calcula a for¢a em cada né da estrutura, na equagoes (4.9d)
e (4.9¢) a etapa (E) que mapeia as forgas da estrutura para as células de fluido,
na equacao (4.9f) a etapa (G) que calcula a colisdo nas células com o termo de
forca, na equacao (4.9g) a etapa (H) que propaga as particulas no lattice do fluido
e a etapa (F) impoe as condigoes de contorno conforme detalhado na Segao 2.5.

Seguem abaixo as equagoes mencionadas:

U?’m Zunm s X"m 1)Axdim, (4.9a)
XPm =X AU, (4.9b)
F™ = Sp(X5™), (4.9¢)
£ = CF 0 (xi = XM Asy, (4.94)
J
gelt = 3wt - [(er —uf™ ) 4 3(ep - uf " ey (4.9¢)
o= L ]+ % o+ ] (4.90)
Seaw = Tei (4.92)
onde o subindice ¢ = 1,..., No (N¢ é o nimero de células) se refere a célula

de fluido na posi¢do x; (sendo que i se refere a célula na posicao x;, = x; +
Az ey), o subindice k = 1,...,/ se refere a componente nesta direcao do lattice,
o subindice 7,..., Ny (Ny é o nimero de nés da estrutura) se refere ao né da
estrutura na posicao X;, o superindice n se refere ao instante de tempo ¢, =
to+nAt, o superindice m se refere ao nimero da iteracao entre o fluido e a estrutura
e assumimos a seguinte condicao inicial para as iteragoes (-)»™=0 = (-)"~L.

A condigao de convergéncia das forgas de reacao da estrutura em cada loop
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Condicdes inicials | ()
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Mapeia velocidades para nés}
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Movimenta nés
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Calcula forca nos nés

J
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Condi¢bes de contorno

v

Propagacao

Forcas convergidas?

Sim
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(©)
(D)
(E)
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. " Y Y Y

Tempo final?

Fim

Figura 4.2: Fluxograma das rotinas do método acoplado LB-IB implicito com
iteragoes sucessivas do método de Gauss—Seidel.

iterativo é a seguinte (ver norma (3.5)):

[E™ Y — F™)i22 < e, (4.10)

onde nos experimentos deste trabalho assumimos ¢ = 1074,

Optamos por implementar este modelo no presente trabalho por apresentar
uma aproximacgao de segunda ordem. Mas, também implementamos a versao
explicita, com a equagao de lattice Boltzmann apresentada na equagao (4.7), pois
para certos problemas o numero de iteracoes fluido-estrutura é préximo de 1. O

fluxograma para a versao explicita é o mesmo da Figura 4.2, porém sem o loop
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iterativo e a verificacao de convergéncia das forcas. Verificamos que héa casos em
que podemos inclusive usar um passo temporal maior para estrutura, atualizando
o movimento da estrutura somente a cada M passos do fluido, como discutido na
Secao 4.4.2.

Um pseudo-cédigo detalhado da implementacao do método acoplado LB-IB é
descrito no Apéndice A. Onde também mostramos as otimizagoes de busca, de uso
e acesso de memoria e de uso de processamento feitas para aumentar o desempenho

da implementagao.

4.3 Validacoes e exemplos numéricos

Nesta secao apresentamos a modelagem de dois problemas com fins de
validagdo da implementacao do método acoplado de lattice Boltzmann (LB) e
Fronteira Imersa (IB).

No primeiro problema simulamos em 2D uma membrana pressurizada
esticada imersa em um fluido viscoso, onde temos intensas interagoes entre o fluido
e a fronteira e um salto abrupto de press@o sobre a fronteira (Segao 4.3.1).

O segundo problema representa o problema classico escoamento de
Womersley em 3D, onde a parede do tudo cilindrico é modelada pela fronteira

imersa de forma quase rigida (Segao 4.3.2).

4.3.1 Membrana pressurizada com deformacao inicial

Modelamos nesta secao uma membrana pressurizada com deformacao inicial
imersa em um fluido viscoso (problema proposto por Cheng e Zhang (2010)). Este
caso teste foi escolhido por apresentar intensas interacgoes entre o fluido e a fronteira
e um salto abrupto de pressao sobre a fronteira, além de ser um caso de interesse
para a medigao de vazamentos através da fronteira fechada. O problema consiste
em modelar uma fibra fechada sem massa (conforme exposto na Figura 4.3) que
possui uma deformagao inicial para assumir um formato eliptico, com os eixos

maior e menor definidos por r, = 0,75 c¢cm, r, = 0,5 cm, respectivamente. A lei
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constitutiva que descreve a forca de fronteira da membrana é determinada pela sua

configuracgao local, conforme:
0*X

F=LKkh—
tas27

(4.11)

onde k; € o coeficiente de rigidez de tensao da fibra. Devido as forcas de restauragao
da estrutura elastica e a reacao do fluido contido, a forma da membrana deve
convergir para um estado estacionario de equilibrio (alcangando a forma circular)
depois de um periodo de oscilagoes do comprimento e formato da fibra e da pressao

do fluido contido.

p = 100/3

p = 100/3
€/e0T = d

p = 100/3

Figura 4.3: Ilustragao da geometria da membrana esticada imersa em 2D e suas
deformagoes nos instantes 0s, 20s e 200s.

Os parametros do problema proposto sao (conforme propostos por Cheng e
Zhang (2010)) py = 1 g/cm?, k, = 0,02 gem?/s?, v = 0,002 cm?/s, a condigao
de contorno é p = (100/3) dyn/cm? e a condigdo inicial é a mesma pressio com
velocidade u = 0. E importante destacar que a distribuicao de equilibrio usada no
presente trabalho visa minimizar os efeitos de compressibilidade, portanto a area
definida pela membrana fechada (e a massa) deve apresentar oscilagoes pequenas.

De fato, até a simulacao atingir o estado estacionario esta drea muda menos de
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0,32%. Portanto, o vazamento de fluido é desprezivel neste caso.
Na Figura 4.4 apresentamos as variagoes dos raios horizontal e vertical da
membrana até a simulacao atingir a fase estacionaria. Aqui observamos a igualdade

dos raios (formato circular da membrana) apds o periodo oscilatério.

0.75 . . . : : : : :
raio rx
raiory —
0.7 1
— [= L 4
3 0.65
2
=
o 06 | 1
sl
3
‘g 055 i
0.5 i
0.45 . . . . . . . . .
0 20 40 80 80 100 120 140 160 180 200

tempo (s)

Figura 4.4: Variagao dos dois raios da membrana imersa até a fase estacionaria.

A pressao no centro do dominio é apresentada na Figura 4.5 até atingir o
estado estaciondrio. Onde percebemos que a pressao (e a densidade) apresentam
uma variacao de menos de 0,1%, ou seja, o fluido se comportou como quase
incompressivel.

33.39 : T T T T .

pressdonocentroC ——

33.38 1

33.37 1

(dyn/cm”2)

33.36 1

pressao

3335 1

3334 1

33.33 . . . . . . . . .
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

tempo (s)

Figura 4.5: Oscilagoes de pressao no ponto central C até a fase estacionaria.

Os resultados desta simulacao nao foram comparados com os apresentados no

trabalho de Cheng e Zhang (2010) (onde o problema foi proposto) porque o objetivo
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deles foi simular um escoamento compressivel, onde a area contida no interior da
membrana oscila em até 10%. Enquanto, no presente trabalho, visamos modelar
um escoamento incompressivel, no qual durante a fase transiente do problema a

area contida pela membrana varia menos de 1%.

4.3.2 Escoamento de Womersley em 3D

Nesta secao apresentamos uma validagao da implementacao do método
acoplado LB-IB através da modelagem do escoamento de Womersley tridimensional
(ver Secao 3.3.2). Neste problema, o fluido no interior de um tubo cilindrico se
move devido a oscilacao do gradiente de pressao entre a entrada e a saida do
mesmo. Neste problema nao ha interagoes significativas entre fluido e estrutura,
como no caso anterior, porém a modelagem de objetos rigidos é bastante utilizada
na literatura para validacao de implementagoes de fronteiras imersas (Lima E
Silva et al. (2003), Le et al. (2008), Meyer et al. (2010), Chaudhuri et al.
(2011)). Verificaremos que nao ha vazamentos pela estrutura (estendida para duas
dimensoes), além de verificar sua correta implementagao.

Para modelar as paredes do tubo cilindrico de forma quase rigida vamos
utilizar uma fronteira imersa bidimensional fechada (como mostrado em vermelho

na Figura 4.6) com relac¢ao constitutiva da forma:

F = k/(Z — X), (4.12)

onde Z é a configuracao inicial (com pressao interna igual a externa) e o coeficiente
de elasticidade ky é grande o suficiente para que as variacoes de pressao causem
movimentos despreziveis na estrutura. Para representar esta estrutura, estendemos
o modelo unidimensional de fibras [Cheng e Li (2007)] para malhas bidimensionais
com quatro conexoes por né e incluimos a coordenada z no calculo de 9
(equagao (4.4)). Aqui o volume externo é definido por uma caixa retangular que
envolve o vaso, pois o modelo de imposicao de pressao foi projetado para superficies

planas. Uma pressao de referéncia ¢ imposta nas fronteiras paralelas aos planos
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XY e XZ.

Fluido externo

Fluido
interno

Fluido externo

Figura 4.6: Ilustragao da geometria do problema tridimensional do escoamento de
Womersley com paredes modeladas por fronteira imersa.

Para este teste, resolvemos simular o escoamento de Womersley em um tubo
com relagdo de aspecto 4/1, Re = 100 e Wo = 5. Os perfis de velocidade
tridimensionais sao mostrados na Figura 4.7 sobre o corte axial do tubo em trés
instantes de tempo da simulacao. Podemos observar que os perfis se mantém
constantes ao longo do tubo e que as paredes do mesmo (representadas pelas linhas
vermelhas) nao se deslocam com a oscilagdo da pressao no seu interior.

Na Figura 4.8 apresentamos os fluxos de entrada (vermelho) e saida (verde)
da solugao numérica no tubo com paredes quase rigidas comparados com a
solugao analitica (azul) do escoamento de Womersley (ver equagao (3.16)). Onde
observamos que a diferenca entre os fluxos de entrada e saida é desprezivel e o fluxo
obtido pela implementacao numérica aproxima-se consistentemente da solucao
analitica ao longo dos ciclos, apesar da condicao inicial distinta.

Daqui concluimos que a fronteira imersa também pode ser utilizada para
a modelagem de condigoes de contorno de velocidade nula sobre superficies
arbitrarias no interior do dominio modelado. Porém, a simulacao numérica
apresentada neste exemplo teve um custo computacional maior do que as
apresentadas na Secao 3.3.2, onde modelamos a parede do tubo cilindrico através
de condicoes de contorno do LBM. Pois, neste caso, além do custo adicionado pela
interacao entre a fronteira imersa e o fluido temos que simular o fluido externo que

se encontre a pelo menos duas células de distancia da fronteira imersa.
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Magnitude da velocidade (cm/s)
4.00 8.00

t/T=5,44

t/T=5,77

t/T=5,94

Figura 4.7: Corte axial do tubo, mostrando os perfis de velocidade tridimensionais
de 3 instantes do escoamento de Womersley com paredes do vaso quase rigidas
modeladas por Fronteira Imersa.

0.8
Entrada

Saida -
06 Solucéo analitica ——

Fluxo (cmys)

0 1 2 t/T @ 4 5 6

Figura 4.8: Fluxos de entrada (vermelho) e saida (verde) da solugdo numérica
no tubo com paredes quase rigidas comparados com a solucao analitica (azul) do
escoamento de Womersley em 3D.
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4.4 Propagacao de ondas de pressao em vasos

Nesta secao apresentamos a modelagem da propagacao de ondas de pressao
em vasos bidimensionais e tridimensionais. Este problema é de interesse na area de
hemodinamica pois a propagacao de ondas nas artérias do SCVH é um fenomeno
que possui um papel fundamental na resposta sistémica. Além disso, com estas
implementagoes podemos explorar melhor os novos parametros introduzidos pelo
método acoplado LB-IB.

Na Secao 4.4.1 apresentamos o caso bidimensional da propagacao de ondas de
pressao em um canal com paredes definidas por duas fibras de fronteira imersa. Na
Secao 4.4.2 modelamos a versao 3D do problema em um tubo cilindrico modelado

por uma fronteira imersa bidimensional fechada.

4.4.1 Propagacao de ondas de pressao em 2D

O problema de propagacao de ondas de pressao em 2D acontece em um
canal com paredes deformaveis. A onda de pressao é induzida por um fluxo de
comprimento de onda curto na entrada no canal, que aumenta a pressao nesta
extremidade e forma a onda que se propaga pelo mesmo. As paredes sao modeladas
por duas fibras imersas sem massa, como mostrado na Figura 4.9. A drea externa
permite que as paredes se movam (juntamente com os fluidos interno e externo) e
nas fronteiras superior e inferior uma pressao de referéncia é imposta. Enquanto
que na saida do canal a condi¢ao de velocidade nula é imposta para termos
conservagao da massa contida no canal apds o fluxo de entrada inicial. O fluxo de
entrada obedece um perfil parabdlico com velocidade maxima dada por:
U2 gn? (W—t> t<T

D(t) T)’ ’

umaz(t) - (413)

0, t>T,

onde U = 93,33 cm/s, D; = 0,015 cm é o diametro inicial do canal, D(t) é o

diametro da entrada no instante de tempo t e o periodo do fluxo de entrada é T
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= 2,805x107* s. O fluido é caracterizado por py = 1,05 g/cm3 e v = 0,035 cm?/s

e o escoamento por Re = 40.

p = po

Figura 4.9: Ilustracao da geometria do problema bidimensional de propagacao de
ondas de pressao.

A lei constitutiva que descreve a forca de fronteira das fibras imersas depende

do deslocamento da configuragao de referéncia (Z), conforme:

F =K,(Z - X), (4.14)

onde X representa a configuragao atual e Ky é a matriz que representa os
coeficientes de elasticidade kf na diregao normal e 10ks na diregao transversal.

No primeiro exemplo usamos k; = 1x107g/s® na dire¢ao radial. Na dire¢ao
axial sempre utilizaremos um valor 10 vezes maior para evitar deslocamentos nesta
direcao. Exibimos na Figura 4.10 o formato e o deslocamento da onda de pressao
ao longo do canal (calculados sobre um linha axial pelo centro do canal), em quatro
instantes de tempo. Observamos que a onda apresenta uma leve difusao de pressao
ao longo de sua trajetoria, devido a viscosidade do fluido. Além disso, podemos
notar no instante ¢/7° = 2 uma reflexao criada pelo fechamento da entrada do
canal.

A Figura 4.11 mostra a posi¢ao do topo da onda de pressao ao longo de
dois periodos, a partir da qual podemos medir sua velocidade de propagacao
(denominada ¢,). Além disso, esta figura mostra a mudanga na velocidade da
onda quando o coeficiente de elasticidade (k) muda. Quanto maior for ky, mais
rigidas sao as paredes do vaso e a velocidade da onda cresce. Estimaremos a relagao

entre o coeficiente de elasticidade e a velocidade da onda no caso tridimensional,

129



tT=0,5

2004

(dyn/cm"2)

9 1004

pressa

T — T T T T
0 0,025 0,05 0,075 0,1 0,125 0,15
coordenada axial (cm)

Figura 4.10: Formato da onda de pressao ao longo do canal em quatro instantes
de tempo (indicados pelas cores) com k; = 1x107g/s?.

apresentado na Secao 4.4.2.
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Figura 4.11: Deslocamento da onda de pressao ao longo de dois periodos para
simulagoes com k; = 1x107g/s?, 1.2x107g/s? e 1.4x107g/s?.

De fato, o efeito do fluido externo é uma consequéncia da abordagem e nao
representa a realidade do problema, por isso queremos estuda-lo. A Tabela 4.1
mostra a velocidade da onda de pressao para diferentes larguras do dominio
(mantendo o didmetro do canal fixo) e diferentes valores de ky. Perceba que a
velocidade da onda aumenta quando £y aumenta e, além disso, a velocidade da
onda é afetada pelo tamanho da area externa. Quando a largura do dominio
aumenta a massa de fluido externa também aumenta e, com isso, aparece um
efeito de dissipacao viscosa na parede que afeta a velocidade da onda de pressao.

Como esta area externa tem um papel auxiliar na modelagem do problema, esta
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deve ser a menor possivel e a velocidade de onda fica caracterizada exclusivamente
como fungao de ky. E importante ressaltar que a velocidade da onda de pressao é

uma informacao que pode ser usada para caracterizar a parede arterial.

k; (g/s?) | largura do dominio (cm) | velocidade da onda (cm/s)
10000000 1.5D; 256.5
10000000 2.0D; 249.0
10000000 4.0D; 230.6
12000000 2.0D; 268.3
14000000 2.0D; 292.2

Tabela 4.1: Velocidade de propagagao da onda de pressao em um canal
bidimensional com diferentes coeficientes k¢ e larguras do dominio.

Como teste complementar, verificamos a influéncia que a proporcao entre
o espacamento das células do fluido (Az) e o espagamento dos nés da estrutura
(As) exerce na simulagao. O valor comumente usado é Az/As = 4, visto que o
limite tedrico é 2 |Cheng e Li (2007)]. Por isso, resolvemos testar Az/As = 3 e
notamos que a mudanca nos resultados é desprezivel se comparado com o caso em
que Az/As = 4. Mas, ao testar Az/As = 2 o vazamento de fluido através das
fronteiras imersas se tornou significante. Portanto, como a relacado Ax/As = 3
representa um numero menor de nés da estrutura que a relagao Azx/As = 4 (o que
reduz o custo computacional e o uso de memdria), vamos adotar este valor para as

préximas simulagoes.

4.4.2 Propagacao de ondas de pressao em 3D

Este problema é semelhante ao anterior, com a diferenca que se passa em um
vaso cilindrico tridimensional com paredes modeladas pela estrutura bidimensional
imersa.

O vaso modelado tem um diametro inicial (D;) de 0,3 cm e comprimento de
3 cm. O escoamento de entrada tem um perfil parabdlico com velocidade maxima,

dada pela equagao:
2
U (&) sin? (F—t> , t<T,
(t) = D) r (4.15)
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onde U = 0,1166 cm/s e T = 0,1122 s. Os parametros do fluido sdo: py =
1.05 g/cm? e v = 0.035 cm?/s. O ntimero de Reynolds que caracteriza o problema
fica proximo de 1, pois este nao afeta a propagacao de ondas. E a estrutura imersa
tem a mesma lei constitutiva que o caso anterior (veja a equacgao (4.14)).

O volume externo é definido por uma caixa retangular, com largura de
0,39 cm, que envolve o vaso (como mostrado na Figura 4.12), pois o modelo
de imposicao de pressao foi projetado para superficies planas. Como no caso

bidimensional, uma pressao de referéncia é imposta nas fronteiras paralelas aos

planos XY e X Z.

largura do dominio

Figura 4.12: Ilustragao da geometria do problema tridimensional de propagacao
de ondas de pressao.

