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Capitulo 1

Introducao

Nestes ultimos anos, pesquisadores das areas de engenharia, biologia e medic-
ina comecaram a introduzir ferramentas computacionais preditivas dentro da
pratica médica. O atual grau de desenvolvimento alcancado pelas técnicas
de modelagem computacional, conjuntamente com o rapido crescimento da
performance de calculo dos computadores, tem permitido o estudo, desen-
volvimento e solugao de modelos mecanico-bioldgicos altamente sofisticados
capazes de antecipar, com aceitavel grau de precisao, os resultados de impor-
tantes procedimentos médicos.

A modelagem e a simulacao computacional, aliadas a visualizacao grafica
e a realidade virtual, permitem fornecer imagens tridimensionais de alta
resolucao representando os fenomenos que estao acontecendo em uma de-
terminada parte do organismo de um dado paciente. KEsta nova tecnolo-
gia (modelagem computacional - visualizagao gréfica - realidade virtual) ja
estd contribuindo no planejamento terapéutico e/ou cirtirgico das mais varia-
das doencas [10], no desenvolvimento de modelos (e sua simula¢do computa-
cional) para a dinamica do sistema cardiovascular ([I07]-[I10]), a dinamica
do sistema respiratério, o crescimento de tumores [I31], o transporte, di-
fusao e absorcao de farmacos [82], no aprimoramento de cirurgias a distancia
e/ou treinamento em procedimentos cirirgicos [53], no desenvolvimento de
métodos nao invasivos de analise empregando reconstrucao tridimensional de
imagens obtidas por tomografia computadorizada, de ressonancia magnética
ou por outros meios ([46]-[89], [115]). Com estas técnicas de reconstrugao é
possivel realizar endoscopias virtuais tais como broncoscopia, colonoscopia e
angioscopia virtual entre outras.

Em particular, a mortalidade por doengas cardiovasculares (uma das mais
importantes causas de morte na populagdo mundial), tem motivado o uso
crescente das técnicas anteriormente mencionadas para o melhor entendi-
mento dos mecanismos que governam estes sistemas fisiolégicos complexos,
como por exemplo a hemodinamica do sistema cardiovascular humano.

A partir dos trabalhos pioneiros de Euler [24] e de Young ([129], [130])
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sobre propagacao de ondas em artérias, se inicia o desenvolvimento de mod-
elos unidimensionais para o sistema arterial humano. Na atualidade, estes
modelos alcancaram um grau de sofisticacao elevado permitindo o estudo
das perturbacoes na dinamica arterial para diversas alteracoes patoldgicas
(ateroesclerose, estenosis, aneurismas, etc.) contribuindo, assim, na diag-
nose, deteccao e tratamento destas doencas.

Os trabalhos de Lambert [54], de Hughes e Lubliner [48], Avolio [§], de
Porenta, Young e Rogge [80], de Stergiopulos, Young e Rogge [104] e, mais
recentemente, os trabalhos de Urquiza ([112], [I13], [I14]), o trabalho de J.
Wan et al. [I16] e os trabalhos de Olufsen ([69] - [70]), sdo exemplos do nivel
alcangado com estes modelos.

Nao aconteceu o mesmo com o desenvolvimento de modelos bidimension-
ais. Nao entanto, embora estes modelos fossem bastantes precarios para a
simulacao do fluxo sanguineo, constituiram-se nos primeiros passos no esta-
belecimento e definicao das ferramentas computacionais necessarias para a
abordagem deste problema desde um punto de vista tridimensional.

Nesta ultima década, solugoes tridimensionais das equacoes transientes
que governam o fluxo sanguineo foram realizadas por numerosos pesquisadores.
Em particular, os trabalhos de Pertktold et al.([76]-[77]), Steinman et al.
[103], [107], Taylor et al.([108]-[110]), conformam um marco de referéncia no
estudo do fluxo sanguineo pulsatil tridimesional de diversos problemas de bi-
furcagoes e pontes no sistema cardiovascular, através do emprego do Método
dos Elementos Finitos na solucao das equacoes de Navier-Stokes.

Por sua vez, esta tecnologia emergente de modelos computacionais - soft-
ware - hardware permite construir modelos cardiovasculares para um paciente
especifico e ainda realizar andlises precisas e altamente sofisticadas que incor-
poram modelos reolégicos sanguineos e equacoes constitutivas para o com-
portamento mecanico dos tecidos que compoem as paredes dos vasos. Por
outro lado, as modernas técnicas de visualizacao cientifica e de reconstrucao
de imagens permitem tanto a visualizagao das quantidades fisicas associadas
ao fluxo sanguineo como a reconstrucao precisa dos vasos.

Os beneficios que a modelagem computacional pode proporcionar a medic-
ina vascular esta, entretanto, condicionada a superacao de algumas barreiras.
A primeira estd associada a necessidade de desenvolver modelos computa-
cionais com a complexidade requerida pela modelagem hemodinamica das
partes clinicamente mais relevantes do sistema cardiovascular. Segundo, a
partir de informacoes extraidas de tomografias computadorizadas, de res-
sonancia magnética, e outros meios, desenvolver ferramentas computacionais
que permitam a reconstrucao da geometria de maneira a incorporar as car-
acteristicas anatomicas e de fluxo sanguineo préprias de cada paciente. A
terceira barreira esta associada a dificuldade de introduzir as condigoes de
contorno em modelos altamente sofisticados de maneira a representar, com
adequado grau de precisao, a parte truncada do sistema arterial. Quarto, a



aproximacao por elementos finitos destes modelos requer tanto a solucao de
sistemas de equagoes nao-lineares da ordem de milhdes de equacoes em cada
intervalo de tempo como o estabelecimento de estimadores de erro, espacial
e temporal, que permitam a andlise adaptativa do problema. Finalmente, o
volume de dados extraidos na solucao destes modelos requer o desenvolvi-
mento de eficientes ferramentas de visualizagao e tratamento da informagao
capazes de fornecer em tempo real representagoes graficas de alta resolucao
e facil interpretagao, assim como de varidveis fisicas com interesse clinico
relevante.