Realizamos simulagoes deste problema com diferentes valores do coeficiente
de elasticidade, com o intuito de caracterizar melhor a velocidade de propagacao
das ondas de pressao em tubos cilindricos e por em evidéncia o efeito do fluido
externo na velocidade de propagacao. A Figura 4.13 mostra os valores da
velocidade de propagacgao da onda de pressao (c,) para diferentes valores do
coeficiente de elasticidade (ky), com um volume externo fixo, e a seguinte curva de

ajuste por minimos quadrados:

Co ~ 0, 1478k (4.16)

Visto que necessitarfamos de um canal muito mais comprido (ou uma onda
muito mais curta) para medir velocidades préoximas as encontradas no sistema

cardiovascular (de aproximadamente 500 cm/s [Khir et al. (2004)]), esta fungao
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Figura 4.13: Curva de ajuste das velocidades das ondas de pressao com diferentes
coeficientes de elasticidade k¢ em 3D.

pode ser usada para estimar o coeficiente de elasticidade adequado para modelar
as paredes arteriais a partir do conhecimento da velocidade de propagacao das
ondas em um segmento especifico.

Como veremos na Secao 5.5 do proximo capitulo, outra forma de estimar a
velocidade da onda de pressao se déd por uma derivacao da equacao de Moens—

Korteweg, da forma:

kR
Co A 5— ~ 0,2673+/ks, (4.17)
P

onde R = D;/2. Recalculando a curva de ajuste dada pela equagao (4.16), porém

com o expoente de ky fixo em 0,5, temos:
Cw ~ 0,2219+/ky. (4.18)

Logo, estas duas formas de estimar a velocidade da onda de pressao
apresentam uma diferenca de cerca de 17%. Possivelmente esta diferenca reduziria
se medissemos a velocidade da onda em problemas com k; maior, pois o expoente

maior que 0,5 da equagdo (4.16) indica que o coeficiente 0,2219 da fungao (4.18)
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tende a crescer. Mas, por uma questao de custo computacional, estes testes ficam

como trabalho futuro.

4.5 Investigagcao numérica do esquema de acoplamento

Nesta se¢ao vamos discutir uso de acoplamentos implicitos e explicitos entre o
fluido e a estrutura, em especial na modelagem de paredes em estruturas tubulares.
Além disso, vamos propor uma abordagem com passos temporais distintos para o
fluido e a estrutura, visando reducao de custo computacional, e indicar seu uso
correto.

Como sabemos, o custo computacional de simulacoes tridimensionais é alto,
se comparado ao custo de simulacoes bidimensionais. O caso da fronteira imersa
acoplada ao LBM nao foge a regra, pois a estrutura imersa passa a ser bidimensional
(com um nimero maior de nés e mais conexdes por nd), a fungao d, aumenta seu
suporte de 16 para 64 células e as forcas da estrutura passam a ser impostas sobre
um nimero maior de diregoes do lattice (de 8 para 18 dire¢oes neste trabalho).

Para reduzir estes custos, propomos aqui o uso de diferentes passos temporais
para as dinamicas do fluido (Ats) e da estrutura (At,), usando um passo maior
para a estrutura. Detalhamos na Figura 4.14 o uso dos passos temporais, sendo
que nas rotinas (B)-(E) é usado o passo temporal da estrutura (Atg) e nas rotinas
(F)-(H) é usado o passo temporal do fluido (Aty). Onde ¢, representa o instante
de tempo para a estrutura e ¢; o instante de tempo para o fluido. Esta abordagem
reduz linearmente o custo introduzido pela estrutura e pelo acoplamento. A mesma
¢é viavel quando a parede do vaso sofre deformacoes lentas em relagao a velocidade
das particulas do LBM (principais responsaveis pela propagagao das informagoes
sobre o dominio).

Para analisar estas abordagens, vamos modelar o problema de propagacao
de ondas apresentado na Se¢ao 4.4.2, onde impomos um escoamento prescrito na
entrada e uma pressao de referéncia na saida do vaso, cuja relagao de aspecto é

de 10/1. Neste caso, vamos impor uma pressao de referéncia na saida do vaso,
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Figura 4.14: Fluxograma das rotinas do método acoplado LB-IB explicito com
passos temporais distintos para o fluido e para a estrutura.

permitindo que o fluido saia do mesmo. Para cada problema, vamos comparar o
acoplamento implicito, entre o fluido e a estrutura, com o acoplamento explicito
usando Aty /Aty =1, 2, 4, 8, 16, 32, 64 e 128. Também vamos testar os nimeros
de Reynolds 1, 10 e 100 para ver como estes valores afetam a estabilidade desta
metodologia.

Modelamos inicialmente um vaso com coeficiente de elasticidade ky =
12000g/s? (c, ~ 29,28 cm/s, segundo a equacao (4.17)), contendo um fluido com
viscosidade v = 0.035 cm?/s (Re = 1). Considerando 6, = 30 (ver equacio (3.1))

para calcular o passo temporal do fluido (de onde temos v = 1389 cm/s), foi possivel
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usar um passo temporal até 64 vezes maior para a estrutura sem afetar os resultados
da simulacao de forma perceptivel. Na Figura 4.15 temos os fluxos na entrada
(vermelho) e saida do vaso em funcdo do tempo para o esquema de interacdo
fluido-estrutura implicito (verde) e para os esquemas explicitos com Aty/At; igual
a 64 (azul) e 128 (violeta). As curvas de fluxo dos dois primeiros esquemas estao
praticamente sobrepostas, enquanto o caso com Aty/At; = 128 apresenta um
desvio significativo no fluxo de saida. Como salientado, procuramos sempre o caso

em que Aty >> Aty, visando reduzir o custo computacional.

0,009 T T T T T T

T T T
Fluxo de entrada (implicito)

fluxe de safida (implicito)
fluxo de saida (Af/At;= 64)
fluxo de saida (At,/At; =128)

0,008 -

0.007

0,006

0,005

0.004

0,003

0,002

©,001

—0.001 L L L L L L L L L

Figura 4.15: Fluxos de entrada e saida do vaso com k; = 12000g/s* em funcio do
tempo para o esquema de interacao fluido-estrutura implicito e para os esquemas
explicitos com At,/At; igual a 64 e 128.

De forma complementar, mostramos na Figura 4.16 o volume do vaso em
fungao do tempo para o esquema de interagao fluido-estrutura implicito (vermelho)
e para os esquemas explicitos com At,/At; igual a 64 (verde) e 128 (azul). Onde,
novamente temos a sobreposicao das curvas dos dois primeiros esquemas.

Para verificar que nao ocorrem oscilagoes da velocidade no dominio espacial,
mostramos na Figura 4.17 o perfil de velocidade na diregao axial no instante de
maximo fluxo sobre uma linha transversal pelo centro na saida do vaso, usando
os mesmos trés esquemas anteriores. Observamos que, apesar de conservar a
velocidade axial nula sobre a parede do vaso, o caso com At,/At; = 128 se distancia

dos outros dois casos sobrepostos no interior do vaso.
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Figura 4.16: Volume do vaso com k; = 12000g/s* em fungdo do tempo para o
esquema de interagao fluido-estrutura implicito e para os esquemas explicitos com
Aty /Aty igual a 64 e 128.
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Figura 4.17: Perfis de velocidade axial na saida do vaso com k; = 12000g/s* no
instante de maximo fluxo para o esquema de interacao fluido-estrutura implicito e
para os esquemas explicitos com At,/At; igual a 64 e 128.

Na Figura 4.18 mostramos o valor méaximo de pressao no interior do vaso
ao longo do tempo para o esquema de interacao fluido-estrutura implicito (azul)
e para os esquemas explicitos com Aty/At; igual a 8 (verde) e 64 (vermelho).

Diferentemente do campo de velocidade, no campo de pressao podemos observar
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pequenas oscilagoes (da ordem de 0,5%) de alta frequéncia quando o passo
temporal da estrutura é 64 vezes maior que o do fluido, as quais nao causam
alteragoes significativas na curva de pressao apresentada. Tais oscilagoes se tornam
imperceptiveis quando Aty/At; = 8.

0.035

pressdo maxima ( At,/Aty= 64)
pressdo méxima (Af/Atp= 8)
003 | pressao maxima (implicito)
0025 |
o
I
£ 002
£
0015 |
001
0.005 |
0
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2
T

Figura 4.18: Pressao mdxima no vaso com k; = 12000g/s* em fungdo do tempo
para o esquema de interacao fluido-estrutura implicito e para os esquemas explicitos
com Aty/Aty igual a 8 e 64.

Realizamos os mesmos testes para vasos com os seguintes coeficientes de
elasticidade: k; = 24000g/s* (¢, ~ 41,41 cm/s), ky = 48000 g/s* (¢, =
58,56 cm/s), k; = 96000 g/s* (c, ~ 82,82 cm/s), ky = 192000 g/s? (¢, ~
117,1 em/s), ky = 384000 g/s* (¢, =~ 165,6 cm/s), k; = 768000 g/s* (¢, =~
234,2 cm/s) e ky = 1536000 g/s? (¢, ~ 331,2 cm/s). Além de variar a viscosidade
do fluido de forma que tenhamos os niimeros de Reynolds 1, 10 e 100. Resultando
em uma bateria de mais de 150 simulacoes tridimensionais transientes. Por
uma questao de custo computacional nos limitamos a testar somente os valores
mencionados da relagdo At,/At;.

As oscilagoes que destacamos no campo de pressao se tornam imperceptiveis
em todos os casos estaveis quando Aty/At; < 8. Por isso, resolvemos destacar
qual a propor¢ao maxima entre o passo temporal da estrutura e do fluido que nao

afeta o campo de velocidade obtido pelo esquema implicito. O valor maximo de
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At,/At; para cada problema estd exposto na Tabela 4.2.

k;/1000 12 24 48 96 192 334 768 1536
Re=1(r=0,510) |64 32 16 16 8 8 8 4
Re=10(r=0,501) |64 32 16 8 8 & 4 4
Re=100 (r=0,5001) |32 16 8 8 & 4 4 4

Tabela 4.2: Valor méximo da proporcao At,/Ats que pode ser usado sem afetar o
campo de velocidade de forma perceptivel nas simulagoes de propagagao de ondas
com diferentes coeficientes de elasticidade (ky) e diferentes valores do nimero
Reynolds e do parametro 7.

Analisando cada linha da Tabela 4.2 individualmente, vemos que a relacao
Aty /Aty méxima (sem afetar o campo de velocidade) se torna menor quando o
coeficiente de elasticidade da parede aumenta. Porém, esta relacao entre ky e
Aty /Ats, ndo é inversamente linear como pode parecer pelos primeiros testes. De
fato, valores de k; mais baixos permitem o uso de passos temporais maiores para a
estrutura quando a velocidade das particulas do fluido ¢ alta. Isto se deve em parte
ao fato de, neste método numérico, o fluido ser o principal condutor de informagoes.

Por outro lado, percebemos em cada coluna nesta tabela que o valor méaximo
de At,/At; decai quando aumentamos o ndimero de Reynolds (reduzindo a
viscosidade do fluido e o valor de 7). Isto indica que a estabilidade numérica
da simulagao (associada a 7) e o nimero de Reynolds também limitam o uso desta
abordagem. Porém, repare que mesmo com Re = 100 e um valor muito baixo de
7 = 0,5001 o uso de um passo temporal quatro vezes maior para a estrutura nao
afetou a estabilidade e os resultados dos problemas testados. Indicando que esta
abordagem pode ser usada com sucesso em uma ampla gama de escoamentos em
vasos deformaveis. Casos complementares podem ser acompanhados na Secao 4.6,
onde trabalhamos com variacoes de pressao em condicoes fisiologicas.

Escolhemos este problema para tomar medidas de desempenho da
implementagao do método acoplado LB-IB em funcao do nimero de iteracoes
fluido-estrutura, no caso implicito, e em funcao da proporg¢ao entre o passo
temporal da estrutura e do fluido, no caso explicito. Fizemos os primeiros testes

em uma malha com 61 células ao longo do diametro (valor usado em diversos
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experimentos deste trabalho), totalizando 3.750.841 células de fluido e 1.015.764
n6s de fronteira imersa. Estas medidas de desempenho em MLUPS, feitas no
cluster Bull com paralelizagado OpenMP em 12 ntcleos de processamento (ver
Secao 3.6.2), é apresentada na Tabela 4.3. Aqui, vemos que no acoplamento
implicito o desempenho diminui quase linearmente com o aumento das iteracoes
fluido-estrutura (o nimero de iteragoes foi mantido constante em cada teste,
desconsiderando o critério de convergéncia), pois temos que resolver as equagoes do
fluido e da estrutura a cada iteracao. Além disso, quando passamos da resolucao
implicita com uma iteracao para a resolucao explicita ocorre um aumento de
20% de desempenho, devido ao menor uso de memdéria RAM (de 3,71GB para
2,45GB) e a outras otimizagoes feitas no cédigo (ver Apéndice A). Nas medidas
do problema explicito vemos um aumento significativo de 61,5% do desempenho
quando aumentamos o passo temporal da estrutura em 8 vezes, pois o0 mapeamento
das forcas e velocidades entre fluido e estrutura introduz um custo computacional
consideravel. Esta diferenca de desempenho decresce com o refinamento da malha,
por exemplo, com o dobro do refinamento este valor passa de 61,5% para 49,5%.
Adicionalmente, mostramos nesta mesma tabela os desempenhos usando uma

malha menos refinada, com 41 células ao longo do diametro.

Implicito Explicito
iteracoes 8 4 2 1 - - - -
Aty /Aty 1 1 1 1 1 2 4 8

desempenho (n=41) | 0,36 0,70 1,32 2,36 | 2,71 3,66 4,40 4,88
desempenho (n=61) | 0,40 0,79 1,50 2,76 | 3,30 4,15 4,86 5,33

Tabela 4.3: Desempenho em MLUPS da simulagao de propagacao de ondas em
funcao do numero de iteracoes fluido-estrutura e da proporgao entre o passo
temporal da estrutura e do fluido, em tubos cilindricos com 41 e 61 células ao
longo do diametro.

4.6 Modelagem do efeito da pressao hidrostatica

Nesta secao apresentamos uma estratégia para modelar as variagoes da

pressao média (pressao hidrostatica) em vasos arteriais através do método acoplado
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LB-IB. Esta é uma questao crucial na simulacao de condicoes fisiolégicas pelo
LBM, como veremos a seguir, pois esta pressao hidrostatica determina o nivel de
deformacao das estruturas arteriais.

Na Secao 4.6.1 apresentaremos a forma proposta de modelagem da pressao
e na Segao 4.6.2 validaremos e analisaremos o modelo através de experimentos

numéricos.

4.6.1 Estratégia de decomposicao da pressao

As artérias do sistema cardiovascular apresentam uma variacao da pressao
média, que também serd chamada de hidrostatica, durante um ciclo cardiaco de
cerca de 40mmHg (variando de 80 a 120mmHg aproximadamente), como veremos a
seguir. Além disso, em um segmento arterial, existe um gradiente de pressao, entre
as extremidades distal e proximal (associado a circulagdo do sangue), variavel no
tempo que tem amplitude muito menor que a pressao hidrostatica. Onde estamos
empregando a palavra gradiente para caracterizar a perda de pressao entre a
entrada e saida em um dado segmento. O principal papel, do ponto de vista
mecanico, da pressao hidrostatica é o de provocar o efeito de expansao e contracao
das artérias, enquanto o gradiente de pressao atua diretamente no deslocamento
do sangue.

Nas Figuras 4.19 e 4.20 mostramos as curvas da pressao hidrostatica e do
gradiente de pressao (caracterizado pela perda de pressao entre a entrada e saida
do vaso) durante um ciclo cardiaco, onde escolhemos segmentos de 0,3 cm de
comprimento da aorta abdominal e da artéria cerebral média para ilustrar tais
quantidades em artérias de grande e médio calibre, respectivamente. Estas curvas
foram extraidas de uma simulagao do sistema cardiovascular humano através de um
modelo unidimensional da rede arterial, desenvolvido no grupo HeMoLab [Blanco
et al. (2007)]. Aqui podemos ver uma diferenca de duas ordens de magnitude entre
a amplitude da pressao hidrostatica e do gradiente de pressao, além de oscilagoes

de maior frequéncia no gradiente de pressao. Nestas mesmas figuras, mostramos as
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curvas recuperadas a partir da decomposicao discreta de frequéncias de até 11Hz
para a pressao hidrostatica e 16Hz para o gradiente de pressdo (valores minimos
para aproximar de forma razodvel as curvas originais). Estas informagoes serao
importantes para os experimentos numéricos de validagao mostrados em seguida
(Segao 4.6.2). Observe que a magnitude do gradiente de pressdo dependera da

artéria analisada e do comprimento do segmento arterial.

125 T T T T T T T 0.4 T T T T T T T
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Figura 4.19: Curvas da pressao hidrostatica (esquerda) e do gradiente de pressao
(direita) em um segmento de 0,3 cm de comprimento da aorta abdominal obtido
de um modelo arterial 1D. Em vermelho estao as curvas reconstruidas a partir de
frequéncias discretas de até 11Hz para pressao hidrostatica e 16Hz para o gradiente.
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Figura 4.20: Curvas da pressao hidrostatica (esquerda) e do gradiente de pressao
(direita) em um segmento de 0,3 cm de comprimento da artéria cerebral média
obtido de um modelo arterial 1D. Em vermelho estao as curvas reconstruidas a
partir de frequéncias discretas de até 11Hz para pressao hidrostatica e 16Hz para
o gradiente.

Para modelar o efeito da variacao de pressao em um segmento arterial, de

forma geral, imporiamos os valores da pressao total nas extremidades do mesmo.
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Porém, em métodos explicitos como o LBM, uma variacao grande de pressao nas
condicoes de contorno pode levar a instabilidades numéricas. Por isso, propomos a
decomposi¢ao da pressdo na componente hidrostética (py, pressao média) e na
componente proveniente dos gradientes espaciais de pressao (pg, diferencgas de

pressao), de forma que em cada ponto do dominio temos a decomposigao:

p(x,t) = pu(t) + pa(x,1). (4.19)

Na Figura 4.21 ilustramos a expansao realizada em um vaso com o aumento

da pressao hidrostatica (pg).

R R

AR AR

Figura 4.21: Ilustracao do efeito da pressao hidrostatica sobre um vaso.

Como mencionado anteriormente, a relacao constitutiva da parede arterial

serd modelada de forma puramente elastica, conforme:
F = K, (Z(po) — X). (4.20)

onde pp é a pressao na configuragao de referéncia (igual & pressao externa do vaso).
Poder-se-ia interpretar, de forma equivalente, que a pressao externa é nula e a
configuracao de referéncia da parede se concentra no eixo central do vaso.

Note agora que nas equagoes de Navier-Stokes (ver sistema (4.1)) estd
presente somente o gradiente da pressao, ou seja, variagoes de pressao constantes
no dominio serao percebidas somente através da interacao com a estrutura. Por
outro lado, em qualquer ponto da parede de um vaso (assumindo regularidade
desta superficie) teremos, da conservagao do momento, que a forga exercida pela

pressao nas diregoes tangenciais estd associada as variacoes de pressao no interior
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do vaso, enquanto a forga exercida na dire¢do normal (n) dependera da diferenca
entre as pressoes interna e externa do vaso. Portanto, do balanco de forcas, temos
que:
[p(x,t) = po + f*(x,1)]n = —[f(x,t) - n]n
— —[F(X,t)-nln (4.21)
= kp{[X(t) = Z(po)] - n}m,
sendo x = X e f*(x,t) a componente de for¢a proveniente dos demais termos

(relativos ao campo de velocidade). Logo, decompondo a pressao da forma exposta

em (4.19), temos:

[p(x,t) — po+ f7(x,0)]|n = [pu(t) + pa(x,t) —po + f(x,t)|n

= k{[X(t) = Z(po)] - n}n.