Para realizar todas estas atividades, é necessaria a participacao de grupos
multidisciplinares de pesquisadores nas diversas areas do conhecimento ante-
riormente mencionadas. Esta caracteristica ¢ mais um desafio a ser vencido.
Grupos de profissionais em tao diversas areas dificilmente sao encontrados em
uma mesma instituicao. Outra dificuldade a ser vencida é a falta de didlogo
até agora existente entre as diferentes areas. Isto conduz a mais um desafio:
criar uma sistematica que permita o intercambio fructifero entre estes es-
pecialistas. O surgimento de novas tecnologias de comunicacao tais como,
correio electronico, Internet, tele-conferéncia, entre outras, permitiu diminuir
todas estas dificuldades dando lugar ao surgimiento de Centros Virtuais ou
de Redes de Conhecimento constituidas pela associacao de profissionais de
diferentes instituicoes, nao necessariamente localizadas em um mesmo pafs,
interessados na simulagao computacional de problemas complexos relaciona-
dos a sistemas fisiolégicos.

O objetivo basico destes Centros Virtuais/Redes de Conhecimento é o
de coordenar o intercambio, integrando o conhecimento e o desenvolvimento
realizado pelos integrantes do Centro/Rede assim como ser o elemento catal-
izador para o surgimento de novos conhecimentos e inovagoes cientificas e
ou tecnoldgicas. Procura-se com isto otimizar os recursos melhorando a
eficiéncia do processo de geracao-aplicacao do conhecimento.

Na area médica um indicativo desta nova realidade pode ser encontrado
nos projetos em desenvolvimento nos Estados Unidos e em paises da Comu-
nidade Européia tais como

e Physiome Project da International Union of Physiological Sciences
(http://www.physiome.org.nz/);

Virtual Human Project, (http://www.ornl.gov/sci/virtualhuman/);

The Digital Human Project - Federation of American Scientist
(http://www.fas.org/dh);

EuroPhysiome Projec HaeMOdel - Mathematical Modeling of the Car-
diovascular System (http://mox.polimi.it /it /progetti/haemodel /7en=en);

SimBio - Simulation in Biology (www.simbio.de/);
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e GEMSS - Grid for Medical Simulation Service
(http://www.it.neclab.eu/gemss/);

e no Brasil pelo

o INCT-MACC Instituto Nacional de Ciéncia e Tecnologia em Medicina
Assistida por Computagao Cientifica (http:#*##i),

Neste Instituto uma dos grandes objetivos é o de contribuir na formagao
de recursos humanos de alto nivel na Modelagem e Simulacao Computacional
do Sistema Cardiovascular Humano. Assim e para atender a este objetivo,
o presente trabalho procura apresentar os diferentes modelos uni e tridimen-
sionais desenvolvidos no INCT-MACC para a simulagao computacional do
sistema cardiovascular humano. Para isto, na primera parte do trabalho
¢é apresentada uma breve resenha historica do desenvolvimento de modelos
nesta area, posteriormente sao apresentados os aspectos fisiologicos do sis-
tema cardiovascular incluindo o comportamento do sangue e das paredes dos
vasos. E apresentada também a intima relagao existente entre os aspectos
puramente mecanicos do modelo (nivel das tensoes cisalhantes, oscilagoes
nestes valores devido a caracteristica pulsdtil do fluxo sanguineo, regioes de
fluxo reverso, tempo de permanéncia das particulas existentes no sangue:
células vermelhas, brancas, plaquetas, etc.) e as mudangas que ocorrem nas
paredes dos vasos tais como o espessamento da camada intima das paredes
dos vasos (aterogénese) e deposigao de placas. Na terceira parte do trabalho
¢é apresentada a modelagem do fluxo sanguineo incluindo a apresentacao das
equagoes constitutivas comumente empregadas para modelar o seu comporta-
mento. Na Secao 4, sao desenvolvidos os modelos unidimensionais que, com
bastante grau de precisao, permitem ter espacial e temporalmente uma aprox-
imagao global das caracteristicas do fluxo (pressdao média, velocidade média
e vazao) e da forma das ondas de pressao e fluxo nas diversas partes do sis-
tema arterial humano. Nesta mesma se¢ao sao também mostrados resultados
numéricos obtidos com estes modelos para sistemas arteriais normais e apre-
sentando diversas patologias. A comparacao dos resultadoss para estas duas
situagoes mostra claramente a potencialidade destes modelos na diagnose
de doencas cardiovasculares. O desenvolvimento de modelos tridimensionais
que permitem caracterizar com maior grau de detalhe o comportamento local
do fluxo sanguineo é apresentado na Secao 5. O acoplamento entre o fluxo
sanguineo e a deformabilidade das paredes dos vasos é incorporado empre-
gando uma formulacao ALE - Arbitrary Lagrangian Eulerian Formulation.
Na ultima secao, alguns resultados obtidos com este modelo tridimensional
sao também apresentados neste trabalho mostrando a potencialidade desta
abordagem.
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1.1 Breve Resenha Historica

Nesta secao ¢ apresentada de maneira resumida uma retrospectiva do de-
senvolvimento da Modelagem de Biossistemas com énfase na modelagem do
sistema cardiovascular. Nos trabalhos [63], [99] e [I11I] assim como nas re-
feréncias citadas, o leitor encontrard maiores informacgoes histéricas.

Para apresentar este resumo, parece interessante iniciarmos com o primeiro
paragrafo do livro de O'Rourke, Kelly e Avolio The Arterial Pulse, [72],

“The history of the arterial pulse is the history of medicine - of its art and
of its science. Scientific understanding of the pulse and its application
to medicine has at all times been dependent on the knowledge of theory
and physiological mechanisms, and on the availability of methods for its
measurements.”

Desde os primérdios da civilizagao, o homem preocupou-se com o entendi-
mento das coisas vivas, em particular, com o entendimento do pulso arterial.
Um dos mais antigos tratados de medicina, Nei Jing, trata inclusive de temas
relacionados com a terra, as estagoes do ano, o dia e a noite. Escrito em um
estilo de conversacao entre o imperador e seus oficiais, o livro tem 18 capitulos
divididos em duas partes iguais Su Wen e Ling Shu. Nestes capitulos fala-se
do sangue presente nos vasos como orginando-se no coragao e circulando de
maneira a retornar a seu ponto de partida. Este livro acredita-se escrito por
Huang Ti (2697-2597 a.c.) mas pesquisadores chineses acreditam que o livro
foi compilado por autores desconhecidos entre os anos 475 e 221 a.c. Na
fndia, o médico Susruta realizaba o exame dos pacientes palpando o pulso,
Figura [I.1]

Entre os filésofos gregos da antiguidade, Aristételes (384-322 a.c.) procu-
rou entender a relagao existente entre a fisica (que para ele permitia a de-
scrigao geral do universo) e o estudo dos seres vivos. As escritas dele cobrem
a area inteira do conhecimento e, como um todo, foi influenciado profunda-
mente por seus préprios estudos em biologia [99]. Apesar do amplio conhec-
imento da anatomia e dos vasos sanguineos, os gregos nao foram capazes de
descobrir o principio da circulagao sanguinea por nao conhecerem o principio
da conservacao de massa. O mundo ocidental teve que esperar por William
Harvey (1578-1657) para establecer o conceito da circulagao. Em particular,
os gregos acreditavam que as artérias transportavam ar, por esta razao o
nome dado a estes vasos (a palavra artéria estd formada pela composicao de
duas palavras gregas aer e trachea que significam, respectivamente, ar e duto
isto é duto de ar). Este conceito perdurou até Galeno (201-131 a.c.) quem
estabeleceu que as artérias continham sangue em lugar de ar.

Galeno foi provavelmente a maior personalidade de seu tempo e seus
resultados foram a base da pratica médica durante mais de 1.000 anos. Ele
observou a relacao entre o coragao, as artérias e as veias e, em particular,
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Figura 1.1: Susruta realizando o exame de pacientes através da palpagao do
pulso
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determinou que durante a vida do ser humano as artérias continham sangue
e nao ar. Entretanto ele nao foi capaz de relacionar o batimento do coracao
com a dilatacao das artérias. Ele reivindicava que as artérias dilatavam e por
esta acao geravam a pulsacao. Além disso, ele nao reconheceu que o sangue
circulava.

Como os gregos, acreditou que o sangue era gerado no figado e trans-
portado a todos os 6rgaos pelas veias sendo que somente uma fracao pequena
alcancava o ventriculo direito. Esta concepcao errada o fez acreditar que o
sangue arterial vinha através de uma transporte desde o ventriculo direito
para o esquerdo. Uma representacao da concepcao que tinha Galeno pode
ser vista na Figura[l.2] Estas falsas interpretagoes foram corrigidas somente
no inicio do século XVII. O conhecimento cientifico de que as artérias sao
parte de um sistema circulatério no qual o coracao estd bombeando sangue
para todas as partes do corpo somente foi reconhecido a partir dos trabalhos
de W. Harvey (1578 - 1658).

Embora o desenvolvimento moderno da circulagao sanguinea tenha rece-
bido seu impeto principalmente da prépria engenharia, para a maioria dos
atuais engenheiros parece ser um assunto novo. Entretanto, a lista seguinte
de nomes que contribuiram significativamente ao desenvolvimento desta area,
leva a admitir que este campo existe ha longa data [31]:

e Galileo Galilei (1564-1642);

e William Harvey (1578-1658);

e Marcello Malpighi (1628-1694);

e René Descartes (1596-1650);

e Giovanni Alfonso Borelli (1608-1679);
e Robert Boyle (1627-1691);

e Robert Hook (1635-1703);

e Stephen Hales (1677-1761);

e Leonhard Euler (1707-1783);

e Thomas Young (1773-1829);

e Jean Poiseuille (1799-1869);

e Herrmann von Helmholtz (1821-1894);
e Adolf Fick (1829-1901);

e Horace Lamb (1849-1934);
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Figura 1.2: Sistema proposto por Galeno
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e Otto Frank (1865-1944);
e Balthasar van der Pol (1889-1959).

Antes de ficar famoso por suas contribui¢oes na fisica, Galileo foi um
estudante de medicina. A ele se deve a descoberta da constancia do periodo
do péndulo que empregou para medir o pulso das pessoas. Seus resultados
foram expressos quantitativamente relacionando a longitude do péndulo que
permitia a sincronizagao com o batimento cardiaco. Em 1609 desenhou o
primeiro microscopio moderno.

A fama e popularidade das aulas de Galileo em Padua influenciaram
enormemente o desenvolvimento da biomecanica. Assim, e de acordo com
Singer [99], William Harvey foi discipulo de Galileo que em 1615, empregando
os principios de medigao propostos por Galileo, demonstrou que a existéncia
da circulacao é condicao necessaria para o funcionamento do coracao. Este
resultado (publicado em seu livro De Motu Cordis et Sanguinis in Animal-
ibus, traduzido por Fishman e Richards [26]) foi obtido por Harvey empre-
gando um raciocinio puramente teérico tendo em vista que nessa época nao
se conhecia a passagem entre artérias e veias. Isto foi descoberto por Mar-
cello Malpighi (1628-1694) em 1661, 45 anos depois que Harvey propos a
necessidade logica da existéncia dos capilares.

As descobertas de Galileo mostrando que a matemaética era fundamental
na descricao do comportamento dos seres vivos levou Descartes, que era um
reconhecido matematico, a trabalhar em fisiologia desde um ponto de vista
mecanico. Borelli, outro eminente matematico e astronomo italiano, publicou
seu trabalho De Motu Animalium (1680) onde clarifica o movimento muscular
descrevendo o voo dos passaros, o nado dos peixes, o movimento do coracao
e do intestino.