(4.22)

Devido a escolha particular da relacao constitutiva da estrutura, podemos

reescrever esta equagao como:

)+ £(x,0n = by { X = 2] m - P2 =P

ky (4.23)

= ke{[X(t) = Z(pu(t))] - n}n.

Com estas observagoes podemos concluir que impor a pressao total (p) no
fluido e a posicao de referéncia (Z(py)) para a estrutura é equivalente a impor
a componente pg da pressao no fluido e a posigao de referéncia (Z(py)) para a
estrutura. Portanto, propomos impor somente a componente pg ao fluido e modelar
o efeito da componente da pressao py diretamente através do deslocamento da

referéncia da parede do vaso (referente a este valor de pressao), conforme:

F(X,t) = —k;[X(t) = Z(pu(1))), (4.24)
onde,
Z(pn () = Z(po) + %f‘mn (4.25)
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Portanto, agora a posicao de referéncia de cada né da estrutura imersa passa
a ter dependéncia temporal, funcao de py(t). Assim, podemos impor nas condi¢oes
de contorno do vaso somente a componente pg(x,t) da pressdo, a qual apresenta
menores variacoes. Note que nao estamos restringindo a deformacao da parede

arterial ao valor de py.

4.6.2 Validacao e analise numérica

Para validar esta abordagem, elaboramos dois tipos de testes com variacoes
de pressao e dados semelhantes aos encontrados no sistema cardiovascular humano.
O sangue é modelado como fluido Newtoniano com viscosidade cineméatica
0,035 cm?/s e densidade de 1,05 g/cm®. O vaso modelado tem diametro de
0,3 cm a pressao de referéncia py (largura do dominio de 0,36cm, ver Figura 4.12),
relagao de aspecto 2/1 e k; = 3.500.000 g/s* (com ¢,, = 500 cm/s, calculado pela
férmula (4.17)). A malha usada nos testes a seguir possui 41 células ao longo do
diametro do vaso, totalizando cerca de 200.000 células de fluido e 90.000 nés de

estrutura.

4.6.2.1 Oscilacgoes na pressao hidrostatica

No primeiro teste vamos contrair e dilatar um vaso, variando a pressao

hidrostatica segundo a funcao senoidal:

pu(t) = po + g [1 — cos (?)} : (4.26)

com frequéncias de oscilacao de 2Hz, 4Hz e 8Hz e com amplitude da pressao
de A = 40mmHg. As frequéncias de oscilacao e a amplitude da pressao foram
escolhidas com base na anélise das curvas de pressao hidrostatica apresentadas nas
Figuras 4.19 e 4.20.

Pela conservacao de massa e pela incompressibilidade do escoamento,
sabemos que, ao contrair e dilatar o vaso, a diferenca do fluxo que entra e sai

do vaso tem que ser equivalente a variagao temporal do volume. Portanto, a
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solugao analitica do fluxo que sai e entra no vaso é dada pela derivada do volume
em relagdo ao tempo. Observe que, no instante ¢ = 0, a funcdo senoidal (4.26) é
igual a pg e sua derivada é nula, portanto a condicao inicial com pressao pg e fluxo
nulo coincide com a solugao analitica do problema.

Nas simulagoes a seguir vamos analisar as trés frequéncias de oscilacao
selecionadas por separado, considerando como tempo caracteristico T = 1/8s
(referente a frequéncia de 8Hz) para o calculo de 6, (ver equacao (3.1)).

Na Figura 4.22 mostramos os fluxos de entrada e saida do vaso obtidos pela
simulagao numérica com oscilacao de 2Hz e 6, = 30, além dos erros relativos. Aqui,
podemos observar que o fluxo de entrada e saida obtidos pela simulacao numérica
estao consistentes com os fluxos gerados pela variacao prescrita de volume do vaso
(solugao analitica), com erros da ordem de 1% do fluxo maximo. Podemos observar
que com 6, = 30 obtemos uma solucao estavel e acurada desde o primeiro ciclo,
com oscilagoes no primeiro ciclo da ordem do erro presente nos demais ciclos.

Na Figura 4.23 mostramos os fluxos de entrada e saida do canal obtidos
pela simulagao numérica com oscilacao de 4Hz e 6, = 30 e 60, além dos erros
relativos. Aqui, podemos observar que os fluxos da simulacao numérica com
0, = 30 apresentam oscilagoes perceptiveis no primeiro ciclo, porém aproximam
consistentemente a solucao a partir do segundo ciclo. Enquanto, ao aumentar 6,
para 60, estas oscilacoes se tornam da ordem do erro presente nos demais ciclos.

Por fim, na Figura 4.24 mostramos os fluxos de entrada e saida do canal
obtidos pela simulacao numérica com oscilacao de 8Hz e 6, = 30, 60 e 120, além
dos erros relativos. Veja que neste caso precisamos aumentar 6, para 120 para
que as oscilacoes se tornem da ordem dos erros presentes nos demais ciclos. Caso
contrario, somente a partir do segundo ciclo se tem uma solugao estavel no sentido
de auséncia de oscilagoes perceptiveis.

Destes trés experimentos extraimos a indicagao de uma velocidade minima de
propagagao da informagao no fluido de aproximadamente v = 1000 cm/s (referente

a 0, = 120), necessdria para modelar oscilagoes da ordem de 8Hz (ou menores)
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Figura 4.22: Acima, fluxos na entrada e saida do vaso provenientes da solugao
analitica e da solugao numérica (com 6, = 30) ao dilatar e contrair o mesmo (de
forma equivalente ao aumento de 40mmHg de pressao) com frequéncia de 2Hz.
Abaixo, erros relativos entre as solugoes numéricas e a analitica.

com amplitude de até 40mmHg da componente hidrostatica da pressao, seguindo
a forma proposta nesta segao.

Como vimos na Secao 4.5, mesmo nos casos em que a parede do vaso
apresente alto coeficiente ky é possivel adotar um passo temporal maior para
a estrutura (desde que v seja alto). Nos trés testes acima verificamos que os
resultados sofreram modificagoes imperceptiveis ao usar acoplamento explicito com

Aty/Aty =1, 2 e 4 nos casos em que 6, = 30, 60 e 120, respectivamente.
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Figura 4.23: Acima, fluxos na entrada e saida do vaso provenientes da solugao
analitica e das solugbes numéricas (com 6, = 30 e 60) ao dilatar e contrair o
mesmo (de forma equivalente ao aumento de 40mmHg de pressdo) com frequéncia
de 4Hz. Abaixo, erros relativos entre as solugdoes numeéricas e a analitica.

4.6.2.2 Adigao de oscilagoes no gradiente de pressao

No segundo teste, além da variagao da pressao hidrostética, descrita na secao

anterior, acrescentamos um gradiente de pressao oscilatério descrito pela fungao:

2mt

p(t) = Bsin (T) , (4.27)

sendo impostas as componentes p., da pressao total nas extremidades de entrada

(1 =1) e saida (i = 2) do vaso da forma:

ph(t) = 3 sin (T) e pA(t) = —gsin (?) , (4.28)
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Figura 4.24: Acima, fluxos na entrada e saida do vaso provenientes da solucao
analitica e das solugbes numéricas (com 6, = 30, 60 e 120) ao dilatar e contrair o
mesmo (de forma equivalente ao aumento de 40mmHg de pressao) com frequéncia
de 8Hz. Abaixo, erros relativos entre as solugoes numéricas e a analitica.

com frequéncias de oscilacao de 2Hz, 4Hz, 8Hz e 16Hz e com amplitudes do
gradiente de B = 0,1, 0,2, 0,4 e 0,8mmHg, respectivamente. As frequéncias
de oscilacao do gradiente de pressao foram escolhidas com base na andlise das
Figuras 4.19 e 4.20 e as amplitudes foram escolhidas de forma que os nimeros de
Reynolds fiquem entre 200 e 400 (valores normais no SCVH), mantendo os nimeros
de Mach menores que 0,1 com o passo temporal indicado pelo primeiro teste. Visto
que o tempo caracteristico deste teste é T = 1/16s (referente a frequéncia de 16Hz),
temos a relagao 6, = 60 ao adotar o passo temporal indicado pelo primeiro teste.

Este gradiente de pressao oscilante caracteriza o escoamento de Womersley,

quando a amplitude de py é nula, em tubos quase rigidos (apresentado na
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Secao 4.3.2), pois as variagoes do raio sao menores que 0,25%. Os numeros
adimensionais de Womersley (ver equagao (3.17)) sao 2,84, 4,02, 5,68 e 8,04 para
as frequéncias de 2Hz, 4Hz, 8Hz e 16Hz, respectivamente. Ja no caso de nosso
interesse, com amplitude de py igual 40mmHg, o raio varia em cerca de 10%.

Nas simulagoes a seguir vamos analisar as 4 frequéncias de oscilacao
selecionadas para pg por separado, juntamente com as oscilagoes de py
apresentadas anteriormente. Os resultados serao mostrados apds 8 ciclos da
oscilagao de pg, para analisarmos o problema ja na fase periddica.

Na Figura 4.25 mostramos os fluxos na entrada e saida do vaso submetido
a um gradiente de pressao com frequéncia de 16Hz e com as frequéncias de py
testadas anteriormente, além do caso com pg = 0. No caso em que py oscila em
2Hz (marrom) vemos que o fluxo estd inicialmente préximo da solugao com py = 0
(preto), porém a medida que o vaso dilata (t = 0,75s) este passa a se afastar
desta solucao para voltar a se aproximar novamente em ¢ = 1s. J4 no caso em
que py oscila em 4Hz (laranja), percebemos uma maior diferenga entre os fluxos
de entrada e saida (causada pela maior velocidade de dilatagdo e contragao) e a
maior distancia para a solu¢ao com py = 0 ocorre em t = 0,6250, repetindo o
mesmo padrao na segunda metade do gréfico. Por fim, no caso em que py oscila
em 8Hz (azul) temos uma separacao ainda maior do fluxos de entrada e saida,
observada nos picos de fluxo positivo onde as velocidades de dilatagao e contragao
atingem maximos de forma alternada. Além disso, podemos ver em todos os casos
defasagens dos picos de fluxo no tempo causados pela complacéncia do vaso.

Na Figura 4.26 mostramos os fluxos na entrada e saida do vaso submetido a
um gradiente de pressao com frequéncia de 8Hz. Como no caso anterior, podemos
observar comportamentos semelhantes dos fluxos com frequéncias de oscilagao de
pg inferiores a 8Hz. Porém, no caso em que py oscila em 8Hz (azul), mesma
frequéncia de pg, percebemos que as curvas de fluxo se deslocam para cima pois o

vaso dilata quando o gradiente é positivo e contrai quando o gradiente é negativo.
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Figura 4.25: Fluxos na entrada e saida do vaso provenientes das solugoes numéricas
ao oscilar pg com frequéncia de 16Hz (amplitude de 0,8mmHg) e py com
frequéncias de 2Hz, 4Hz e 8Hz (amplitude de 40mmHg), além do caso com pgy = 0.
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Figura 4.26: Fluxos na entrada e saida do vaso provenientes das solugoes numéricas
ao oscilar pg com frequéncia de 8Hz (amplitude de 0,4mmHg) e py com frequéncias
de 2Hz, 4Hz e 8Hz (amplitude de 40mmHg), além do caso com py = 0.

Na Figura 4.27 mostramos os fluxos na entrada e saida do vaso submetido a
um gradiente de pressao com frequéncia de 4Hz. Assim como nos casos anteriores,
podemos observar comportamentos semelhantes dos fluxos com frequéncias de
oscilacao de py até a frequéncia de pg. Porém, no caso em que py oscila em 8Hz

(azul), frequéncia maior que a de pg, percebemos que as curvas de fluxo perdem o
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formato senoidal devido as contragoes e dilatagoes do vaso.
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Figura 4.27: Fluxos na entrada e saida do vaso provenientes das solug¢oes numéricas
ao oscilar pg com frequéncia de 4Hz (amplitude de 0,2mmHg) e py com frequéncias
de 2Hz, 4Hz e 8Hz (amplitude de 40mmHg), além do caso com py = 0.

Na Figura 4.28 mostramos os fluxos na entrada e saida do vaso submetido a
um gradiente de pressao com frequéncia de 2Hz. Aqui destaca-se o caso em que py
oscila em 8Hz (azul), frequéncia quatro vezes maior que a de pg. Nele observamos
a intercalacao dos fluxos de entrada e saida por 8 vezes durante um periodo de
oscilagao pg.

Assim como no primeiro teste, os resultados do segundo teste nao foram
afetados ao usar um passo temporal 4 vezes maior para a estrutura. Além disso, ao
reduzir o passo temporal do fluido pela metade os fluxos medidos variaram menos
de 1%, mostrando que o passo temporal adotado é adequado para tais problemas.

Podemos concluir destes experimentos que a abordagem de decomposicao
da pressao proposta nesta secao permite a modelagem de condigoes de pressao
fisiologicas através do método acoplado LB-IB, mesmo em malhas pouco refinadas
como a testada. Vale a pena frisar que, no método de lattice Boltzmann, isto nao é
viavel com a abordagem tradicional de imposi¢ao da pressao total nas extremidades
do vaso. Veremos no proximo capitulo simulacoes do escoamento sanguineo em

segmentos arteriais especificos. Comparando os resultados de modelos 1D com
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Figura 4.28: Fluxos na entrada e saida do vaso provenientes das solugoes numéricas
ao oscilar pg com frequéncia de 2Hz (amplitude de 0,1mmHg) e py com frequéncias
de 2Hz, 4Hz e 8Hz (amplitude de 40mmHg), além do caso com py = 0.

modelos 3D e modelos acoplados 1D-3D.

Ressaltamos que estes resultados nao implicam que o escoamento sanguineo
em qualquer segmento arterial possa ser modelado com uma malha pouco refinada.
A necessidade de malhas mais refinadas surge em problemas com ntumeros de
Reynolds mais elevados ou comprimentos caracteristicos maiores. Pois, estes casos
requerem passos temporais menores (o que implica em 7 menor), que podem levar
a instabilidades numéricas se a malha nao for refinada o suficiente.

Repare que, nos exemplos apresentados no segundo teste, o passo temporal
foi o adequado para manter o ntimero de Mach abaixo de 0,1. Isto indica
que, para valores de Reynolds desta ordem ou maiores, o acoplamento com a
estrutura nao requer modifica¢ées no passo temporal do fluido. Algo semelhante
ocorre quando o comprimento caracteristico do vaso é maior que este e mantemos
0, > 30. Ambos casos, que requerem um passo temporal pequeno no LBM,
sao comumente encontrados em problemas de hemodinamica em artérias. Desta
forma, a introducao de paredes flexiveis em problemas de hemodinamica nao se
mostra custosa, pois, em muitos casos, nao afeta o passo temporal do fluido e o

acoplamento com a estrutura pode ser feito a cada 4 passos temporais do fluido.
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Contribuigoes do Capitulo

Neste capitulo apresentamos as metodologias propostas para modelar
interagoes do tipo fluido-estrutura, com foco na modelagem da interacao de
um fluido escoando internamente por estruturas tubulares com capacidade de

deformacao. As principais contribui¢oes do capitulo foram:

e a extensao e implementacao dos modelos usados de fronteira imersa para

problemas tridimensionais;

e a analise dos parametros numéricos introduzidos pela fronteira imersa e
pelo acoplamento com o LBM, através de experimentos numéricos de forma
a entender o impacto no modelo fisico e no desempenho computacional em

estruturas tubulares (Segoes 4.4, 4.5 e 4.6);

e a proposta e andlise do uso de passo temporais distintos para o fluido e

para a estrutura, visando reducdo de custo computacional (Segao 4.5);

e a proposta e teste de uma metodologia para a decomposicao do efeito da
pressao arterial em componentes hidrostatica e proveniente do gradiente
de pressao, visando manter a estabilidade e acuracia do método LB-IB
perante grandes variacoes da pressao hidrostatica, como ocorre no sistema

cardiovascular (Secao 4.6).

154



Capitulo 5

Acoplamento de modelos

dimensionalmente heterogeneos

Neste capitulo tratamos do acoplamento de modelos dimensionalmente
heterogéneos na modelagem de escoamentos incompressiveis em vasos deformaveis.
Esta abordagem visa, por um lado, reduzir o custo computacional das simulagoes
ao substituir porcoes tridimensionais do dominio por modelos simplificados
unidimensionais. Por outro lado, como dito na introducao, o principal interesse
neste tipo de abordagem surge no momento de definir as condigoes de contorno
para modelos tridimensionais quando isolados do resto do sistema. De fato, os
modelos unidimensionais sao capazes de prover o ambiente hemodinamico imposto
pelo resto do sistema cardiovascular (ou regices vasculares adjacentes) a um custo
relativamente baixo.

Os métodos numéricos usados para modelar o escoamento em dominios
tridimensionais e suas interagoes com estruturas foram detalhados nos capitulos
anteriores (modelagem de escoamentos em dominios rigidos nos Capitulos 2 e 3
e modelagem das interagoes fluido-estrutura no Capitulo 4). Enquanto o método
numérico adotado na modelagem de escoamentos de forma unidimensional serd
detalhado no presente capitulo, juntamente com o seu acoplamento aos métodos
anteriormente mencionados.

Comecamos este capitulo revisando os avangos feitos nos ultimos anos no

acoplamento de modelos tridimensionais a modelos simplificados na Secao 5.1.
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Para entao descrever as equacgoes de Navier—Stokes, condensadas a dimensao
axial em estruturas tubulares, e sua discretizacao através de um método de
diferengas finitas (DF) na Secdo 5.2. Em seguida, tratamos da estimativa de
perfis de velocidade consistentes com o regime do escoamento, assumidos a priori
no modelo unidimensional, através da composicao de solucoes de Womersley na
Secao 5.3. Verificamos e analisamos a implementacao deste modelo através de
simulagoes de escoamentos em vasos na Secao 5.4. O acoplamento entre este modelo
unidimensional e o modelo tridimensional descrito anteriormente é detalhado na
Secao 5.5, onde propomos também o uso de distintos esquemas numéricos de
acoplamento. Este modelo acoplado é testado em problemas académicos de
escoamentos em vasos na Secao 5.6. Por fim, aplicamos o modelo acoplado na
modelagem de escoamentos sanguineos em dois segmentos arteriais (de grande e
médio calibre), com geometria simplificada no formato cilindrico e condigdes de

escoamento fisioldgicas, na Segao 5.7.

5.1 Introducao

Devido ao alto custo computacional e aos, ainda, limitados métodos
disponiveis para aquisicao de imagens médicas, resulta quase impraticavel modelar
e simular computacionalmente de maneira detalhada (3D) a hemodinamica que
ocorre em todo o SCVH. Além disso, ao modelar tridimensionalmente segmentos
arteriais isolados surgem, naturalmente, incertezas sobre as condigoes de contorno
a serem impostas nos contornos artificiais que emergem ao realizar o isolamento do
distrito de interesse. Por isso, diante da necessidade de uma modelagem acurada
de escoamentos em distritos especificos de interesse levando em consideracao a
dinamica do sistema completo, foram introduzidos os modelos acoplados 1D-3D em
Formaggia (2001), Formaggia et al. (2003), Urquiza et al. (2006), Vignon-Clementel
et al. (2006), Blanco et al. (2007) e Blanco et al. (2010). A derivagdo destes
modelos pode surgir da andlise de equagoes diferenciais parciais [Formaggia (2001)],

principios variacionais [Blanco et al. (2007)] ou analises baseadas na impedancia
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[Vignon-Clementel et al. (2006)]. Nestes trabalhos foram empregadas aproximagoes
por elementos finitos para a resolugao do escoamento sanguineo no espaco 3D.

Assim sendo, a alternativa vidvel é modelar de maneira detalhada (3D) os
segmentos arteriais de maior interesse (hemodinamica local) e modelar de maneira
simplificada (1D) o restante do sistema (hemodinamica global). Nesta abordagem,
apos o modelo global 1D ser calibrado, este é usado como um fornecedor de
condicoes de contorno auto-adaptativas para os modelos 3D.

Neste trabalho propomos um modelo de acoplamento 1D-3D sendo que na
parte unidimensional usaremos um método de diferencas finitas e na parte 3D
usaremos o LBM. Escolhemos o método explicito de diferengas finitas (assim como
o LBM), proposto por Kufahl e Clark (1985), para o modelo unidimensional,
visto que este usard um passo temporal ao menos tao pequeno quanto o do LBM.
Este estudo esta focado no acoplamento entre estes modelos e suas peculiaridades
quando tratamos do escoamento sanguineo em vasos de diferentes calibres. Por
isso, nos limitaremos a modelagem de segmentos arteriais, porém este estudo pode
ser estendido a redes arteriais complexas sem maiores modificacoes no que tange

ao acoplamento.

5.2 Modelo 1D

Nesta secao detalharemos o modelo unidimensional derivado das equacoes de
Navier—Stokes (2.51), onde sao tomados valores médios das quantidades de interesse
sobre as segoes transversais dos vasos (Segao 5.2.1). Em seguida, estudaremos o
método numérico de diferengas finitas proposto por Kufahl e Clark (1985) para

discretizar tais equagoes (Secao 5.2.2).

5.2.1 Equacgoes de balanco

No modelo unidimensional das equagoes de Navier—Stokes as quantidades de
interesse sao o fluxo através de uma segao transversal do vaso, a pressao média e a

area desta secao. No modelo apresentado a seguir as curvaturas dos vasos nao sao
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consideradas e o perfil de velocidade pode assumir formas gerais.

Os detalhes sobre a deducao destas equagoes a partir das equagoes
tridimensionais podem ser encontrados nos trabalhos de Hughes e Lubliner (1973)
e Wan et al. (2002).

No modelo unidimensional o balanco da quantidade de movimento é dado
por:

St (e )+ FER + 27wR0<Z =0, (5.1)

oQ 0 ( Q2) Adp Q
onde () representa o fluxo, p representa a pressao e A a area de uma secao
transversal. Além disso, os termos « e ¢ dependem do perfil de velocidade assumido

para efetuar a reducdo ao problema unidimensional (assumindo valores constantes

no caso de perfil parabdlico ou plano), conforme abaixo:

A 4
a = —/ u’dA =  «a= - (com perfil parabdlico) (5.2)
@ Ja 3
e
0N} 4
<=5 . = ¢= "R (com perfil parabdlico), (5.3)
onde
t A
Ot z,r) = L2140 (5.4)
Q
No caso de um perfil parabdlico, temos os valores constantes « = 4/3 e
¢ = —4/Ry e, no caso de um perfil plano, temos a = 1 e ¢ tende a infinito.

O balango de massa é feito através da equivaléncia entre a variagao temporal

da area e a variacao espacial do fluxo, conforme:

0A  0Q

= T =0 (5.5)

Neste trabalho, o comportamento constitutivo da parede arterial sera

modelado como puramente elastico, da forma:

Eh A
s =m+ (4 1), A= (5:6)
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onde F é o mdédulo de elasticidade, R o raio da artéria, h a espessura da parede
arterial e o indice 0 indica valores de referéncia.
Assim, podemos reescrever a equagao constitutiva (5.6) da forma:

VA= \/Zo[(p—po)%ﬂ] (5.7)

e, portanto,

0A Ry

Tal relacao sera usada na discretizacao do modelo continuo, apresentada a

seguir.

5.2.2 Esquema de diferencgas finitas

Para discretizar estas equacoes, optamos pelo método explicito de diferencas
finitas (DF) proposto por Kufahl e Clark (1985). Esta escolha se deve ao fato
de este método conseguir modelar de forma satisfatoria o escoamento sanguineo,
mesmo em regides com anastomoses e circuitos fechados (como no circulo de Willis),
sendo ao mesmo tempo um método de facil implementacao computacional. A
escolha de um método explicito também é conveniente pois o acoplamento com
o modelo explicito tridimensional se dard a cada passo temporal (o qual j& é
pequeno). Entretanto, este tltimo fato poderia ser contornado se usados métodos
numéricos implicitos para o problema 1D.

Neste método numérico, a pressao (e a drea) e o fluxo sdo calculados em
pontos alternados, conforme ilustrado na Figura 5.1. De forma que os pontos onde
a pressao é calculada estdo a meio passo espacial (Az/2) de distancia dos pontos
onde o fluxo é calculado.

O processo de discretizagao das equagoes de balango da massa (5.5) e do
momento (5.1) é detalhado a seguir [Kufahl e Clark (1985)]. Empregando a relagao:

0A  9poA

Py (5.9)
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Q ‘pla p a
\\/ NP2 /\/

A A
T — Az I—TI T x+7r T+ Az

Figura 5.1: Ilustracao da intercalacao dos nds onde sao calculados a pressao e o
fluxo no modelo 1D por diferencgas finitas.

a equagao do balango de massa (5.5) fica:

dp 1 0Q

Faremos as seguintes aproximacoes nas derivadas parciais, considerando um

ponto na posigao x + Ax/2:

t+At 4

P t+AL pz Ar — pw Az
op ~ T T (5.11)
Ot |\ e At
2
o t t Nt
oQ ~ Goras = Qo (5.12)
ox o+ 2 Az
para chegar a versao discretizada da equacao de balanco de massa:
1 At
A t t
p;i% = Dppde — @E< vrie — @) (5.13)
p

onde, da equacao (5.8), temos:

OAl
dp ot

Ry
=—2./A A 5.14
ae  Ehy Ve (5.14)
Para discretizar a equagao de balango da quantidade de movimento,

aproximamos a derivada temporal, considerando um ponto na posicao x, da forma:

t+At Qt+At Qt
At

9Q

1
| (5.15)
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e as derivadas espaciais segundo a orientagao do fluxo, se Q(x,t) < 0, temos:
QN[ (@) — 0(QL)°
835 vy . At Az

x
LAY

aQEAQL [y — Ay
- (A a)? [ Az

=5

} (5.16)

e, se Q(z,t) > 0, temos:

().~

- (@) = 0 20 (@rnn)?
A Az

x

t+ AL —A  Ax
O‘ﬁ Mg { v— } (5.17)

O termo da derivada espacial da pressao ¢ aproximado da forma:

A A L8Py A — A 8P,

pAa:

+At

Adp z (5.18)

,0890

Logo, o modelo resulta nas seguintes equacoes para atualizagao da pressao e

do fluxo:
1 At
t+At t t
— - Q, 1
7 ﬁx( z+Ax ) (5 9)

Eho 0 a+4E

Ppyas = Popaz ™ g,

2

atx—i—Ax( :I:+Ax) B am(th) + 27TI/R0§ th ] }
t
s (gt 4ye) 2

1 At athfc Ax-i— A;—%
(AL, )? Az

t+AE t t t+AE  pt A
@ {Q L)A (Al”rz Poyhe — AP >

_|_

+Ax

/ ., para Q(z,t) <0 (5.20)
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1
Qt+At {Qt { ( At 5P t+At At a pt+At )
pA T+ == x+
tetN2 ¢ 2 t
Oéx(Qz) At ax—iﬂ( z—Aw) + 27TVRO§ Qx :| }
e (i)

t gt
1 —At « Qt Am+% Azf%
(AL A.)? Az

T

/ . para Q(z,t) > 0. (5.21)

Perceba que o termo ¢ assume valores que tendem a infinito sempre que )
tender a zero, o que ocorre em alguns dos exemplos apresentados neste capitulo.
Uma forma de superarmos isto seria impondo um valor limite para este termo,
porém se tem que definir qual seria este valor limite de forma que nao gere
instabilidades na simulacao e ainda aproxime de forma correta o problema.

A alternativa que propomos aqui é a seguinte mudanca de varidvel:

¢ =4Q, (5.22)

a qual faz com que o novo termo (¢*) deixe de tender a infinito quando @ tende

a zero. Com isso, modificamos as equagoes de diferencas finitas da atualizacao do

fluxo (5.20)-(5.21) para:

t+AE t t t+AE gt t+At
@ {Q [pA (Axﬂ Poyhe = A 8P >

t t . t 1
aa:JrAx( xjAaz) a:c(Qz) + 27T1/R0§* :| }
Aoraeie (A s+ A, ) /2
T— 5 T+ 5

LA Q LQt A;+% - Atx—%
(AL )2 Az

)

+

_,’_Ax

/

,  para Q(z,t) <0 (5.23)
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1
2
ol (OE)2 — of t 2 1
+ x(Qm) At m—iv( IE—A(E) + 27TI/R0§* :| }
pbe DT (A;_% + A;M) /2

| a @ (A A
(Af A.)? Ax

T

/ . para Q(z,t) > 0. (5.24)

Repare que as equagoes (5.23)-(5.24) nao possuem mais o termo de fluxo que
existia nas equagoes (5.20)-(5.21). Portanto, se torna necessario que o fluxo inicial
esteja consistente com a solucao do problema, mesmo em problemas que atingem
um estado estaciondrio ou periédico, pois o mesmo deixa de ser corrigido pelas

equacoes.

5.3 Perfil de velocidade composto

O perfil de velocidade do escoamento pode afetar de forma significativa os
resultados de uma simulacao, em especial quando as frequéncias caracteristicas da
curva de fluxo estao associadas a altos nimeros adimensionais de Womersley. Por
isso, vamos explorar nesta secao uma abordagem para aproximar o perfil transiente
associado a curva de fluxo em um segmento unidimensional.

No modelo unidimensional, o perfil de velocidade assumido afeta os valores
dos parametros « e ¢ (ver equagoes (5.2) e (5.3)). Como vimos anteriormente, no
caso de um perfil parabdlico, temos os valores constantes & = 4/3 e ¢ = —4/ Ry e no
caso de um perfil plano temos o = 1 e ¢ tende a infinito. Mas, estes valores podem
variar significativamente com outros perfis mais complexos, afetando o escoamento.

Esta secao comeca com o detalhamento da abordagem de construgao do
perfil de velocidade a partir da composicao de solugoes de Womersley referentes
as frequéncias que caracterizam o escoamento (Segao 5.3.1). Em seguida,
apresentamos o esquema iterativo para aproximar o perfil composto em um

escoamento unidimensional (Segao 5.3.2).
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5.3.1 Composicao das solugoes de Womersley

Usando a teoria de Womersley vamos propor uma forma de aproximar o perfil
de velocidade no modelo 1D (o qual necessita desta informacgao a priori), baseada
no trabalho de Reymond et al. (2009).

Consideremos inicialmente o escoamento em um tubo cilindrico rigido sujeito
a um gradiente de pressao com variagao temporal senoidal, conforme ilustra a
Figura 5.2. Onde os valores de a e ¢ do modelo 1D podem ser calculados a partir

do perfil de velocidade deste escoamento.

I LX !
}R
"\ Din Pout

Figura 5.2: Figura ilustrativa do escoamento de Womersley em 3D e sua
simplificagdo para um segmento 1D (vermelho).

A solucao analitica do campo de velocidade deste problema é dada por

[Womersley (1955)]:

. Jo(k5i3/2)
o |-G -
TR? [1 21 (13/2) ] ’

T kB2 o (ki3/2)

u(r,t) = Re (5.25)

onde Jy(+) e Ji(+) sdo as fungoes de Bessel de primeira espécie e ordens 0 e 1,7 é a
unidade imagindria, K = Ry/n/v é o numero de Womersley. Onde assumimos que

o fluxo é caracterizado pela amplitude Q € C e frequeéncia n, da forma:

Q(t) = Re { Qe }
= Re {[A — iB][cos(nt) + isin(nt)]} (5.26)
= Acos(nt) + Bsin(nt).
De forma geral, o escoamento em um vaso arterial do SCVH apresentara uma
série de frequéncias caracteristicas. Portanto, nosso interesse é discretizar uma
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curva de fluxo nas componentes de frequéncia, de forma que possamos calcular
o perfil de velocidade gerado por cada frequéncia discreta e, com isto, aproximar
o perfil de velocidade deste escoamento. Aplicando a transformada discreta de
Fourier, podemos aproximar a curva de fluxo com n frequéncias, associadas ao

periodo T', como:

n—1
Q(t) ~ Qo+ Y Re { Qpe |
h=l (5.27)

n—1

= Qo + Z[Ak cos(nxt) + By sin(nyt)],

k=1

onde 1, = 27k/T.
Assim, o perfil de velocidade pode ser aproximado pela composicao dos perfis
de Womersley com os niimeros de Womersley associados a cada frequéncia discreta

usada, da forma:

2 r? —
u(r,t) & — (1 —~ ﬁ) Qo + ;uk(r, t), (5.28)
onde os perfis sao dados pela solugao do escoamento de Womersley (5.25), da forma

R [1 B Jo('ikﬁ'ig/z)}
k Jo(k1*/2) it

T R? [1_ 2J1 (kyi3/2) ]

K372 Jo(kpi3/2)

ug(r,t) = Re (5.29)
Esta abordagem esta baseada no escoamento em tubos rigidos, porém vamos
assumir que é valida no caso de vasos deformaveis devido a baixa velocidade radial

quando comparada com a axial.

5.3.2 Esquema iterativo para obter o perfil de velocidade

Vamos descrever a seguir o esquema iterativo proposto para aproximar o
perfil de velocidade em um segmento unidimensional.
Como descrito acima, a curva de fluxo no intervalo da simulagao determina

um perfil de velocidade que pode ser composto por solucoes do escoamento de
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Womersley. Porém, assumindo este perfil de velocidade transiente o escoamento
serd modificado e, portanto, a curva de fluxo sera afetada, modificando as distintas
componentes de frequéncia. Por isso, necessitamos de um processo iterativo para
encontrar este perfil de velocidade.

O esquema proposto consiste em usar a curva de fluxo da solugao do problema
unidimensional para estimar o perfil de velocidade transiente composto através
das solugoes conhecidas de Womersley, para entao voltar a simular o problema
unidimensional com o novo perfil transiente. Isto é, uma abordagem de iteracoes
sucessivas. Seguindo este processo até que o seguinte critério de convergéncia seja

satisfeito para cada n6 do dominio 1D:

1 n___ %n
N—TZW <eg, (530)

onde Np é o nimero de instantes temporais usados para representar a curva de
fluxo e m representa a iteracao.

[lustramos na Figura 5.3 o fluxograma do esquema iterativo para obtencao do
perfil de velocidade composto. Como condigao inicial (etapa (A)) pode-se assumir
um perfil de velocidade parabdlico ou plano (constante no tempo) para entao iniciar
o processo iterativo. Mais detalhadamente, considerando que na iteracao m + 1
temos da iteracao anterior, em cada ponto do domfnio 1D, o fluxo (Q7p,,) e os
termos o) e " calculados a partir do perfil estimado, em Ny instantes de tempo,
vamos usar uma abordagem do tipo Gauss—Seidel para calcular o fluxo através da

simulagao do escoamento 1D (etapa (B)) da forma:
s <= Solugao 1D [, "], n=1,...,Nr, (5.31)

e os termos do perfil de velocidade a partir do escoamento (etapas (C) e (D)), da
forma:

(ot o) < Estimativa perfil[Q75 L], n=1,..., N, (5.32)
onde os termos entre colchetes simbolizam os dados usados em cada etapa.
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Ressaltamos que a estimativa do perfil de velocidade pode ser realizada de forma
independente para cada né do dominio 1D, porém a solucao do escoamento 1D

necessita dos perfis em todos os nés.

[ Condig¢des iniciais J (A)

Y
[ Simulagao do escoamento 1D J (B)

Y

[Estimativa dos perfis compostos} (C)

Y

Calculo do termos do perfil J (D)

loop
iterativo

Fim

Figura 5.3: Fluxograma do esquema para estimar o perfil de velocidade transiente
em um escoamento unidimensional.

A introducao de um termo de relaxamento pode acelerar e estabilizar este

esquema iterativo, sendo feita da forma:

Qg’gﬁ}l < Solucao 1D[wa7’f‘ + (1 —w)a™ we™+ (1 — w)gﬁ"‘l] (5.33)
e
(aptt, o) < Estimativa perfil[wQ77 ) + (1 — w)Q7p ] (5.34)

paran =1,..., Np.

Perceba que esta técnica pode ser usada para aproximar o perfil de velocidade
mesmo nos casos em que simulamos um escoamento unidimensional acoplado a
um escoamento tridimensional. Onde se sugere modelar todo problema de forma
unidimensional no momento da estimativa dos perfis velocidade para manter o

baixo custo computacional.
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Na Secao 5.7.2 aplicaremos esta técnica para estimar os perfis de velocidade

de um escoamento sanguineo na aorta abdominal.

5.4 Validagoes e exemplos numeéricos do modelo 1D

Nesta se¢ao, vamos analisar escoamentos em tubos através da sua modelagem
unidimensional pelo método numérico apresentado neste capitulo. Aqui visamos
validar a implementacgao e verificar a influéncia do perfil de velocidade assumido
nos resultados de problemas transientes.

Na Secao 5.4.1, modelamos o escoamento estacionario de Poiseuille. Em
seguida, na Se¢ao 5.4.2, modelamos o escoamento transiente de Womersley, onde
exploraremos a influéncia do perfil de velocidade para nimeros de Womersley altos.

Neste problemas vamos usar um valor para o coeficiente de elasticidade (E)
grande o suficiente para que a area da se¢ao transversal do vaso se mantenha quase

constante, visando modelar um vaso sem complacéncia.

5.4.1 Escoamento de Poiseuille

Apresentamos inicialmente a implementacao do escoamento estacionério de
Poiseuille usando o método proposto por Kufahl e Clark (1985), detalhado na
Secao 5.2.2. Este problema foi escolhido para fins de validacao da implementacao
por possuir solucao analitica. Para este problema, vamos assumir o perfil
parabdlico para o campo de velocidade, portanto temos os seguintes valores

constantes para os termos dependentes do perfil de velocidade:

A 5 4 Adu(t,x,r) 4
_ 2 dA = = b S et A - .
a o /Au 5 ¢ 0 or . R (5.35)

Na modelagem unidimensional o tubo cilindrico é representado por uma
linha com os valores médios da velocidade e pressao sobre cada secao transversal,
conforme ilustrado na Figura 5.4.

A solucao das equagoes de Navier—Stokes pode ser achada de forma analitica
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Figura 5.4: Figura ilustrativa do escoamento de Poiseuille em 1D.

neste caso simples e ¢ descrita pelas seguintes equacoes

_Ap

Uy (r) = 4Vp(R —r)?
u, = 0,
Y (5.36)
u, =0,

p(.l", Y, Z) = Din + Z'Ap,

onde p é a pressao do fluido, Ap = (Pout — Pin)/ L+ é 0 gradiente de pressao e r é a
distancia ao eixo do vaso.

Como o escoamento de Poiseuille nao depende da coordenada axial, podemos
resolvé-lo no modelo unidimensional independentemente do ntimero de nés usados
na discretizacao. Isto nao ocorre na modelagem tridimensional, pois a secao
transversal depende da discretizagao neste caso.