Robert Boyle estudou o pulmao e a respiragao dos peixes e Robert Hooke,
que proporcionou aos mecanicos a famosa ley de Hooke, incorporou pela
primeira vez a palavra célula para designar a parte mais elementar dos seres
vivos. Seu livro Micrographia (1664) foi novamente reeditado pela Dover
Publications em 1960. Stephen Hales (1677-1761) tratou de medir a pressao
nas artérias e, em 1733 ([42]), introduziu o conceito de resisténcia periférica
vascular causada pelos vasos sanguineos imersos nos tecidos considerando as
artérias como camara-reservatorio elastico. O primeiro trabalho de cunho
matematico sobre propagacao de ondas nas artérias foi escrito em 1775 pelo
matematico suico Leonhard Euler. Em sua formulagao, Euler descreve o
fluxo em um tubo elastico de um fluido nao viscoso incompressivel. Lamen-
tavelmente, este trabalho somente foi publicado em 1862 [24]. De maneira
similar, Thomas Young, médico reconhecido em Londres e muito conhecido
entre os mecanicistas por suas contribuicoes nesta drea, obteve a velocidade
de propagacao do pulso de pressao em um fluido incompressivel confinado
em um tubo elastico [129] e suas aplica¢oes no fluxo sanguineo [130]. Em



10 Capitulo 1. Introducao

particular ([94]), durante sua conferéncia na Royal Society of London, Young
reconheceu explicitamente a importancia da Mecanica na pesquisa sobre a
circulagao do sangue [I30]. Desta maneira, Young foi o primeiro a obter uma
expressao para a velocidade de propagacao do pulso de pressao, a qual estava
dada por

co =V AP/p(AV/V) (1.1)

onde p é a massa especifica do fluido, AP é a variagao na pressao e AV/V e
a variagao relativa do volume ocupado pelo tubo. Supondo que o tubo seja
suficientemente fino de maneira a poder admitir que a distribui¢ao do incre-
mento da tensao circunferencial seja uniforme no espessor do tubo, supondo
ainda que o tubo é elastico e que a deformacao circunferencial é pequena,
Young obteve

AP = EhAR/R? (1.2)
AV)V =2AR/R

que substituidas na equacao (1.1]) resulta

[ Eh
= 4 — 1.4
Co 2,0R ( )

onde R ¢é o raio interno do tubo, h seu espessor e F é o Mddulo de Elasticidade
de Younyg.

Embora esta expressao tenha sido obtida por Young em 1808, ela é con-
hecida como formula de Moens-Korteweg ja que foi popularizada e modificada
por Moens [67] e Korteweg [52] em 1878 ([32]).

Young também realizou estudos sobre a perda de pressao devida a viscosi-
dade do fluido. Estes trabalhos foram continuados pelo fisiologista franceés
Jean Poiseuille (1799-1869) que, ainda como estudante de medicina, inventou
o manometro de mercurio para medir a pressao do sangue na aorta de um
cao. Posteriormente, trabalhando com tubos capilares de vidro, tentou medir
as propriedades viscométricas do sangue. Devido a problemas com a coag-
ulag@o (os mecanismos de coagulagao s6 foram entendidos recentemente), ele
fez suas experiéncias com agua, alcool e mercirio, obtendo valores precisos
para esses fluidos e definindo sua famosa lei para escoamento laminar.

O titulo de Pai da Bioengenharia pode ser dado a Helmholtz com con-
tribuicoes em areas tais como 6tica, acustica, termodinamica, eletrodinamica,
fisiologia e medicina. O fisiologista Fick realizou contribuigoes na trans-
feréncia de massa cuja lei leva seu nome. O hidrodinamicista Lamb escreveu
magnificos trabalhos sobre propagacao de ondas em artérias. Otto Frank tra-
balhou na teoria hidrodinamica da circulacao retomando as ideias de Stephen
Hales e propondo o modelo hoje conhecido como modelo Windkessel (do
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artérias
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Figura 1.3: Modelo Windkessel

alemao, cadmara de vento), [30]. Dentro deste marco tedrico, a aorta é repre-
sentada por uma camara elastica e os vasos sanguineos periféricos sao reem-
plazados por um tubo rigido que oferece uma resisténcia constante (Figura
. O modelo Windkessel implica, obviamente, em uma grande condensacao
e simplificacao da problematica, assumindo que as flutuacoes da pressao na
arvore arterial ocorrem simultaneamente, isto ¢, a velocidade de propagacao
da onda de pressao ¢é considerada infinita. Em 1929 Van der Pol modelou o
coracao empregando osciladores nao lineares.

A era moderna da andlise da propagagao de ondas no fluxo sanguineo
se inicia com os trabalhos de McDonald ([59]) e Womersley ([123]-[126]) na
década de 50. Em 1965 um livro sobre fisiologia e biofisica da circulagao
sanguinea foi publicado por Burton [12]. Rushmer [93] publicou uma mono-
grafia sobre dinamica do sistema cardiovascular. Bergel [11] foi o editor de
uma coletanea de trabalhos em hemodinamica. O problema de transporte
no sistema cardiovascular foi tratado por Middleman [64] e a mecanica da
circulagao foi tratada por Pedley [75]. A biomecéanica da microcirculagao
foi tratada por Caro et al. [I4] e por Fung [32] dentre outros. Experimen-
tos reoldgicos para o sangue podem ser encontrados em diversos trabalhos;
dentre outros podem ser citados Haynes e Burton (1959), [43], Chien et al.
(1966), [16], Whitmore (1968), [121] e Fung (1981), [31]. De especial interesse
é o livro apresentando aplicacoes de modelos computacionais para o pulmao
e musculos cardiacos baseados no Método dos Elementos Finitos e publicado
por Galagher et al. [35].

Na atualidade, com 40% das mortes no mundo occidental relacionadas
direta e indiretamente com disfungoes arteriais [71], o estidio da propagagao
do pulso nas artérias tem cobrado uma importancia trascendental para com-
preender patologias tais como a arterioesclerose, a aterosclerose, os aneuris-
mas, e as obstrucgoes arteriais ou estenoses. Os trabalhos poden ser agrupados
em trés grupos

1. Estudos da parede arterial, isto €, o estudo do comportamento mecanico
da parede arterial, através da pesquisa sobre as relagoes tensao-deformacao
impostas pelos componentes principais do tecido arterial: o musculo
liso, as fibras de elastina e as fibras de coldgeno ([3], [57]). Dentro
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deste grupo também se estuda a influéncia de patologias como, por ex-
emplo, a aterosclerose no comportamento da parede arterial ([4], [5]).