Simulamos o escoamento de Poiseuille com Reynolds de 1 a 1000 no modelo
1D usando apenas 3 nés. Para alterar o nimero de Reynolds modificamos a
viscosidade do fluido. Verificamos que o escoamento é estavel independentemente
do nimero de Reynolds, desde que o nimero de Mach seja mantido baixo. Em
todos os casos o erro relativo maximo foi da mesma ordem, préximo de 1075, e
proveniente da complacéncia quase infima do vaso.

Neste problema, a estabilidade do modelo passa a depender da relacao entre
0 passo temporal e as variacoes da area transversal, dependente do coeficiente de
elasticidade (F), e das variagoes da pressao.

Como a simulacio de um escoamento unidimensional tem custo
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computacional muito menor que a de um escoamento tridimensional, vamos adotar
nas simulagoes um passo temporal menor que o necessario para o modelo 1D. De

forma que nao iremos investigar aqui o passo temporal ideal para cada caso.

5.4.2 Escoamento de Womersley

A segunda implementacao desta secao trata do escoamento transiente
de Womersley em um tubo cilindrico (ver Segao 3.3.2) modelado de forma
unidimensional (ver Figura 5.2).

Em escoamentos com numero de Womersley alto se estard cometendo um
erro significativo ao assumir um perfil de velocidade parabdlico para o modelo 1D.
De fato, ao modelar o escoamento de Womersley com Wo =5 e Re = 100 em um
tubo com relacao de aspecto 2/1 (R = 0,5 ¢m), obtemos curvas de fluxo com 30%
de erro em relagao a solugao analitica. Mostramos na Figura 5.5 as curvas de fluxo
médio no tubo, obtidas da solu¢do numérica com perfil parabdlico (vermelho) e
da solugao analitica do escoamento de Womersley (verde), ao longo de 6 periodos.
O perfil parabdlico superestima os valores de fluxo, pois no periodo caracteristico

curto deste problema o perfil nao se desenvolve até o perfil parabdlico como estamos

assumindo.
3
08 fluxo (cm®/s)
’ ‘ fluxo numérico——
06!

fluxo analitico —— |
041
0,2} /
0,0t
-02}
-04}

-06}

-0,8

Figura 5.5: Curvas de fluxo médio no tubo ao longo de 6 periodos, obtidas
da solugdo numérica com perfil parabdlico (vermelho) e da solugdo analitica do
escoamento de Womersley (verde).

Por isso, vamos usar o perfil de Womersley conhecido da solucao analitica

170



(equagao (3.16)) para calcular os termos « e ¢ (ver equagdes (5.2) e (5.3)), variantes
no tempo. Conforme mostramos na Figura 5.6, estes valores possuem assintotas

verticais nas singularidades que ocorrem quando o fluxo tende a zero.
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Figura 5.6: Valores dos termos « (acima) e ¢ (abaixo) do modelo 1D ao longo de
um ciclo do escoamento com Wo = 5.

Como, no escoamento de Womersley, a velocidade do fluido é constante
na direcao axial em um dado instante temporal, o termo « nao influencia
significativamente a solugao por multiplicar um termo da derivada espacial do
fluxo. Portanto, vamos manté-lo fixo igual a 1 (valor referente a um perfil plano).
Para contornar as singularidades nos valores de ¢ tentamos inicialmente limita-lo
a um valor méaximo e um minimo, porém o modelo 1D se mostrou sensivel a esta
escolha e surgiram perturbagoes na solucao pela irregularidade da curva de ¢. Por
isso, vamos cancelar o termo de fluxo que o divide com o presente na equacao de

balango da quantidade de movimento (5.1). Isto é, substituimos ¢ por ¢* (= ¢@),
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conforme detalhado na Secao 5.2.2. Na Figura 5.7 mostramos a curva de ¢* ao

longo de um ciclo.

20 ! ! ! ! ! ! ! ! !
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Figura 5.7: Valores do termo ¢* = ¢) do modelo 1D ao longo de um ciclo do
escoamento com Wo =5 e Re = 100.

Usando estes valores de ¢*, o fluxo da simulagdo numérica (vermelho) se
torna consistente com a solugao analitica de Womersley (verde), conforme vemos
na Figura 5.8. Lembrando que, ao fazer esta troca de variavel, a condicao inicial

deve ser consistente ou a curva de fluxo ficara deslocada.

—— solug¢ao numérica 1D
— solu¢ao analitica

fluxo (cm3/s)
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Figura 5.8: Comparacao do fluxo médio no tubo obtido do modelo 1D (vermelho),
com ¢* do perfil de Womersley, e da solucao analitica do escoamento de Womersley
(verde) ao longo de 6 ciclos.

Em conclusao, as principais diferencas observadas na Figura 5.5 surgem
porque os efeitos viscosos levados em conta por meio da hipotese de perfil parabdlico
sao significativamente diferentes dos efeitos viscosos no caso de fluxo pulsatil.

Como veremos na Segao 5.7, sobre a modelagem do escoamento sanguineo, o perfil
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de velocidade assumido também influencia significativamente nas curvas de fluxo

obtidas pelo modelo 1D.

5.5 Acoplamento entre o modelo 1D e o modelo 3D

Nesta secao vamos explorar as possiveis formas de acoplamento entre os
modelos 1D e 3D e os esquemas numéricos que podem ser usados para realizar tal
acoplamento.

Como condigoes de acoplamento entre os modelos 3D e 1D devemos ter a
conservacao da massa e o equilibrio de esforcos na interface de acoplamento, o que
implica na classe de modelos com a qual estamos trabalhando a continuidade da
pressao nestas interfaces de acoplamento I';. Assim, tais condi¢oes de acoplamento

podem ser escritas da forma:

QIP = / uw’® .ndly, i=1,...,N; (Acoplamento 3D—1D)
L (5.37)

=p°, i=1,...,Ny (Acoplamento 1D—3D)
ry;

p3D

onde N, é o niimero de faces de acoplamento, QP e p!P sao o fluxo e a pressao
dados pelo modelo unidimensional no ponto correspondente a face de acoplamento

3D 530 a pressao e a velocidade no modelo 3D.

I'; de normal n e p?P e u

No método proposto a seguir vamos transferir o fluxo do modelo 3D para o
1D e a pressao do modelo 1D para o 3D. Pode-se fazer o acoplamento de diferentes
formas, porém adotamos esta por permitir que o modelo 3D desenvolva o perfil de
velocidade na interface, sem que seja imposto.

Destacamos também a importancia de modelar a complacéncia dos vasos de
forma equivalente. Como vimos anteriormente, a area de uma secao do vaso no
modelo 1D segue a equagao:

VA = \/A_o{(p — po)Ei,fzo + 1} (5.38)
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e, portanto o raio varia da forma:
Ry
= —po)———+ 11. .
R = Ry {(p pO)Eho + } (5.39)

Por outro lado, no modelo 3D temos que o deslocamento de um né da parede

na direcao radial ocorre da forma:

F
X=Z-—, (5.40)
ky
ou seja, o raio se modifica da forma:
F
R=R,— =%, (5.41)
ky

sendo Fr a componente da forca na direcao radial.
Assumindo que, como feito no modelo 1D, a pressao ¢é a principal responsavel

pelo deslocamento da parede na diregao radial, teremos de (5.39) e (5.41) a relacao:

Ry (p — po)
R —po)=—+1| =Ry+ ———= 5.42
logo, chegamos a relacao de equivaléncia entre os modelos:
Ehy
k= —-. 5.43

Portanto quando modelarmos a parede de um vaso através de um modelo
acoplado 1D-3D estaremos respeitando a relagao (5.43).

Vamos ver a seguir alguns dos diferentes esquemas numéricos para realizar
este acoplamento entre os modelo 1D e 3D (Segao 5.5.1) e as particularidades do
acoplamento entre os métodos numéricos de diferencas finitas e lattice Boltzmann
(Segao 5.5.2). Tais esquemas serao testados nos exemplos numéricos das Segoes 5.6

e H.7.
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5.5.1 Esquemas numéricos de acoplamento

Propomos a seguir esquemas numéricos de acoplamento baseados no método

Gauss—Seidel (i.e. usando a informagcao mais atual disponivel):

e (1) Gauss—Seidel: nesta abordagem resolvemos de forma explicita o
acoplamento entre os modelos 1D e 3D. Mais detalhadamente, podemos
comegar realizando um passo temporal do modelo 1D e passar a pressao
atualizada na interface para realizar um passo temporal do modelo 3D.
Para, em seguida, realizar o passo temporal seguinte do modelo 1D com o

fluxo recém obtido na interface do modelo 3D.

e (2) Gauss—Seidel + interpolacao: esta abordagem pode ser usada quando
o passo temporal do modelo 1D é menor que o passo do modelo 3D. Nela
acrescentamos ao esquema (1) uma interpolagao linear (podendo ser de
mais alta ordem) do fluxo do modelo 3D na interface passado ao modelo

1D, para evitar grandes saltos e manter o modelo 1D estavel.

e (3) Gauss—Seidel + iteragoes: aqui introduzimos ao esquema (1) iteragoes
da resolucao de um passo temporal dos modelos 1D e 3D até que um critério
de convergeéncia seja atingido. Adotamos a seguinte condicao, baseada
na variacao relativa da pressao do modelo 1D em cada interface entre as

iteracoes m e m + 1:

1D 1D
Pim+1 — Piim

<e, t=1,...,Ng. (5.44)
pmax

e (4) Gauss—Seidel + iteragoes + sub-relaxagdo: para aumentar a

estabilidade e acelerar a convergéncia do esquema (3), propomos ainda

o uso de um parametro de sub-relaxacdo (w) para as informacoes

transmitidas entre os dois modelos, da forma:

m—1

= / [wud? + (1 —w)ud? ] -ndly, i=1,...,Nzy (5.45)

i
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Py = wp;?w +(1— w)p;};, i=1,...,Ng. (5.46)
r;

Observe que diferentes combinagoes destes esquemas podem ser usadas. Na
Secao 5.6, testaremos estas combinacoes e seus efeitos na estabilidade, acuracia e
custo computacional de simulagoes.

Mostramos na Figura 5.9 o fluxograma do método acoplado 1D-3D, com
detalhamento das rotinas do modelo 1D e das rotinas de acoplamento, onde At
¢ o passo temporal do modelo 1D e Aty é o passo temporal do fluido no modelo
3D. Neste fluxograma incluimos todos os esquemas numéricos para o acoplamento
descritos acima. Onde o esquema (2) inclui no fluxograma a rotina (D) e o loop
no tempo com passo Aty, o esquema (3) inclui o loop iterativo 1D-3D e o esquema
(4) inclui o relaxamento mencionado entre a troca de informagoes dos modelos.

A rotina (I), de atualizacao da parte 3D no dominio correspondente, refere-se
a solugao de um passo temporal do problema tridimensional (fluido e estrutura, se
presente). Ou seja, esta rotina pode representar os passos descritos no fluxograma
da Figura 2.1 (rotinas (B)-(D)) em problemas somente do escoamento de fluidos
ou os passos descritos no fluxograma da Figura 4.2 (rotinas (B)-(H)) em problemas
com interacao fluido-estrutura. No caso do uso de passos temporais maiores para
a estrutura que para o fluido, o loop com passo Aty do fluxograma da Figura 4.14

seria substituido pelo loop com passo At do fluxograma da Figura 5.9.

5.5.2 Acoplamento entre os métodos de DF e LB

Nesta secao vamos explorar os detalhes do acoplamento entre os métodos de
diferencas finitas (usado no modelo 1D) e de lattice Boltzmann (usado no modelo
3D).

Como vimos acima, o modelo 1D ira receber o fluxo proveniente do modelo
3D e transmitir a pressao em retorno. Este fluxo é calculado integrando-se a
componente normal da velocidade do modelo 3D na interface de acoplamento,
conforme escrito na equacao (5.37). A pressao obtida do modelo 1D é imposta

como condicao de contorno no modelo 3D, nas mesmas células usadas para calcular
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Figura 5.9: Fluxograma das rotinas do método acoplado 1D-3D implicito com
iteragoes sucessivas do método de Gauss—Seidel.

o fluxo.

Ja no modelo 1D, visto que o fluxo e pressao sao calculados em pontos
intercalados no método de diferencas finitas escolhido (ver Figura 5.1), optamos por
usar um ponto onde se calcula o fluxo para representar a interface de acoplamento

entre os modelos. De forma que o fluxo recebido do modelo 3D é diretamente
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imposto como condi¢ao de contorno do modelo 1D. Por outro lado, temos que
estimar a pressao no ponto de interface do modelo 1D, pois a mesma é calculada
a meio espacamento de distancia na direcao do interior do dominio. Para isso,
fazemos uma extrapolagao linear dos valores da pressao nos dois nés mais proximos,
da forma (supondo que os nés mais proximos estejam na diregdo decrescente da
coordenada espacial):

3 1

Po R Py as = D, a8 (5.47)

Um aspecto importante dos métodos explicitos é a localidade do acoplamento
quando propomos um esquema iterativo (ver Segao 5.5.1). Isto ocorre porque
a propagacao das informagoes nestes modelos tem uma velocidade caracteristica
finita, ou seja, a por¢cao do dominio que irad influenciar no acoplamento definido em
um passo temporal At (maximo entre os passos temporais dos dois modelos) é a que
estiver a uma distancia menor ou igual a percorrida pela velocidade caracteristica
neste intervalo de tempo. Em outras palavras, a cada iteracao do esquema de
acoplamento entre os modelos teremos que simular a porcao correspondente de
cada dominio (1D e 3D). O ideal é nao definirmos o passo temporal da parte
tridimensional menor que o da parte unidimensional, pois assim somente as
células a uma distancia Ax (vizinhas) da interface de acoplamento participarao
do esquema de acoplamento iterativo no modelo 3D.

A cada iteracao iremos aplicar os passos descritos a seguir, seguindo o
fluxograma da Figura 5.9. Vamos assumir que o passo temporal do modelo 3D
¢ maior ou igual ao passo temporal do modelo 1D.

No modelo 3D, na etapa (B), poderiamos fazer a colisdo, a imposigao
de condigoes de contorno e a propagacao (ver Figura 2.1) nas células vizinhas
a interface de acoplamento. Mas, veja que nas células de fronteira, apds a
propagacao, nao temos como calcular a velocidade, pois é conhecida somente uma
parte da distribuicao das particulas f; (ver Figura 2.5 para maior clareza). Por isso,
vamos calcular o fluxo segundo as velocidades calculadas na etapa de imposicao

de condigoes de contorno. Pela equagao (2.43), vemos que a velocidade na dire¢ao
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normal a interface pode ser calculada conhecendo-se a pressdo a ser imposta (a
partir da qual se determina a densidade). Como iremos impor a mesma pressao
em todas as células de uma interface, podemos calcular uma tinica vez por passo
temporal a parte da equacao (2.43) que depende diretamente das distribuigoes
fi, ficando o fluxo como uma funcao escalar da pressao. Isto significa que para
realizar m iteragoes, no modelo 3D, temos que (etapa (B)) construir uma tunica
vez a funcao escalar (percorrendo as células da interface), que terd como entrada
a pressao do modelo 1D, e (etapa (C)) obter m vezes o fluxo a partir desta fungao
escalar. Por isso, além de ser um acoplamento local, no sentido de estar restrito
as células da fronteira de acoplamento, temos a vantagem de precisar percorrer as
células da fronteira uma tinica vez por passo temporal. Existem outras alternativas
para calcular o fluxo a ser informado para o modelo 1D (por isso mostramos o loop
iterativo 1D-3D comegando na etapa (B)), ao reordenar as etapas do LBM. Porém,
esta forma apresenta um custo computacional menor e prové resultados acurados,
como veremos nos exemplos das proximas secoes.

No modelo 1D devemos determinar qual a por¢cao do dominio que influencia
a interface de acoplamento, caso tenha um passo temporal menor que o do modelo
3D. Para entdo, seguir as etapas de interpolagao do fluxo (D), atualizacao da
pressao (E), da drea (F) e do fluxo (G) somente nesta por¢ao do dominio (visando
reduzir o custo computacional) até que chegue o préximo instante de interagao
com o modelo 3D. Na sequéncia, a pressao é transmitida ao modelo 3D da forma
apresentada na equagao (5.47). Com isto, temos que no modelo 1D o acoplamento
também tem uma caracteristica de localidade, sendo que a porcao do dominio
envolvida neste processo sera proporcional a relacao entre os passo temporais do
modelo 3D e do modelo 1D (At;/At;).

Apé6s ser atingida a condigdo de convergéncia (equagdo (5.44)) do
acoplamento 1D-3D, é simulado um passo temporal em todo o dominio 3D e em
todo o 1D, de maneira que obtenhamos a solucao do escoamento convergido em

ambos os modelos para aquele passo de tempo.
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Com isso, concluimos que o acoplamento iterativo 1D-3D introduz um
pequeno custo computacional, se comparado com o custo de resolver as equacoes
do LBM em todo o dominio. Além disso, este loop iterativo é considerado
independente do loop iterativo fluido-estrutura (da Figura 4.2), no caso de
problemas com interacao fluido-estrutura implicita, sendo ambas etapas calculadas

em momentos distintos de cada passo temporal.

5.6 Validagoes e exemplos numéricos do modelo acoplado 1D-3D

Nesta secao vamos apresentar dois exemplos académicos de escoamentos
em tubos cilindricos, onde visamos explorar a viabilidade da substituicao de
segmentos tridimensionais por segmentos unidimensionais. O principal ponto a
ser explorado é a influéncia da condicao de acoplamento na acuracia, estabilidade
e custo computacional das simulagoes.

Primeiramente vamos estudar o acoplamento do modelo 1D com o modelo
de dominio nao deformavel em 3D, empregando o escoamento de Womersley na
Secao 5.6.1. Para entao, modelar novamente este escoamento, porém com paredes
deformaveis no modelo 3D (Secao 5.6.2), onde podemos verificar a equivaléncia dos

dois modelos usados para a estrutura.

5.6.1 Escoamento de Womersley em tubo rigido

Neste primeiro problema vamos modelar o escoamento de Womersley em um
tubo, caracterizado pelas quantidades adimensionais Re = 100 e Wo = 5. Onde a
parte tridimensional em um dominio nao deformével (sem interagoes entre fluido
e estrutura), como foi feito na Se¢ao 3.3.2. Enquanto no modelo 1D vamos usar
um coeficiente de elasticidade grande o suficiente para que as variagoes da area do
vaso sejam despreziveis.

Na Figura 5.10 ilustramos o esquema de acoplamento das geometrias dos
modelos 1D (diferencas finitas, DF) e 3D (método de lattice Boltzmann, LBM) na

modelagem do escoamento em um tubo cilindrico.
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Figura 5.10: Iustragao do esquema de acoplamento, feito entre o modelo 1D (DF)
e o modelo 3D (LBM), na modelagem do escoamento de Womersley em tubos
rigidos.

Na Tabela 5.1 apresentamos a influéncia dos diferentes esquemas de
acoplamento entre os modelos 1D e 3D (apresentados na Segao 5.5) no erro relativo
méximo, em relagdo & solucao analitica em tubos rigidos (equacao (3.16)), e no
custo computacional relativo a simulacao de todo o tubo de forma tridimensional.
Mais detalhadamente, mostramos para cada esquema o passo temporal (At’)
relativo ao do problema 3D completo, exigido pelo problema acoplado na parte
3D para manter a estabilidade numérica da simulacao, e o nimero de iteragoes
para atingir a condicdo de convergéncia (5.44) com ¢ = 1074, Onde o parametro
de relaxagao usado no ultimo caso é w = 0,5, escolhido por exigir um numero
menor de iteragoes para atingir o critério de convergéncia mencionado, conforme
expoe a Tabela 5.2. Nesta tabela testamos relaxacoes entre entre 0,1 e 1 e 0o niimero

médio de iteragoes variou de 3,05 (w = 0,5) a 19,30 (w = 1).

Esquema \ At \ Iteragoes \ Erro \ Custo’
3D tubo completo 1 - 3,07% | 100%
3D metade do tubo 2 - 3,41% | 25,00%
1D-3D Gauss—Seidel (1) 1,43 - 1,80% | 35,42%
1D-3D Iterativo (3) 1,54 20,11 1,66% | 36,35%
1D-3D Interpolado (2) 1,43 - 1,76% | 35,42%
1D-3D Iterat.(3) + Interp.(2) > | 1930 | 1,79% | 27.18%
1D-3D TIterat.(3) + Interp.(2) 4+ Relax.(4) | 2 3,05 1,75% | 25,35%

Tabela 5.1: Custo computacional e erro relativo maximo dos esquemas numéricos
propostos para o acoplamento entre os modelos 1D e 3D no escoamento de
Womersley.

Como se observa na Tabela 5.1, a forma de acoplamento entre os modelos

1D e 3D afeta significativamente o custo computacional da simulacao e pode
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Relaxagao (w) | 0,1 | 0,2 | 0,3 | 04 | 05 | 06 | 0,7 | 0,8 | 0,9 1,0

Iteracoes 9,371 6,49 | 5,08 | 4,04 | 3,05 | 3,71 | 4,48 | 5,85 | 8,67 | 19,30

Tabela 5.2: Numero médio de iteracoes entre os modelos 1D e 3D no escoamento
de Womersley para cada valor do parametro de sub-relaxacao (w).

tornéa-la instavel, a ponto de exigir que a parte 3D seja modelada com um passo
temporal menor (esquemas (1), (2) e (3)). Porém, ao acoplar os modelos fazendo
a interpolacao do fluxo do modelo 3D para o modelo 1D e o acoplamento iterativo
nao foi necessario modificar o passo temporal da parte 3D. Ainda, a introducao
da sub-relaxacao em ambos modelos, além de tornar o acoplamento mais estavel,
foi capaz de reduzir ainda mais o custo computacional, ao reduzir o nimero de
iteragoes. O problema acoplado apresenta erros relativos menores que o problema
totalmente tridimensional porque nesta malha pouco refinada (31 nds ao longo
do diametro do vaso) héa erros significativos na representacao tridimensional da
geometria cilindrica do tubo em questao.

Observe ainda que o custo computacional ideal ao simular metade do tubo
de forma tridimensional no problema acoplado seria 25% do custo de modelar
todo problema de forma tridimensional. Pois, o passo temporal do problema
3D pode ser reduzido pela metade (de acordo com a relagao 6, = 30, ver
equagao (3.1)) e o nimero de células do LBM é reduzida pela metade. Ao introduzir
a interpolacao do fluxo do modelo 3D para o 1D, o acoplamento iterativo e a
sub-relaxagao conseguimos reduzir o custo para 25,35% (1,4% maior que o custo
ideal). Assim, vemos que o acoplamento com o modelo 1D pode ser feito com custo
desprezivel. Sendo que, o custo introduzido pelo modelo 1D serd proporcional a
quantidade de nés. Ressaltamos que para malhas do LBM mais refinadas o custo
relativo da parte unidimensional se torna menos significativo. A caracteristica
importante do esquema de acoplamento a ser frisada é que o passo temporal da

parte tridimensional nao tenha que ser reduzido para manter a estabilidade.
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5.6.2 Escoamento de Womersley em tubo quase rigido

Neste exemplo vamos simular o mesmo problema descrito na se¢ao anterior,
porém a parte tridimensional do tubo também ¢é modelada com parede quase
rigidas (diante da variagao de pressao), levando em consideragao a interagao fluido-
estrutura. Utilizaremos um coeficiente de elasticidade equivalente ao usado na
parte unidimensional, de forma que a parede de todo o tubo tenha as mesma
relacao constitutiva. A descrigao da geometria do problema e do uso de modelos
1D e 3D é descrita na Figura 5.11, onde a caixa que envolve o tubo no modelo 3D

representa a regiao onde estd contido o fluido externo.

~ Modelo 1D Modelo 3D
Pin
Y

out

Figura 5.11: Iustragao do esquema de acoplamento, feito entre o modelo 1D (DF)
e o modelo 3D (LBM), na modelagem do escoamento de Womersley em tubos quase
rigidos.

Assim como no problema anterior, substituimos metade do tubo cilindrico
por um segmento unidimensional. Optamos por usar o esquema numérico de
acoplamento, entre os modelos 1D e 3D, que mostrou melhores resultados na secao
anterior, no qual interpolamos o fluxo do modelo 3D para o modelo 1D e realizamos
iteragoes com sub-relaxagao em ambos modelos (w = 0, 5). Na Figura 5.12 expomos
as curvas de fluxo na entrada, no meio (interface) e na saida do vaso, além da
solucao analitica de Womersley para tubo rigidos. Repare que as variacoes do
fluxo ao longo do tubo nao se mostram significativas, conforme desejado.

Na Figura 5.13 mostramos a continuidade da pressao ao longo do tubo em
diferentes instantes de tempo, mostramos os instantes em que a pressao atinge os
valores maximo e minimo na entrada do canal e instantes em que atinge pressoes

intermediarias. Percebemos pequenas oscilagoes de pressao na interface, as quais
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Figura 5.12: Curvas de fluxo na entrada, no meio (interface) e na saida do canal,
além da solugao analitica de Womersley para tubos rigidos com Wo = 5 e Re = 100.

sao comuns devido a reflexoes que ocorrem na interface entre os modelos. Nesta
figura destacamos a continuidade da pressao entre os modelos e a consisténcia do

acoplamento e da modelagem da parede do vaso.
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Figura 5.13: Pressao ao longo do vaso na modelagem 1D-3D do escoamento de
Womersley em tubos quase rigidos com Wo = 5 e Re = 100, em 5 instantes de
tempo.

A condicao de acoplamento com sub-relaxacao possibilitou, assim como no
caso anterior, que o numero de iteracoes do esquema de acoplamento fosse baixo.

Como vemos na Figura 5.14, o nimero de iteragoes se manteve na maior parte da
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simulagao entre 1 e 2.
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Figura 5.14: Numero de iteracoes do esquema de acoplamento entre os modelos
1D e 3D no escoamento de Womersley em tubos quase rigidos.

5.7 Modelagem 1D-3D de escoamentos sanguineos

Neste secao vamos estudar a modelagem do escoamento sanguineo em
segmentos arteriais (representados, de forma simplificada, por tubos cilindricos)
através do acoplamento dos modelos unidimensional e tridimensional com interacgao
fluido-estrutura. Este estudo visa explorar as potencialidades e limitagoes dos
métodos propostos na modelagem do escoamento sanguineo no SCVH.

Como mencionado anteriormente, o sangue serda modelado como fluido
Newtoniano com viscosidade cinemdtica de 0,035 cm?/s e densidade de 1,05 g/cm?.
E a parede arterial serd modelada segundo a velocidade de propagacao de ondas
caracteristica do vaso em questao (¢, ), calculada a partir da equagdo de Moens—

Korteweg, da forma:

= 2prR0’

e (5.48)

onde a elasticidade da parede do modelo 3D é dada pela equagao (5.43).
O primeiro escoamento modelado, apresentado na Secao 5.7.1, acontece em

um segmento da artéria cerebral média, com raio representativo das artérias de
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pequeno a médio calibre. E o segundo escoamento, apresentado na Se¢ao 5.7.2, se
passa na aorta abdominal, representando a modelagem da hemodinamica em uma
artéria de grande calibre. Os dados de pressao usados nas condigoes de contorno das
simulagoes foram obtidos de simulagoes do sistema cardiovascular humano através
de um modelo unidimensional da rede arterial, desenvolvido no grupo HeMoLab

[Blanco et al. (2007)].

5.7.1 Escoamento sanguineo na artéria cerebral média

O segmento da artéria cerebral selecionado possui raio de 0,08 cm,
comprimento de 1,6 cm (relagdo de aspecto 10/1) e parede com espessura de
0,026 cm. Sendo que, a parede arterial sera modelada com uma velocidade
de propagacao de ondas de aproximadamente 1000 cm/s. O escoamento neste
segmento ¢ caracterizado por um nimero de Reynolds da ordem de 400.

Na Figura 5.15 mostramos as curvas da pressao hidrostética (média) e do
gradiente de pressao, do segmento da artéria cerebral descrito acima, durante o
primeiro ciclo de uma simulagao global do SCVH (partindo da situagao de repouso).
Aqui, estamos empregando a palavra gradiente para caracterizar a perda de pressao
entre a entrada e saida em um dado segmento. Concentramos nossas andlises no
primeiro ciclo da simulacao por questoes de custo computacional, sendo que os
demais ciclos apresentam escoamentos com caracteristicas semelhantes.

Conforme detalhado na Secao 4.6, vamos decompor a pressao no modelo 3D
na componente hidrostatica (py) e na componente proveniente do gradiente de
pressao (pg). Sendo que, no modelo 3D, imporemos a componente py através dos
deslocamentos equivalentes na parede arterial e a componente pg serda imposta nas
extremidades do vaso. Enquanto, no modelo 1D, a pressao total é imposta nas
extremidades do vaso.

Primeiramente, modelamos o escoamento neste segmento da artéria cerebral
média através do modelo 1D, com perfil parabédlico de velocidade. Onde usamos

uma discretizagao espacial equivalente a do modelo 3D, descrita a seguir e um
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Figura 5.15: Curvas da pressao hidrostatica (média) e do gradiente de pressao em
um segmento de 1,6 cm da artéria cerebral média.

passo temporal 10 vezes menor para manter a estabilidade. As curvas de fluxo na
entrada e saida do vaso sao apresentadas na Figura 5.17, onde ampliamos a regiao
de fluxo méximo para destacar a separagao dos fluxo (devido a pequena dilatagao

do vaso).
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Figura 5.16: Curva de fluxo médio no segmento da artéria cerebral média em
funcao do tempo, obtidos do modelo 1D de diferencas finitas.

Para modelar este escoamento de forma tridimensional vamos considerar um

tubo cilindrico com 81 células ao longo do diametro inicial, sendo que adicionamos
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10% do didametro na largura do dominio que contém o tubo imerso. O passo
temporal de 1,9 x 107 foi calculado de forma que tenhamos o nimero de Mach
menor que 0,15 e 6, > 30, considerando como tempo caracteristico um décimo do
ciclo cardiaco (0, 08s).

As curvas de fluxo médio obtidas dos modelos 1D e 3D ao longo do tempo
sao exibidas na Figura 5.17. Observamos uma diferenca entre as curvas de
aproximadamente 14% do fluxo méaximo. Tal diferenca se deve principalmente
ao perfil parabdlico assumido no modelo 1D. No exemplo seguinte do escoamento
sanguineo na aorta abdominal veremos como o perfil de velocidade influencia o

escoamento.
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Figura 5.17: Curvas do fluxo médio no segmento da artéria cerebral média em
funcao do tempo, obtidos pelos modelos 1D e 3D.

Visando reduzir o custo computacional das simulagoes tridimensionais, vamos
substituir uma parte do segmento arterial tridimensional pelo equivalente segmento
unidimensional. Como no modelo 1D impomos a pressao total e no modelo 3D
somente a componente pg, vamos subtrair a componente py quando a pressao do
modelo 1D for transmitida para o modelo 3D.

Primeiramente, substituimos a metade proximal do vaso por um segmento
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unidimensional, onde ficamos com dois segmentos acoplados de 0,8 cm de
comprimento cada. Na Figura 5.18 mostramos as curvas de fluxo médio obtidas dos
modelos 1D e 3D e do modelo acoplado 1D-3D recém descrito ao longo do tempo.
Conforme esperado, o fluxo do modelo acoplado se encontra entre os fluxos dos
modelos 1D e 3D. Na regiao ampliada (parte direita superior) podemos observar
que o fluxo na entrada, na metade (interface entre os modelos 1D e 3D) e na saida
do vaso estao dispostos de forma quase linear. Isto se deve ao fato do segmento nao
sofrer grandes deformacoes, o que esta relacionado também com a alta velocidade

de propagacao de ondas.
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Figura 5.18: Curvas do fluxo médio na artéria cerebral média ao longo do tempo
obtidas do modelo 1D, do modelo 3D e do modelo acoplado 1D-3D (sendo metade
do segmento modelado de forma unidimensional).

Em seguida, substituimos 80% e 90% da parte proximal do segmento 3D por
um segmento 1D. Na Figura 5.19 mostramos o esquema de modelagem do vaso
com 50%, 80% e 90% do segmento modelado de forma unidimensional, sendo o
restante modelado de forma tridimensional.

Na Figura 5.20 mostramos as curvas de fluxo médio dos casos em que
substituimos 50%, 80% e 90% do segmento 3D por segmentos 1D. Como esperado,

as curvas de fluxo se aproximam da curva do segmento 1D a medida que uma
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Figura 5.19: Ilustracao do esquema de acoplamento entre os modelos 1D e 3D em
um vaso com 50%, 80% e 90% do segmento modelado de forma unidimensional.

porgao maior do segmento é modelada de forma unidimensional. Nos trés casos
mantivemos o passo temporal da parte tridimensional igual para manter o niimero
de Mach menor que 0,15, mas caso a velocidade do fluido fosse menor poderiamos

reduzir o passo temporal juntamente com o comprimento caracteristico.
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Figura 5.20: Curvas do fluxo médio na artéria cerebral média ao longo do tempo
obtidas do modelo 1D, do modelo 3D e do modelo acoplado 1D-3D com 50%, 80%
e 90% do segmento modelado de forma unidimensional.

Na Figura 5.21 mostramos a continuidade da area das se¢oes transversais ao
longo do vaso e a continuidade do fluxo que as atravessa, em 3 instantes do ciclo

cardiaco, nas simulacoes em que substituimos 50%, 80% e 90% do segmento 3D

por um segmento 1D. Mais precisamente, escolhemos o momento em que a pressao
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hidrostética tem maior variacao temporal (¢ = 0,100s), o momento em que o fluxo
atinge o valor maximo (¢ = 0, 135s) e 0 momento em que a pressao hidrostatica
atinge seu valor minimo (¢ = 0,040s). Podemos observar que tanto a area quanto
o fluxo estao consistentes entre os modelos 1D e 3D, porém oscilagoes pequenas
da area surgem nas extremidades do modelos 3D quando o fluxo atinge seu valor
maximo. FKEstas oscilacoes se tornam menores quando a malha é refinada. Em
todas as simulacoes feitas com esta discretizagao as oscilagoes se mantém menores

que 0,04% da &rea do vaso e nao afetam de forma significativa os resultados das

simulagoes.
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Figura 5.21: Curvas da area das secoes transversais ao longo da artéria cerebral
média e do fluxo que as atravessa em 3 instantes do ciclo cardiaco.

’

E importante ressaltar que, para obter esta continuidade da area e fluxo
sem oscilagoes significativas, foi necessario impor no modelo 3D o movimento dos
nés da estrutura que tocam a interface de acordo com a forga introduzida pela
pressao. Introduzindo velocidades transversais sobre a interface consistentes com
o movimento da estrutura.

Devido ao alto custo computacional desta simulacao nos limitamos a testar
o esquema numérico de acoplamento, entre os modelos 1D e 3D, que mostrou
melhores resultados na Secao 5.6, no qual interpolamos o fluxo do modelo 3D

para o modelo 1D e realizamos iteragoes com sub-relaxacao em ambos modelos.
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Porém, para ter uma garantia maior de estabilidade, usamos um parametro de
sub-relaxagao baixo (w = 0,1) e uma condi¢ao de convergéncia alta (¢ = 10719
na equagao (5.44)). Por isso, vemos na Figura 5.22 um ntumero consideravel de
iteragoes entre os modelos 1D e 3D (aproximadamente 15). Apesar do alto nimero
de iteragoes o custo computacional adicionado pelo acoplamento com o modelo 1D
foi de somente 3%, se comparado com a simulacao somente da parte 3D. O valor de
¢ pode ser maior que 1071Y para reduzir o nimero de iteracoes, porém nao faremos
esta analise aqui. Repare ainda como o niimero de iteragoes cai nos cinco instantes

em que o fluxo apresenta maximos e minimos locais.
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Figura 5.22: Numero de iteracoes entre os modelos 1D e 3D na modelagem do
escoamento sanguineo na artéria cerebral média.

Para que o acoplamento entre os modelos 1D e 3D seja estavel nao foi
necessario alterar o passo temporal da parte 3D. Somente foi necessario reduzir a
relacao entre os passos temporais da estrutura e do fluido no modelo 3D (At,/Aty)
de 4 para 2, pois o primeiro caso introduziu instabilidades numéricas quando o

modelo 1D foi acoplado.
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5.7.2 Escoamento sanguineo na aorta abdominal

Nesta secao vamos modelar o escoamento sanguineo em um segmento da
aorta abdominal. A aorta é a artéria de maior diametro do corpo humano,
sendo dividida em aorta ascendente, tordcica e abdominal. Na aorta abdominal,
apesar estar mais distante do coragao que os demais segmentos, ainda apresenta
um escoamento com alto numero de Reynolds (préximo de 1600 na sistole).
A parede arterial serd modelada com velocidade de propagacao de ondas de
aproximadamente 500 cm/s.

De forma semelhante ao problema anterior, vamos impor informacoes de
pressao provenientes do modelo 1D do SCVH. A pressao hidrostatica e o gradiente
de pressao de um segmento da aorta abdominal, com 2,28 cm de comprimento e
0,57 cm de raio (relagao de aspecto de 2/1), sao apresentados na Figura 5.23. Aqui,
notamos a presenca de gradientes positivos e também negativos, que levam a um

refluxo sanguineo na regiao.
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Figura 5.23: Curvas da pressao hidrostatica (média) e do gradiente de pressao em
um segmento de 2,28 cm da aorta abdominal.

Na modelagem unidimensional deste escoamento, assim como no problema
anterior, empregamos uma discretizacao equivalente a do problema tridimensional
e um passo temporal 10 vezes menor. Vamos assumir inicialmente um perfil
parabdlico de velocidade para o escoamento, de onde obtemos as curvas de fluxo,

na entrada e saida do segmento, expostas na Figura 5.24. Podemos notar um
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pequeno refluxo apds a sistole, algo comum nesta regiao e causado pelos gradientes
negativos de pressao. Notamos uma separacao das curvas de fluxo na entrada e
saida do segmento mais significativa que no problema anterior, pois o vaso é mais
complacente e dilata mais (cerca de 10% de variagao no raio) durante um ciclo
cardiaco. Por se encontrar em uma regiao mais préxima do coragao, o fluxo se
encontra mais concentrado na sistole (chegando a uma ordem de magnitude maior
que no caso da segao anterior) e se torna quase estagnado durante a parte final da

distole.
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Figura 5.24: Fluxo obtido na modelagem 1D com perfil parabdlico do escoamento
em um segmento da aorta abdominal.

Para modelar este escoamento de forma tridimensional vamos considerar um
tubo cilindrico com 201 células ao longo do diametro inicial, sendo que adicionamos
20% do diametro na largura do dominio que contém o tubo imerso. O alto nimero
de células foi necessario para manter a simulacao estavel e consistente, devido ao
alto ntimero de Reynolds. O passo temporal de 7,7 x 10~ %s foi calculado de forma
que tenhamos o nimero de Mach menor que 0,1 e 6, > 30, considerando como
tempo caracteristico um décimo do ciclo cardfaco (0, 08s).