. Estudos sistémicos da circulagao arterial, que incluem modelos simpli-

ficados de distribuicao do fluxo considerando as distintas resisténcias
vasculares e deixando de lado os efeitos propagatorios e, modelos que
incluem o efeito da propagacao de pulsos de pressao no sistema arterial
humano. Estes tltimos modelos permitem obter as formas de onda do
fluxo e da pressao em qualquer parte do sistema arterial. Dentro desta
ultima corrente pode-se realizar a seguinte subdivisao

e Modelos realizados a partir da condensacgao de parametros resolvi-
dos numericamente. Dentro desta corrente é frequente encontrar
analogias com o problema de linhas de transmissao (LDT) que
permite utilizar o amplio desenvolvimento realizado pela engen-
haria elétrica ([49], [119], [120]). Estes modelos, em sua versao
mais simples, reduzem-se ao modelo de Windkessel ja citado.

e Modelos a partir das equagoes unidimensionais de Navier-Stokes
resolvidos numericamente por métodos tais como das caracteristicas,
de diferencas finitas, elementos finitos, etc. Estes modelos sao sim-
plificacoes das equacoes de Navier-Stokes acopladas com equagoes
que consideram as artérias como tubos deformaveis. Corresponde
salientar que modelos bidimensionais nao sao adequados tendo em
vista que as numerosas bifurcagoes arteriais nao podem ser devi-
damente representadas com este tipo de aproximacao ([48], [70],
[74], [80], [87], [90], [10T], [106], [116]).

Ambos os tipos de modelos contribuem na compreensao da natureza
propagatoria de ondas de pressao e fluxo, que podem, ponto a ponto,
descompor-se em ondas propagando-se no sentido proximal-distal e on-
das (refletidas) propagando-se no sentido distal-proximal.

. Estudos focalizados da circulacao arterial. Estes modelos permitem a

andlise de regioes localizadas do sistema cardiovascular onde patologias
ou disfungoes tais como aneurismas, formacao de placas de ateroma,
estenoses, ou modificagoes do sistema por procedimentos cirirgicos tais
como anastomoses dentre outros, exigem o conhecimento detalhado do
fluxo sanguineo, incluindo campo de velocidades, de pressao, tensoes
nas paredes dos vasos, zonas de recirculacao, tempos de permaneéncia
das particulas, etc. Estes modelos baseiam-se nas equacoes da dinamica
de fluidos incompressiveis newtoneanos ou nao newtoneanos, podendo
ainda incluir (ou nao) a deformabilidade das artérias. Este tipo de es-
tudo resulta de particular interesse para compreender melhor o compor-
tamento do fluxo sanguineo nas artérias em situagoes de fluxo pulsatil.
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Dentro deste contexto podem incluir-se os trabalhos pioneiros de Wom-
ersley ([123]-[126]). Modelos tridimensionais aproximados pelo Método
dos Elementos Finitos, foram desenvolvidos nestes ultimos anos. Destes
os trabalhos de Pertktold et al. ([76]-[77]), Steinman et al. [103], [107],
Taylor et al.([I08]-]110]), constituem um marco de referéncia no estudo
do fluxo sanguineo pulsatil tridimesional.

Y

A classificacao realizada nao é, sob nenhum ponto de vista, exaustiva e
a divisao feita também nao é estrita. De tal forma, encontram-se na liter-
atura numerosos trabalhos que entrecruzam estas linhas de pesquisa e desen-
volvimento ([65], [66]). Por outra parte e dentro da modelagem da arvore
arterial, podem ser citadas areas igualmente importantes tais como, o estudo
reologico do sangue, o estudo e desenvolvimento de modelos de microcir-
culacdo nas arteriolas e microvasos periféricos (onde se destaca o aporte feito
por Schmid-Schoenbein ([96]-[08]). Dentro da édrea mais clinica, também
deve ser incluido o estudo do transporte e difussdo de nutrientes e/ou dro-
gas terapéuticas, como as que provocam vasoconstricao o vasodilatacao. Ver
por exemplo os trabalhos de Formaggia et al. [29], Quarteroni et al. [83] e
Rappitsch et al. [88], dentre outros.

Por 1ultimo, e siempre dentro do contexto do sistema cardiovascular hu-
mano, existe una importante linha de trabalho que procura modelar o com-
portamento do coragdo e sua interacdo com o sistema vascular ([13], [22],
[50]), Arthurs et al [7], Mayo et al. [58], McQueen et al. [60], Peskin et al.
([78] e [79]).

Finalmente, é importante destacar que, dado o consideravel custo com-
putacional associado aos modelos tridimensionais completos, os ja menciona-
dos modelos unidimensionais tém papel fundamental como proveedores de
condicoes de borde adequadas para as simulacoes tridimensionais. Por outra
parte, tendo em vista que os parametros que representam as relacoes consti-
tutivas e geométricas do sistema arterial tém grande variabilidade entre os
individuos, os modelos unidimensionais podem ser ainda empregados para
estimar seus valores a partir de medicoes da pressao e fluxo em certos pontos
do sistema arterial (problema inverso). Por tltimo, tanto os modelos unidi-
mensionais como os tridimensionais podem ser empregados para melhorar o
planejamento cirirgico ([I07]-[110], [116]).

Como consequéncia deste desenvolvimento, os modelos computacionais
uni e tridimensionais do sistema cardiovascular humano se apresentam como
o caminho natural para desenvolver métodos sofisticados nao invasivos de
prevengao, diagnose, terapia e reabilitagao das mais diversas patologias e/ou
disfungoes cardiovasculares. Esta nova ferramenta permitird ao cardiolo-
gista (clinico ou cirurgiao), atuando em colaboragdo com especialistas em
biomecanica, dispor de melhores condi¢oes para diagnosticar a presenca de
doengas cardiovasculares e de estabelecer a melhor terapia (clinica e/ou
cirirgica) para sua solucao.
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1.2 Exercicios

Exercicio 1. Realizar um levantamento bibliografico sobre a historia do
pulso cardiaco e sua relacao com a prépria histéria do desenvolvimento da
medicina

Exercicio 2. Realizar um levantamento bibliografico sobre o emprego de
modelos matematicos para entender a circulacao sanguinea.



Capitulo 2

Aspectos Fisiolégicos e
Patoldégicos do Sistema
Cardiovascular

Nesta segao serao apresentados alguns aspectos da fisiologia e patologia do
sistema cardiovascular. Em particular, dar-se-a énfase a parte arterial do
sistema nao entrando em detalhes préprios do coragao e veias.