Ao modelar o escoamento de forma tridimensional, vemos na Figura 5.25

que os fluxos obtidos anteriormente assumindo um perfil parabélico para o modelo
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unidimensional estao distantes desta solucao durante a sistole. Esta diferenca, que
chega a quase 25% do fluxo maximo, se deve principalmente ao perfil parabdlico

de velocidade assumido no modelo unidimensional.
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Figura 5.25: Comparacao dos fluxos obtidos na modelagem 1D com perfil
parabdlico e na modelagem 3D do escoamento em um segmento da aorta
abdominal.

Por isso, vamos aproximar a modelagem destes problemas, através da
alteracao do perfil de velocidade assumido no modelo 1D, antes acopla-los. Pois,
como podemos observar na Figura 5.26, os perfis de velocidade da modelagem
tridimensional do escoamento sanguineo, sobre um corte transversal na metade
do vaso, nao sao parabodlicos. Escolhemos expor o momento em que a pressao
hidrostatica tem maior variagdo temporal (¢ = 0, 115s), nos momentos em que o
fluxo atinge os valores minimo (¢t = 0,335s) e maximo (¢ = 0, 140s) e no momento
em que a pressao hidrostética atinge seu valor maximo (¢ = 0,205s). Além disso,
destacamos em preto a posicao da parede do vaso, onde a velocidade axial é nula,
pois mostramos também o regiao do fluido externo que circunda o vaso. Aqui
notamos em t = 0, 115s um perfil mais plano, com altos gradientes de velocidade
préximo a parede do vaso, o que afeta significativamente o valor do parametro ¢
(constante no perfil parabdlico).

Para melhorar o resultado obtido com o modelo 1D, vamos usar a abordagem
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Figura 5.26: Perfis de velocidade (em colorido) e posigao da parede do vaso (em
preto) da modelagem tridimensional do escoamento sanguineo na aorta abdominal
em quatro instantes de tempo.

exposta na Secao 5.3 para construir um perfil de velocidade transiente, composto a
partir de solucoes de escoamentos de Womersley. Usamos o procedimento iterativo
descrito na Secao 5.3, para obter a curva de fluxo do modelo unidimensional com
perfil composto de velocidade. Sendo que, como o algoritmo do modelo 1D foi
implementado em linguagem Fortran e o algoritmo da estimativa do perfil de
velocidade foi implementado em MatLab, esta iteracao foi realizada de forma
manual. Dificultando a realizacao de uma analise extensiva deste esquema. Por
isso, nos limitamos ao esquema em que calculamos um perfil independente da
coordenada axial do vaso, baseado no fluxo médio, e estimamos somente o valor
de ¢* (pois é uma curva suave e necessita do perfil somente na parede), assumindo
a = 1 (referente a um perfil plano). Para atingir a convergéncia (5.30) da curva

de fluxo foram necessarias 13 iteracoes entre a solucao do modelo unidimensional
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e a estimativa do perfil de velocidade, usando uma sub-relaxacao de w = 0,5 e
e=10"1

Mostramos na Figura 5.27 os coeficientes das fungoes base da decomposigao
em 121 frequéncias discretas de até 150Hz da curva de fluxo, obtida pelo
procedimento recém mencionado (usando informagoes do fluxo em 250 instantes
do ciclo). Como podemos ver pela amplitude dos coeficientes, nao sdo necessarias
frequéncias tao altas para aproximar a curva de fluxo. Porém, por se tratar de um
processo iterativo e pelo baixo custo computacional, resolvemos usar frequéncias
de até 150Hz. Possivelmente frequéncia de até 20Hz seriam suficientes para esta

aproximagao, mas nos limitamos a testar o caso com mais frequeéncias.
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Figura 5.27: Coeficientes dos senos e cossenos na decomposi¢ao da curva de fluxo
em frequéncias discretas de até 150Hz.
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Usando estas frequéncias recuperamos a curva de fluxo apresentada na
Figura 5.28, com os erros absolutos nela apresentados. Note que a curva foi bem
aproximada, com erros maximos da ordem de 0,4% do fluxo méximo. Para eliminar
oscilagoes da aproximacao no comego e no final da curva de fluxo, estendemos a

curva com valores constantes por mais 0,1 segundos em cada extremidade.
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Figura 5.28: Curva de fluxo recuperada da decomposicao frequéncias discretas de
até 150Hz e o erro absoluto da aproximacao.
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Na Figura 5.29 comparamos o perfil de velocidade, sobre uma linha no
centro do vaso, recuperado da composicao de solucoes de Womersley referentes as
frequéncias discretas testadas (Wo € (0, 93)) contra o perfil obtido do modelo 3D,
em diferentes instantes de tempo. Mais precisamente, escolhemos o momento em
que a pressao hidrostética tem maior variagao temporal (¢ = 0, 115s), os momentos
em que o fluxo atinge os valores minimo (¢ = 0,335s) e maximo (¢t = 0, 140s) e os
momentos em que a pressao hidrostatica atinge seu valores minimo (¢t = 0, 045s)
e maximo (¢ = 0,205s). Podemos observar a boa concordancia dos resultados
e também observamos que os perfis de velocidade estao mais préximos de perfis
planos (na regido do centro axial do tubo) do que parabdlicos. Além disso, veremos

a seguir que as curvas de fluxo estao mais proximas que adotando um perfil

parabdlico.
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Figura 5.29: Comparacao dos perfis de velocidade recuperado pela decomposicao
de frequéncias no modelo 1D e o perfil obtido com o modelo 3D.

Na Figura 5.30 mostramos as curvas de ¢ e ¢* (¢@)), calculadas usando o perfil
composto recuperado da decomposicao em frequéncias. Note que, como comentado

anteriormente, o valor de ¢ tende a infinito quando o fluxo se aproxima de zero.
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Como isto acontece diversas vezes neste escoamento, optamos por usar a curva

suave de ¢*.

500

-500

-1000

/s

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8
tempo (s)

Figura 5.30: Valores dos termos ¢ e ¢*, associados ao perfil de velocidade do modelo
1D (ver equagoes (5.3) e (5.22)), durante um ciclo cardiaco na aorta abdominal.

Usando estes valores de ¢*, resultantes do processo iterativo mencionado,
obtivemos uma nova curva de fluxo da simulagao unidimensional em melhor
concordancia com a obtida pelo modelo 3D, conforme exposto na Figura 5.31.
Pois, o perfil de velocidade de ambos modelo estd em maior acordancia e a parede
arterial possui a mesma lei constitutiva. Estas curvas possivelmente se tornem
mais proximas ao estimar o valor de o também.

Com esta maior proximidade das curvas de fluxo obtidas pelos dois modelos
podemos simular o problema acoplado 1D-3D de forma mais acurada (em relacao

a solucdo do problema tridimensional completo). Para tanto, vamos substituir a
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Figura 5.31: Comparagao dos fluxos obtidos na modelagem 1D com perfil
parabdlico e perfil composto e na modelagem 3D do escoamento em um segmento
da aorta abdominal.

metade proximal do segmento tridimensional por um segmento unidimensional,
resultando em dois segmentos acoplados com relagao de aspecto 1/1 cada. Sendo
que, usaremos os valores de ¢* apresentados na Figura 5.30 no modelo 1D.

Na Figura 5.32 mostramos as curvas de fluxo médio obtidas na modelagem
1D com perfil parabdlico e com o perfil composto (detalhado acima), na modelagem
3D e na modelagem 1D-3D (com perfil composto no modelo unidimensional) do
escoamento no segmento da aorta abdominal. Note que, pela boa concordancia dos
fluxo dos modelos 1D e 3D, a substituicao de uma regiao tridimensional por um
segmento unidimensional nao afeta substancialmente a curva de fluxo. Na regiao
amplificada mostramos, para o modelo acoplado 1D-3D, os fluxos na entrada, no
meio (interface) e na saida do vaso. Destacando a distribui¢ao aproximadamente
linear da variagao do fluxo ao longo do vaso.

Na Figura 5.33 mostramos a continuidade da area das secoes transversais ao
longo do vaso e do fluxo que as atravessa em 5 instantes do ciclo cardiaco. Mais
precisamente, escolhemos o momento em que a pressao hidrostatica tem maior
variagdo temporal (t = 0,115s), os momentos em que o fluxo atinge os valores

minimo (¢ = 0,335s) e maximo (¢t = 0,140s) e os momentos em que a pressao
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Figura 5.32: Comparacao dos fluxos obtidos na modelagem 1D com perfil
parabdlico e perfil composto, na modelagem 3D e na modelagem 1D-3D (com
perfil composto no modelo unidimensional) do escoamento no segmento da aorta
abdominal.

hidrostética atinge seu valores minimo (¢t = 0, 045s) e méximo (¢t = 0,205s). Como
esperado, notamos a continuidade das curvas de area e fluxo ao longo do canal,
pois a parede arterial é modelada de forma equivalente em ambos modelos e os
perfis assumidos no modelos estao bastante proximos dos perfis do modelo 3D
(como vimos na Figura 5.29). Podemos observar pequenas oscilagoes da drea nas
extremidades do modelo 3D (metade direita das figuras), especialmente quando o
fluxo é mais alto, mas estas nao afetam significativamente a continuidade destas
quantidades. As curvas de fluxo se mostram continuas entre os dois modelos,
somente quando o fluxo atinge o valor maximo podemos perceber um salto da
ordem de 0,5% do fluxo.

Para resolver o problema acoplado 1D-3D, nao foi necessario modificar
o passo temporal da parte tridimensional (calculado para manter 6, > 30 e
Mach< 0,1). Como vimos que no caso da segao anterior o custo introduzido pelo
acoplamento com a parte unidimensional foi baixo usando ¢ = 1071° (na condigao
de convergéncia do esquema numérico entre os modelos 1D e 3D), optamos por

usar um valor ainda menor neste escoamento (¢ = 107'*). Como pode ser visto na
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Figura 5.33: Curvas da drea das segoes transversais ao longo da aorta abdominal
e do fluxo que as atravessa em 5 instantes do ciclo cardiaco.

Figura 5.34, o numero de iteragdes entre modelos 1D e 3D foi alto (préximo de 50
iterages), mas este numero pode ser reduzido ao usar valores de € maiores. Além
disso, o passo temporal da parte unidimensional usado foi 50 vezes menor que o do
parte tridimensional, ja que ao usar um passo temporal 10 vezes menor a simulagao
apresentou instabilidades numéricas. Porém, isto nao afetou o desempenho do
c6digo, pois o custo computacional estd concentrado na parte tridimensional.
De fato, o tempo de computacao do problema totalmente tridimensional para o
problema acoplado diminuiu 49,71% (préximo do valor ideal de 50%), ou seja,
0,58% maior que o tempo ideal.

Diferentemente do problema anterior, ao usar At;/Aty = 4, a simulac@o se
manteve estavel apds acoplarmos os modelos 1D e 3D. Apesar das curvas de fluxo
apresentaram oscilagoes de baixa amplitude a alta frequéncia ao usar At, /Aty = 4,
modificando as mesmas em menos de 0,4% (se comparado com o uso de passos
temporais iguais), esta alternativa ainda se mostra interessante por reduzir o tempo
de simulacao em 27%.

Destes resultados podemos concluir que o modelo acoplado dimensionalmente
heterogéneo proposto é capaz de modelar o escoamento sanguineo em artérias de

grande calibre, como a aorta. Mesmo em casos com alto valor de Reynolds (da
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Figura 5.34: Numero de iteracoes entre os modelos 1D e 3D na modelagem do
escoamento sanguineo na aorta abdominal.

ordem de 2000) e com grandes dilatagdes do raio dos vasos (da ordem de 10%).
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Contribuigoes do Capitulo

Neste capitulo apresentamos a modelagem do escoamento em vasos
deformaveis de forma unidimensional, através de um método explicito de diferencas
finitas, e o seu acoplamento com o modelo tridimensional de lattice Boltzmann em

problemas hemodinamicos. As principais contribui¢oes do capitulo foram:

e a proposta de uma alternativa para a modelagem do perfil de velocidade
no modelo unidimensional quando o fluxo apresenta inversao de sentido

(Segao 5.2);

e a proposta de esquemas numéricos para o acoplamento entre os modelos

1D e 3D em vasos complacentes (Segoes 5.5);

e a andlise por meio de experimentos numéricos de diferentes esquemas
numéricos para o acoplamento entre os modelos 1D e 3D em problemas

hemodinamicos (Segoes 5.4 e 5.7);

e a estimativa de perfis de velocidade através da composicao de solucoes de

Womersley em problemas hemodinamicos (Se¢ao 5.7);

e a modelagem do escoamento sanguineo em vasos de grande e médio calibre

com interagao fluido-estrutura através de modelos acoplados 1D-3D usando

o LBM (Segao 5.7).

205



Capitulo 6

Conclusao

O capitulo de conclusao estda dividido em trés se¢oes. Comecamos com a
discussao, na Secao 6.1, onde fazemos uma retomada dos principais resultados e
suas implicagoes no uso dos modelos discutidos. Para entao ressaltar, na Se¢ao 6.2,
as principais contribuigoes do presente trabalho, diante do que ja se encontra na
literatura. Finalizando com uma listagem de possiveis extensoes das linhas de

pesquisa estudadas na Secao 6.3.

6.1 Discussao

Dentro da grande gama de métodos numéricos voltados para a modelagem
do escoamento de fluidos incompressiveis, o método de lattice Boltzmann (LBM)
se destaca por unir a capacidade de representacao de fenomenos complexos e a
simplicidade presente no algoritmo de um método baseado em uma dinamica
mesoscopica simples. De forma geral e através da experiéncia obtida ao longo
deste estudo, podemos destacar como aspecto positivo do LBM a caracteristica de
localidade presente em todos os passos do método, que leva a uma paralelizagao do
algoritmo muito eficiente e facil de ser implementada (como vimos na Secao 3.6).
Com o desenvolvimento atual de maquinas com alto poder de processamento em
paralelo, esta vantagem é muito significativa quando se pretende atravessar as
barreiras criadas pelo alto custo computacional envolvido nas aplicacoes vistas

atualmente no ambito cientifico e tecnoldgico.
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Através da realizacao das diversas simulagoes via LBM apresentadas neste
trabalho, conseguimos verificar a capacidade que o método possui para representar
situagoes fisicas com diversas caracteristicas, sempre no marco da modelagem
de escoamentos de fluidos incompressiveis.  Assim sendo, foram simulados
escoamentos complexos, envolvendo nimero de Reynolds da ordem de 2000 e
nimero de Womersley da ordem de 20, ao mesmo tempo que foram analisados
casos com relagdes de aspecto geométricas (proporgoes entre as medidas espaciais
do problema) que variam desde 1/1 até cerca de 20/1. Simulamos também
0 escoamento sanguineo em um segmento da artéria vertebral, com geometria
extraida da segmentacao de uma imagem médica e condicoes de contorno extraidas
de um modelo unidimensional da rede arterial global. O método mostrou-se
capaz de fornecer solugoes aproximadas acuradas para todos estes problemas (onde
fizemos comparagoes, dependendo do problema, contra solucoes analiticas, solugoes
numeéricas obtidas por outros métodos e resultados de experimentos in vitro).
Em particular, foi possivel incorporar com precisao diferentes tipos de condicoes
de contorno, bem como minimizar efeitos de compressibilidade indesejados, estes
ultimos em funcao da escolha de uma distribuicao de equilibrio adequada, assim
como também da correta calibracao dos parametros do LBM. Com relagao a
este ultimo ponto, testamos e fornecemos técnicas que possibilitam calibrar
corretamente os parametros do método de forma que a simulacao seja estavel e
congruente com as condigoes fisicas do problema.

Com relacao a paralelizacao da implementacao do LBM, realizamos
um estudo bastante detalhado da simulagao de um problema tridimensional
com solucao analitica, onde comparamos o desempenho e a acuracia desta
implementacado com uma implementacao do método de elementos finitos
(Secao 3.6). Ambos métodos geraram solugoes com erros de ordens semelhantes
em relagao a solucao analitica. Sendo que o FEM se mostrou mais acurado
em malhas de mesmo refinamento, porém o LBM realizou as simulagoes em

tempo menor. Portanto, quando comparamos os erros de cada solugao com o
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tempo necessario para realizd-las, ambas implementagoes mostraram eficiéncia
semelhante. Ainda, realizamos testes onde a implementacdo em MPI do LBM
mostrou 6tima escalabilidade em clusters de até 32768 nicleos de processamento,
chegando a marca de desempenho de 15000 MLUPS.

Na Secao 3.5, onde fizemos uma andlise de estabilidade associada a
distribuicao de equilibrio do LBM, foi constatado que para o escoamento testado
a distribuicao mais adotada na literatura nao se mostrou a mais estavel. Com
isto concluimos que é possivel melhorar a estabilidade do método, mantendo
sua acuracia e desempenho computacional, através de modificacoes simples da
distribuicao de equilibrio.

Na modelagem das interagoes entre fluido e estrutura (Capitulo 4),
analisamos e implementamos modelos explicitos e implicitos de acoplamento do
método de fronteira imersa com o LBM. Realizamos validagoes com casos de
intensa interagao entre o fluido e casos em que representamos estruturas rigidas.
Também modelamos a parede de vasos arteriais, com um modelo eldstico, em
condicoes fisiologicas de escoamento do sangue e dilatacao do vaso. Neste
ultimo caso, propomos uma forma de decomposicao da pressao, visando manter
o método acoplado estavel, e fizemos uma andlise detalhada da oscilagao de ambas
componentes nas frequéncias caracteristicas encontradas nos principais vasos do
SCVH.

Propomos e analisamos o uso de passos temporais distintos para o fluido
e para a estrutura no problema com acoplamento explicito (Segao 4.5). Esta
abordagem se mostrou acurada e estavel nos testes realizados de modelagem da
parede arterial em escoamentos sob condigoes fisioldgicas, quando adotamos um
passo 2 ou 4 vezes maior para a estrutura. Sendo que, com isso, conseguimos
ganhos de desempenho que chegaram a 60%, dependendo do refinamento da malha
do fluido.

No Capitulo 5 comecamos estudando o problema de escoamentos em

vasos complacentes modelados de forma unidimensional, através um método de
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diferengas finitas. A implementacao deste método foi validada com problemas
classicos do escoamento de fluidos incompressiveis, onde adaptamos o perfil
velocidade para aumentar a acuracia da solucao. Nos casos que o fluxo muda
de sentido adaptamos o método para que se mantivesse estavel e nao apresentasse
oscilagoes. Ainda na modelagem unidimensional, adaptamos da literatura uma
forma de estimar os perfis de velocidades de escoamentos transientes a partir
de solugoes do escoamento de Womersley, em funcao das frequéncias que o
caracterizam. Tal estimativa permitiu uma boa aproximacao entre as solugoes
dos modelos 1D e 3D na modelagem do escoamento sanguineo em um segmento
da aorta abdominal (Sec@o 5.7.2).

Propomos, na Sec¢ao 5.5, o acoplamento entre os modelos 1D de diferengas
finitas e 3D de lattice Boltzmann através de transmissoes do fluxo e da pressao
nas interfaces, com diferentes esquemas numéricos de acoplamento (implicitos e
explicitos). Tais esquemas numéricos foram analisado nos problemas de validacao,
onde verificamos a grande influéncia que o acoplamento tem na estabilidade
do problema acoplado. Mais ainda, devido a caracteristica de localidade do
acoplamento e ao modelo proposto para o acoplamento, o fato de acoplar um
segmento unidimensional introduz pouca perda de desempenho da simulacao
tridimensional (mesmo em casos de acoplamento implicito com alto nimero de
iteragoes, ver Sec¢ao 5.7.2).

Por fim, na Segao 5.7, os métodos de lattice Boltzmann (fluido em 3D), de
fronteira imersa (estrutura em 3D) e de diferengas finitas (fluido e estrutura em
1D) acoplados foram usados para simular o escoamento sanguineo em segmentos
arteriais de grande e médio calibre. Os resultados mostraram um acoplamento
consistente entre os modelo 1D e 3D, apresentando a continuidade e suavidade
esperada do fluxo e da area do vaso na interface entre os modelos. Para que tais
simulagoes se mantivessem estaveis, foi necessario usar passos temporais no modelo
1D de 10 a 50 vezes menores que no modelo 3D e manter uma condigao forte para o

acoplamento implicito entre os modelos, mas destacamos que isto adicionou custos
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computacionais infimos nos casos testados. Ainda, a sub-relaxacgao foi de utilidade

para acelerar a convergéncia do método.

6.2 Principais contribuicoes

Ao final de cada capitulo destacamos as principais contribuig¢oes introduzidas
em cada tema. De forma geral, podemos destacar como principais contribuicoes

do trabalho as seguintes:

e a proposta de uma distribuicao de equilibrio mais geral voltada para
escoamentos incompressiveis (equagao (2.28)) na Segao 2.4 e a andlise
de estabilidade linear e o desenvolvimento de técnicas para se obter

distribuicoes de equilibrio que tornem o LBM mais estével (Secao 3.5);

e a analise e indicacao dos parametros numéricos adequados para a correta
modelagem de escoamentos incompressiveis em aplicagoes e geometrias

diversas;

e a modelagem e estudo de casos especificos do escoamento sanguineo em
vasos arteriais com paredes rigidas, expondo as problematicas e desafios

encontrados (Secao 3.4);

e 0 estudo da escalabilidade da implementagao paralela do LBM em dois
clusters com caracteristicas distintas e as orientagoes para o aumento de
eficiéncia (Segoes 3.6.1 e 3.6.2), incluindo a comparacao de desempenho
e acuracia entre as implementacoes do LBM e do FEM, destacando os

aspectos positivos e negativos de cada modelo (Secao 3.6.3);

e a andlise dos parametros numéricos introduzidos pela fronteira imersa e
pelo acoplamento com o LBM, através de experimentos numéricos de forma
a entender o impacto no modelo fisico e no desempenho computacional em

estruturas tubulares (Segoes 4.4, 4.5 ¢ 4.6);
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e a proposta e andlise do uso de passo temporais distintos para o fluido e

para a estrutura, visando reduc@o de custo computacional (Segao 4.5);

e a proposta e teste de uma metodologia para a decomposicao do efeito da
pressao arterial em componentes hidrostatica e proveniente do gradiente
de pressao, visando manter a estabilidade e acuracia do método LB-IB
perante grandes variacoes da pressao hidrostatica, como ocorre no sistema

cardiovascular (Segao 4.6);

e a analise por meio de experimentos numéricos de diferentes esquemas
numéricos para o acoplamento entre modelos 1D (diferengas finitas) e 3D

(lattice Boltzmann) em problemas hemodinamicos (Segdes 5.4 e 5.7);

e a estimativa de perfis de velocidade através da composicao de solugoes
de Womersley na modelagem de problemas hemodinamicos por modelos

dimensionalmente heterogéneos, com uso do LBM (Secao 5.7).

6.3 Trabalhos futuros

Como sequéncia deste trabalho, destacamos algumas linhas de pesquisa que
podem ser seguidas a partir dos resultados obtidos e dos pontos deixados em aberto

ao longo do trabalho:

e extensao do estudo de estabilidade feito na Secao 3.5 para outros problemas
bidimensionais e também tridimensionais, de forma que se tenha um
panorama mais amplo de como a distribuicdo de equilibrio afeta a
estabilidade do LBM e qual seria a escolha adequada em funcao do

problema a ser modelado;

e extensao do modelo de fronteira imersa para malhas nao estruturadas,
possibilitando a modelagem de geometrias complexas (vasos arteriais)
e a validagdo da modelagem de decomposi¢ao da pressao (proposta na

Segao 4.6) em casos mais gerais;
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e ampliacao das andlises feitas do acoplamento entre os modelos 1D e 3D
na modelagem do escoamento sanguineo (Segao 5.7) para redes arteriais
completas, possibilitando a analise da influéncia de uma escala global com

a escala local do escoamento.
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Apeéendice A

Pseudo-codigos e otimizacoes dos

algoritmos

Neste capitulo apresentamos os pseudo-codigos das implementagoes do
LBM (Segao A.1) e do método acoplado LB-IB (Segao A.2), além das
principais otimizagoes feitas em cada codigo para aumentar o desempenho das
implementacoes. Apesar de nao ser o foco principal deste trabalho, realizamos
otimizagoes do algoritmo que viabilizaram muitas das simulagoes apresentadas
neste trabalho. As mesmas foram feitas visando-se obter o melhor aproveitamento
dos recursos computacionais que dispusemos.

Nao apresentamos aqui o pseudo-codigo e as otimizacoes da implementacao
do método acoplado LB-DF (3D-1D) porque este acoplamento nao introduz custos
computacionais significativos, como vimos nas Secoes 5.6 e 5.7. Também porque
ja expusemos de forma detalhada como este acoplamento pode ser implementado e
otimizado na Sec¢ao 5.5.2. Além disso, detalhamos também os esquemas numéricos
de acoplamento (Segao 5.5.1) e seus efeitos na redugao do custo computacional do

acoplamento 1D-3D (Segoes 5.6 € 5.7).

Al Implementagao do LBM

De forma sucinta serda exposto a seguir o pseudo-codigo bésico de uma
implementacao do LBM, no qual destacamos os principais passos do método,

conforme exposto no fluxograma da Figura 2.1.
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Al Pseudo-codigo

Nesta implementacao classificaremos as células do lattice em trés grupos:
células internas (com distribui¢oes denominadas fi), células de fronteira
representando condigoes de contorno de velocidade (com distribui¢oes denominadas
fv) e células de fronteira representando condigoes de contorno de pressao (com
distribui¢oes denominadas fp). Consideraremos que estas trés varidveis guardam
informagoes das distribuicoes de particulas nos instantes de tempo t1 e t2, sendo
t2 = t1+ At. Logo, estas varidveis (fi, fv e fp) possuem trés indices: o primeiro
indica o instante de tempo (t1 ou t2), o segundo indica qual a célula em que
a distribuicao se encontra e o terceiro indica a direcao na qual esta se desloca.
Por exemplo, £i(t1,5,7) indica a distribuicao de particulas que se desloca na
dire¢do €7 (definida de acordo com o lattice) a partir da célula interna de nimero
5 (definida de acordo com a numeragao adotada) no instante de tempo t1.

Abaixo apresentamos o pseudo-codigo de uma implementacao do LBM,
no qual omitiu-se os dois tultimos indices das varidveis fi, fv e fp, ou
seja, leia-se fi(a), fv(a) e fp(a) como fi(a,1:Ni,0:L), fv(a,1:Nv,0:L) e
fp(a,1:Np,0:L), respectivamente. Onde, L é o nimero de direcoes do lattice e Ni,
Nv e Np indicam o niimero de células internas, de fronteira com condigao de contorno
de velocidade e de fronteira com condi¢ao de contorno de pressao, respectivamente.

6(‘77

No pseudo-cédigo, as sentengas iniciadas por devem ser consideradas como

comentarios.

Pseudo-codigo LBM:

ILeitura da malha e das condigdes de contorno

ler_lattice()

ILeitura das condigBes iniciais (podendo ser campos de velocidade e de
Ipress8o ou uma distribuigio de particulas)
ler_condicoes_iniciais(fi(t1),fv(tl),fp(tl))

ITnicia-se o lago temporal

faga
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fi(t1)

colisao_i(fi(t1))

fv(tl)

condicao_de_contorno_v(fv(tl),fi(t1))

fp(tl) = condicao_de_contorno_p(fp(t1))

(£1(t2),fv(t2),fp(t2)) = propagacao(fi(tl),fv(tl),fp(tl))

se (condicao_de_parada(fi(t1),fi(t2),fp(t1),fp(t2),fv(tl),fv(t2)))
entao sair

lAtualizagdo das distribuigdes no instante de tempo tl

(fi(tD),fv(tD) ,fp(t1)) = (£Fi(t2),fv(t2),fp(t2))

fim faga

Repare que o pseudo-cddigo ¢ pequeno devido a simplicidade de descrigao dos
passos de uma implementagao via LBM. A condicao de parada acima (representada
pela rotina condicao_de_parada()) pode ser baseada, por exemplo, na varia¢ao
do campo de velocidade ou de pressao, conforme alguma das normas (3.2)—(3.7).

O uso de rotinas para a leitura da malha, das condigoes de contorno e das
condicOes iniciais permite a configuracao de uma série de problemas a partir de
arquivos de entrada, sem a necessidade de alterar a implementagao. Além de
permitir a retomada de simulagoes interrompidas.

As rotinas de colisao (colisao_i()) e propagacao (propagacao()) das
distribuicoes nas células internas representam uma divisao da equacao de
lattice Boltzmann em duas etapas, conforme exposto nas equagoes (2.9) e
(2.10). Nestas equagdes, a distribuigao auxiliar ﬁ(f, t) pode ser mapeada no
algoritmo sobre a distribuicao f;(Z,t) para economia de meméria. Enquanto,
as rotinas de imposi¢ao de condigoes de contorno (condicao_de_contorno_v()
e condicao_de_contorno_p()) sdo descritas de acordo com o modelo de

representacao escolhido, conforme explicado nas Secao 2.5.

A.1.2 Otimizacoes

Buscamos realizar uma série de otimizagoes neste trecho da implementacao

por se tratar do nicleo das simulagoes tridimensionais.
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Primeiramente, utilizamos uma estrutura de dados com a qual pudéssemos
minimizar o uso de memoria e de tempo de processamento em uma simulagao. Isto
foi possivel através da introducao de listas de células alocadas dinamicamente e
de ponteiros que indicassem suas células vizinhas. Desta forma, pudemos alocar
somente as células contidas no dominio do problema, independentemente da forma
do mesmo, otimizando o consumo de memoria. E, através das listas de células,
conseguimos percorrer somente as células de interesse em cada rotina (células
internas, células de fronteira, etc), otimizando o tempo de processamento.

No pseudo-cédigo descrito acima tivemos que alocar todas as distribuigoes
de particulas em dois instantes de tempo (tl e t2) para realizar a rotina de
propagagao. Usando uma abordagem de troca (swap) de dados entre posigoes
da memoria (conforme proposto por Mattila et al. (2007)), pudemos reduzir a
alocacao das distribuicoes de particulas para somente o instante de tempo atual.
Portanto, reduzimos pela metade o principal consumo de meméria, permitindo a
implementacao de problemas com maior quantidade de células do LBM. Com esta
otimizacao também estamos removendo a etapa de atualizacao das distribuicoes
no instante de tempo t1, pois temos somente um instante de tempo armazenado
na memoéria. Porém, teremos que armazenar as quantidades, do instante de
tempo anterior, usadas na rotina de condicao_de_parada() antes de realizar a
propagagao, pois as mesmas serao sobrescritas. Se estivermos analisando, por
exemplo, o campo de velocidade na condicao de parada, teremos que armazenar
somente 2 ou 3 (2D ou 3D) valores por célula de fluido, o que é muito melhor do que
armazenar 9 ou 19 (2D ou 3D) valores de distribuigdes de equilibrio (necessarios
ao armazenar dois instantes de tempo). Porém, quando a condigao de parada esta
relacionada com um intervalo de periodicidade da solugao (comum na modelagem
do SCVH), temos que armazenar as quantidades, do inicio do ciclo atual, usadas na
rotina de condicao_de_parada() mesmo que usemos a abordagem de propagagao
sem swap.

Como terceiro passo de otimizagao, resolvemos aproveitar a vantagem
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intrinseca do LBM de localidade para realizar a paralelizacao do algoritmo. Esta
foi feita visando-se aproveitar os atuais supercomputadores formados por grandes
clusters de placas com multiplos nicleos de processamento e alta velocidade de
comunicacao (infiniband). Sendo assim, as principais rotinas do algoritmo foram
paralelizadas com o uso das APIs OpenMP (memdria compartilhada) e MPI
(meméria distribuida). Onde, exploramos a paraleliza¢ao hibrida (em dois niveis)
de uma implementacao do LBM, a qual permite um melhor aproveitamento dos
recursos de clusters com processadores de mais de um nucleo (na Segao 3.6.1).
Ainda, analisamos seu desempenho e escalabilidade em dois clusters (chegando a
mais de 32000 nicleos de processamento) na Sec¢ao 3.6.2. Por fim, comparamos seu
desempenho e acuracia com uma implementacao do método de elementos finitos

(FEM) na Secao 3.6.3, modelando um caso teste transiente com solugao analitica.

A.2 Implementagao do método acoplado LB-IB

Quando acoplamos o método de lattice Boltzmann ao método de fronteira
imersa, estamos modificando a etapa de colisao do LBM, ao incluir um termo da
forga exercida pela estrutura (ver equagao (4.8)). Além disso, se o acoplamento
for implicito, estamos introduzindo um loop iterativo fluido-estrutura, conforme
exposto no fluxograma da Figura 4.2. Sendo que, no caso do acoplamento explicito
este loop nao existe e a inclusao de forga ocorre da forma exposta na equagao (4.7).
Vamos expor a seguir o pseudo-codigo do método acoplado LB-IB com acoplamento

implicito, por ser mais completo.

A.2.1 Pseudo-codigo

Além da notacao introduzida na secao anterior, vamos denotar a posicao
dos nés da estrutura imersa por X, a velocidade por U e a forga exercida por F,
onde sao guardadas as respectivas informagoes nos instantes de tempo t1 e t2.
Cada variavel destas possui trés indices: o primeiro indica o instante de tempo

(t1 ou t2), o segundo indica a qual né da estrutura se refere e o terceiro qual a
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componente da varidvel vetorial. Introduzimos também a forca exercida em cada
célula de fluido com a notagao g e as variaveis auxiliares £i2, fv2 e fp2. Abaixo
apresentamos o pseudo-codigo de uma implementagao basica do método acoplado
LB-IB, no qual, como na se¢ao anterior, manteremos somente o indice relativo ao
tempo.

Pseudo-codigo:

ILeitura das malhas do fluido e da estrutura e das condigdes de contorno
ler_lattice_estrutura()

ILeitura das condigdes iniciais (podendo ser campos de velocidade e de
Ipress8o ou uma distribuigdo de particulas, além da forga, para o fluido
le posig8o inicial e forga dos nés para a estrutura)
ler_condicoes_iniciais(fi(t1:t2),fv(tl),fp(t1),g(t1),X(t1),U(t1:t2),F(t1))
ITnicia-se o lago temporal

facga

lAcoplamento implicito LB-IB

faga
U(t2) = mapeia_velocidade_nos(£i(t2))
X(t2) = movimenta_nos(U(t2),X(t1))
F(t2) = calcula_forca_nos_nos(X(t2))

g(t2) = mapeia_forca_para_fluido(F(t2))
£i2(t1) = colisao_com_forca_i(fi(t1),fi(t2),g(t1),g(t2))

fv2(t1) condicao_de_contorno_v(fv(tl))

fp2(t1) condicao_de_contorno_p(fp(t1))
(£1(t2),fv(t2),fp(t2)) = propagacao(fi2(tl1),fv2(t1),fp2(t1))
se (condicao_de_parada2(F(t1),F(t2)) entao sair
F(t1) = F(t2)

fim faga

!Condigédo de parada

se (condicao_de_parada(fi(t1),fi(t2),fp(t1),fp(t2),fv(tl),fv(t2)))

entao sair

'Atualizag8o das distribuigdes no instante de tempo tl
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(fi(t1),fv(tD) ,fp(t1) ,X(t1)) = (£i(t2),fv(t2),fp(t2),X(t2))

fim faga
Onde as rotinas mapeia_velocidade_nos(), movimenta_nos (),
calcula_forca_nos_nos(), mapeia_forca_para_fluido() e

colisao_com_forca_i() sao as rotinas (B), (C), (D), (E) e (F) apresentadas
no fluxograma da Figura 4.2. A rotina condicao_de_parada2() representa a
implementagao da condi¢ao de convergéncia (4.10), do loop iterativo entre fluido
e estrutura.

A varidvel F(t1) é usada como auxiliar no calculo da condicao de parada,

guardando a forga da iteracao anterior.

A.2.2 Otimizacoes

O acoplamento entre o fluido e a estrutura introduz um grande
custo computacional se nao for realizado de forma otimizada. Isto
ocorre porque, na transmissao de informacoes entre o fluido e a estrutura
(rotinas mapeia_velocidade_nos() e mapeia_forca_para_fluido()), temos que
encontrar quais células de fluido estao associadas a cada né da estrutura (segundo
o suporte compacto da funcao 4, (4.4)) e, apds isto, temos que gravar e ler
informagoes em diversas posicoes da memoria.

A primeira otimizagao que fizemos foi na identificacao das células de fluido
que cada n6 da estrutura deve acessar para ler ou gravar informagoes. Como a
dinamica do fluido é representada em uma malha estruturada e regular, a posicao
de um né da estrutura nos informa quais serdo as 16 ou 64 (2D ou 3D) células
de fluido que estdao no suporte compacto da funcdo §,. Ou seja, nas rotinas
mapeia_velocidade_nos() e mapeia_forca_para_fluido() percorremos os nos
da estrutura e, para cada nd, sabemos quais as células de fluido que serao acessada
para leitura e gravacao de dados, respectivamente. Portanto, nao é necessario
realizar nenhuma busca, como ocorre quando utilizamos métodos de fronteira

imersa acoplados a métodos com malhas nao estruturadas.
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Ainda, propomos na Secao 4.5 o uso de passo temporais distintos para o
fluido e para a estrutura (acoplamento explicito), onde a troca de informagoes
entre os modelos ocorre com uma frequéncia menor.

Como vimos acima, no pseudo-codigo basico apresentado do acoplamento
implicito, temos que guardar trés vezes as distribuigoes de particulas em cada
célula de fluido (£i(t1), fi(t2) e £i2(t1)). Veja que o método implicito exige
que guardemos ao menos duas vezes estas distribuigoes (£i(t1) e £i(t2)), porque
temos que realizar o procedimento de colisao e propagacao repetidamente até
atingir a condigdo de convergéncia (4.10) em cada passo temporal. Porém, a
distribuicao £i2(t1) tem um papel auxiliar e pode deixar de ser alocada na
memoria ao agregarmos as etapas de colisao e propagacao em uma Unica rotina.

Na versao explicita do acoplamento podemos reduzir ainda mais a alocacao
de memoria, pois, como visto na Sec¢ao A.1.2, podemos usar a técnica de swap para
armazenar somente uma vez a distribuicao de particulas. Na técnica de swap as
distribuicoes do instante anterior sao sobrescritas pelas do instante atual.

Por fim, no caso de acoplamento implicito, podemos evitar a atualizacao das
distribui¢oes no instante de tempo t1 ao alternar quando t1 e t2 sao considerados
o passo atual ou passo anterior. Assim, evitamos fazer uma cépia de todas

informacoes a cada passo temporal.
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