O estudo e entendimento da hemodinamica do sistema cardiovascular é de
grande importancia tendo em vista a estreita relagao entre as caracteristicas
hemodinamicas e o surgimento e evolucao de diversas doencas préprias deste
sistema. KEsta importancia é ainda maior levando em conta o aspecto epi-
demiologico das doencas cardiovasculares.

Em 1900 as cinco maiores causas de mortalidade da populacao nos Esta-
dos Unidos eram:

1. pneumonia;

2. tuberculose;

3. diarreia, enterite e ulceragao dos intestinos;
4. doencgas do coracgao;

5. lesoes intracranianas de origem vascular.

Nesta data, todas estas categorias tinham taxas maiores de 100 por cada
100.000 habitantes. Em 1940 somente duas categorias de doengas tinham
taxas superiores a 100. Estas categorias eram:

1. doencas cardiovasculares;

2. cancer e outros tipos de tumores malignos.

15
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Teve assim inicio o aspecto epidémico das doencas cardiovasculares. As
doengas infecciosas tinham sido controladas e suas respectivas taxas de mor-
talidade estavam em declinio. A Tabela apresenta a evolucao das taxas
de mortalidade das diversas doencas nos Estados Unidos no periodo 1905
até 1991. Desta tabela, pode-se notar que em 1955-1960 a mortalidade por
doencas cardiovasculares atinge um valor méaximo. Apartir desta data inicia-
se um constante declinio da taxa de mortalidade embora sua incidéncia na
mortalidade a coloque na maior causa de morte cuando comparada com todas
as outras causas juntas. Tabela [2.2]

Doengas  Cardiovasculares

Todas Todas exceto Doecas Doencas

Ano as causas cardiovasculares | Total coronarianas Cerebrovasculares
1905 1673.5 1315.9 || 357.6 - 134.4
1915 1443.4 1072.6 || 370.8 — 123.3
1925 1229.9 920.5 || 379.4 — 114.2
1935 1165.8 777.9 | 387.9 — 94.4
1945 947 .4 556.9 | 390.5 - 85.4
1955 764.6 368.5 || 396.1 200.0 83.0
1960 760.9 367.4 || 393.5 214.6 79.7
1965 739.0 364.8 || 374.2 215.8 72.7
1970 714.3 368.0 || 346.3 200.4 66.3
1975 630.4 337.0 || 293.4 170.1 53.7
1980 585.8 328.3 || 257.5 149.8 40.8
1985 546.1 320.8 || 225.3 125.5 32.3
1990 520.2 331.5 || 188.7 102.6 27.7
1991 507.9 324.4 || 183.5 97.0 26.5

Tabela 2.1: Taxas de mortalidade por cada 100.000 habitantes ajustadas a
populacao americana de 1940 para as doencas cardiovasculares e todas as
outras causas de morte nos Estados Unidos de 1905 até 1991.

2.1 Organizacao funcional do corpo humano

A fisiologia tenta explicar os fatores fisicos e quimicos responsaveis pela
origem, desenvolvimento e progressao da vida. Cada tipo de vida, desde
a mais simples até a mais complexa tem caracteristicas funcionais proprias.
A fisiologia humana estd interessada nas caracteristicas e mecanismos es-
pecificos do corpo humano que o tornam um ser vivo [4]].

A unidade viva fundamental é a célula e cada 6rgao é um agregado de
células mantidas unidas por estruturas intercelulares de sustentacao. Cada
tipo de células é especialmente adaptado para a execucao de uma funcao
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Todas Doencas
Ano as causas cardiovasculares Porcentagem
1905 1673.5 357.6 21.3 %
1915 1443.4 370.8 25.6 %
1925 1229.9 379.4 30.8 %
1935 1165.8 387.9 33.2 %
1945 947 .4 390.5 41.2 %
1955 764.6 396.1 56.8 %
1960 760.9 393.5 51.7 %
1965 739.0 374.2 50.6 %
1970 714.3 346.3 48.5 %
1975 630.4 293.4 46.5 %
1980 585.8 257.5 43.9 %
1985 546.1 225.3 41.2 %
1990 520.2 188.7 36.3 %
1991 507.9 183.5 36.1 %

Tabela 2.2: Comparacao em porcentagem das taxas de mortalidade por cada
100.000 habitantes ajustadas a populacao americana de 1940 para as doencas
cardiovasculares e todas as outras causas de morte nos Estados Unidos de
1905 até 1991.

determinada. Por exemplo, os globulos vermelhos no sangue transportam
oxigénio dos pulmoes para os tecidos. FEmbora as células possam diferir
acentuadamente entre si, todas apresentam caracteristicas basicas similares.
Por exemplo, reproducao, transformagao dos nutrientes em energia necessaria
para o funcionamento celular e excrecao para os liquidos onde ficam imersas
dos produtos finais do metabolismo celular.

Aproximadamente 56% do corpo humano é composto de liquidos. O
liquido contido nas células (aproximadamente 2/3 do total) ¢ chamado liquido
intracelular e o restante é chamado liquido extracelular ou meio interno do
corpo. Estes liquidos diferem substancialmente. Em particular, o intracelular
contém grandes quantidades de fons potasio, magnésio e fosfato, em lugar
dos ions sodio, cloreto, bicarbonato, mais nutrientes para as células tais como
oxigenio, acidos graxos e aminoacidos presentes no liquido extracelular. Estas
diferencas sao mantidas por mecanismos especiais de transporte através das
membranas celulares.

Todos os orgaos e tecidos do corpo contribuem para a homeostasia isto
¢, para a manutencao de condicoes estacionarias do meio interno. Entre
os sistemas que contribuem para a homeostasia estd o sistema circulatorio.
Assim, a func@o da circulagdo é a de atender as necessidades dos tecidos,
transportando nutrientes, removendo produtos de excrecao e enfim, man-
tendo em todos os liquidos teciduais um ambiente apropriado a sobrevida e
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funcao das células.

2.2 Caracteristicas gerais do sistema cardio-
vascular

O sistema cardiovascular é formado por um o6rgao propulsor de sangue, o
corag¢ao, e uma rede vascular de distribuicao. Excitados periodicamente, os
musculos do coragao se contraem impulsionando o sangue através dos vasos
a todas as partes do corpo. Os vasos condutores do sangue para fora do
coracao sao as artérias. Estas ramificam-se tornando-se progressivamente de
menor calibre terminando em diminutos vasos denominados arteriolas. A
partir destes vasos o sangue é capaz de realizar suas fungoes de nutricao e
absorcao atravesando uma rede de vasos denominados capilares de paredes
muito finas e permedveis a troca de substancias entre o sangue e os tecidos.
Dos capilares o sangue é coletado em vénulas que progressivamente coalescem
em vetas de didmetros maiores alcancando novamente o coragao. Esta pas-
sagem do sangue através do coracao e dos vasos sanguineos é chamada de
circulagao do sangue ([38], [41]). Quando o sangue retorna ao coracgao através
das veias cavas superior e inferior penetra no dtrio direito e é em seguida im-
pulsionado para o ventriculo direito. Daqui e bombeado para os capilares dos
pulmoes através das artérias pulmonares sendo purificado libertando diéxido
de carbono e absorvendo oxigénio. Retorna pelas wveias pulmonares para o
atrio esquerdo que conduz o sangue para o ventriculo esquerdo. O ventriculo
esquerdo impulsiona o sangue através da aorta, artérias sistémicas e dos capi-
lares e estd de volta no coragao através das veias. A Figura [2.1] apresenta
de maneira esquematica a anatomia do coragao e a Figura representa
esquematicamente o Sistema Circulatério.

A circulacao através do coragdo direito e dos pulmoes é denominada cir-
culacao pulmonar ou pequena circulacdo. A circulagao através do coracao
esquerdo e conhecida como circulagao sistémica, também chamada grande
circulagao ou circulacao periférica por suprir com o fluxo sanguineo todos os
tecidos do corpo exceto os pulmées, ver Figura[2.2] Embora o circuito saindo
do coragao e de novo voltando a ele envolva praticamente apenas uma or-
dem de capilares, encontra-se uma excegao nos vasos dos 6rgaos abdominais.
O sangue fornecido ao bago, pancreas, estomago e intestinos pelas artérias
sistémicas é coletado por uma grande veia, a veia porta, Figura 2.2] Esta
veia penetra no figado ramificando-se em seu interior. A medida que o sangue
passa através de sinusdides semelhantes a capilares, troca substancias nutri-
entes com as células hepaticas sendo entao coletado pelas veias hepaticas,
que o lancam na veia cava inferior [38].

O volime de sangue bombeado para a circulacao sistémica por unidade de
tempo é o débito cardiaco, também chamado volume-minuto cardiaco ja que é
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Figura 2.1: O Coragao

dado pelo produto da freqiiéncia cardiaca pelo débito sistolico que é o volume
de sangue bombeado em cada contragao (cerca de 85ml). A perfusao de um
dado érgao, ou seja, a parcela do débito cardiaco que cada 6rgao recebe,
depende de suas necessidades metabdlicas e da sua funcao. Por exemplo, os
rins, que desempenham parte importante no recondicionamento do sangue,
processam um volume correspondente a aproximadamente 25% do total. Veja
a T abela onde s@o apresentadas as porcentagems (aproximadas) do débito
cardiaco processado em diferentes 6rgaos.

Porcentagem do
Orgao débito cardiaco
Rins 25%
Coracao 10%
Figado 10%
Cérebro 18%

Tabela 2.3: Porcentagens do débito cardiaco processados em diferentes
Orgaos.

Durante a fase diastolica de cada ciclo, os wventriculos direito e esquerdo
(separados por um septo muscular), sao enchidos por sangue proveniente
dos respectivos dtrios direito e esquerdo (Figura . A medida que estes
ventriculos sao enchidos a corrente sanguinea diminue sua velocidade acon-
tecendo um aumento de pressdo em cada um destes ventriculos (Figura [2.3)).
Quando as respectivas pressoes equilibram as pressoes existentes nos atrios
termina-se por produzir o fechamento das valvulas tricispide (que comunica o
atrio direito com o ventriculo direito) e mitral (que comunica o atrio esquerdo
com o ventriculo esquerdo) (Figura [2.1)). Neste momento os musculos dos
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Figura 2.4: Fase Sistolica

ventriculos se contraem (denominada contracdo isovolumétrica ja que todas
as valvulas do coracao estao fechadas e ainda admite-se que o sangue é incom-
pressivel) aumentando ainda mais a pressao existente em estes ventriculos.
Cuando a pressao no ventriculo esquerdo supera a pressao existente no ramo
ascendente da aorta e quando a pressao no ventriculo direito excede a pressao
da artéria pulmonar, a valvula adrtica no ventriculo esquerdo e a valvula pul-
monar no ventriculo direito se abrem e o sangue é impulsionado para a aorta e
os pulmdes respectivamente (Figural2.1). Esta é a fase sistdlica (Figura [2.4).
A ejecao continua até que, novamente, a desaceleracao da corrente sanguinea
conduce a um aumento da pressao que fecha as valvulas. Neste momento os
musculos relaxam, a pressao decrece e a fase diastélica novamente tem inicio.

Na circulacao sistémica, a pressao no ventriculo esquerdo varia entre
aproximadamente zero (pressao atmosférica) na diastéle e 120 mmHg o maior
na sistole. A pressao na aorta é obviamente elevada mais sua flutuacao é
bem menor (120 mmHg na sistole e 80 mmHg na didstole). A distensibili-
dade elastica da aorta e das grandes artérias faz com que a pressao do sangue
na rede arterial se mantenha suficientemente alta mesmo durante a diastole
ventricular. Assim, o sangue continua correndo para a periferia diminuindo
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Figura 2.5: Distribuicao esquematica da pressao na circulacao sistémica. As
linhas tracejadas denotam pressao média

progressivamente a pressao arterial para cerca de 0 mmHg ao chegar ao fim
das veias cavas no atrio direito como mostrado na Figura 2.5 A pressao
nos capilares sistémicos varia entre o maximo de 35 mmHg, proximo as ex-
tremidades arteriolares, até 10 mmHg préoximo as suas extremidades venosas,
mas sua pressao média em muitos leitos vasculares é de aproximadamente 17
mmHg, pressao suficiente para que pouco plasma vaze dos capilares porosos
ainda que os nutrientes possam difundir-se facilmente pelas células teciduais
[41]. Na circulagao pulmonar acontece algo similar, mas os niveis médios da
pressao sao bem menores. Nas artérias pulmonares a pressao é pulsatil (como
na aorta) com pressao sistélica de cerca de 25 mmHg e diastélica de 8 mmHg
sendo que a pressao capilar pulmonar é de aproximadamente 7 mmHg [41].

A resposta a questao de como a grande flutuagao da pressao no ventriculo
esquerdo €, na aorta, transformada por uma onda de pressao de valor médio
alto e menor flutuacao foi dada por Stephen Hales (1773) que se baseou na
elasticidade da aorta estabelecendo uma analogia do sistema coracao-artérias
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com as bombas manuais de ar comprimido que os bombeiros empregavam.
Esta analogia foi também empregada por Otto Frank (1899) na sua teoria
do sistema cardiovascular - Windkessel (em alemao vaso com ar comprimido)
[32]. Nesta teoria, a aorta é representada por uma camara eldstica e os vasos
periféricos por um tubo rigido fino com resisténcia constante. Neste caso,
admitindo que o fluido é imcompressivel, ter-se-4 que o fluxo entrante no
sistema, Q[em?/s|, deve ser igual & suma da taxa de variagao do volume da

camara elastica, Cﬁl—‘t/, e do fluxo nos vasos periféricos ¢
Q=dV/dt+q. (2.1)
Assumindo que
Ciz_‘t/ - CCZZ—];, q= %, (2.2)

onde C' é uma constante de proporcionalidade e R é a resisténcia vascular
periférica que se supoe também constante, obtém-se

dp 1

i TCrPTC Q (2:3)

A solucdo desta equacdo diferencial estd dada por [

p(t) = le CR/ QeTRdT + poe TR (2.4)
c 0
onde py é a pressao no instante t = 0. A expressao anterior fornece a pressao
na aorta em funcao da histéria do fluxo sanguineo do ventriculo esquerdo
Q(t). Embora as hipdteses muito simplificadoras empregadas para a obtengao
da expressao , ela aproxima com bastante precisao resultados experimen-
tais obtidos durante a didstole [59].

De todo o sangue existente no corpo humano, 84% de seu volume esta
contido na circulacao sistémica com 64% nas veias, 13% nas artérias e 7%
nas arteriolas e capilares sistémicos. O coracao tem 7% a 10% e 9% os vasos
pulmonares [41].

Quando uma artéria ou veia se ramifica, a area da secao transversal do
conjunto de seus ramos ¢ maior que a do vaso inicial. O nimero de vasos
formados por esse processo de ramificacao pode ser visto na Tabela onde
também s@o apresentados o tamanho (didmetro) dos vasos, as respectivas
quantidades (ramificagoes), a drea transversal total dos mesmos, o espessura
de suas paredes e a relagao didmetro - espessura. Estes valores devem ser
vistos como valores médios tendo em vista a consideravel variacao existentes
entre os individuos e a impossibilidade de medicoes precisas. O anterior se
reflete nas variagoes apresentadas nas tabelas existentes em diversos livros

LA equacdo diferencial de primeira ordem 3)) pode ser integrada facilmente tomando
como fator de integra¢io a expressio eCR .
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de fisiologia (Guyton, [41], Gregg, [39] e Caro et al., [14]). Como o volume
de sangue que flui através da aorta é o mesmo que flui por todos os vasos, a
velocidade média diminue inversamente com a area da segao transversal. As-
sim, a velocidade média na aorta é de aproximadamente 33 cm/s, enquanto
que nos capilares é de 0.03 cm/s. Como os capilares sdo muito curtos (com-
primento tipico de 0.3 a 1 mm aproximadamente), o sangue permanece neles
por apenas 1 a 3 segundos contudo, este tempo ¢é suficiente para a ocorréncia
de toda a troca de substancias entre o sangue e as células dos tecidos.

Diametro Area Transversal Espessura  Diametro
Vaso [em)] Quantidade Total [em?] [em)] / Espessura
Aorta 2.5 1 4.9 0.2 12.5
Artérias 0.4 159 20 0.1 4.0
Arteriolas 3.0 x 1072 5.7 x 107 400 2.0 x 1073 1.5
Capilares 6.0 x 107* 1.6 x 10 4500 1.0 x 10~* 6.0
Vénulas 2.0 x 107° 1.3 x 10° 4000 2.0 x 107* 10.0
Veias 0.5 200 40 0.05 10.0
Veia Cava 3.0 2 14 0.15 20.0

Tabela 2.4: Comparacao entre diferentes vasos do sistema circulatorio.

Observando a Figura[2.5] a diferenca de pressao entre a aorta e as cavas é
determinante para o movimento do sangue. Esta diferenga deve-se a variacoes
na energia cinética e/ou potencial do sangue e dissipacdo de energia por
efeitos viscosos dos mais variados. Entretanto, nota-se que a perda de pressao
média na circulagao sistémica é muito maior nos segmentos que representam
os vasos de menor calibre. Isto pode ser visto em maior detalhe na Tabela
2.5l A Resisténcia Periférica ou Resisténcia Sistémica Total, RST, estd dada
pelo quociente entre a diferenga de pressao média entre a Aorta (por exemplo
100 mmHg) e as Veias Cavas (por exemplo 5 mmHg) e o débito cardiaco (por
exemplo 100 ml/s)

RST = Paorta ~Poava__ 100 =5 mmHgs _, o mmHyg s

~ débito cardiaco 100 ml m

(2.5)

O mesmo raciocinio aplicado a circulacao pulmonar demonstra uma Re-
sisténcia Vascular Pulmonar de cerca de 20% da RST. Finalmente o exame
da Figura[2.5]e da Tabela mostra que a queda de pressao média efetiva é
maior ao nivel de arteriolas do que em qualquer outro distrito da circulagao.
Conclui-se assim, que as arteriolas, em seu conjunto, sao o sitio de maior
resisténcia na rede vascular. A principio, a afirmativa pode parecer contra-
ditoria pois o diametro de um capilar é menor que o de uma arteriola. Isto é
compensado em termo de resisténcia do conjunto pelo fato de corresponder
uma sec¢ao transversal muito maior a nivel de capilares.
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Segmento Pressao média no  Queda de pressao
Vascular inicio do segmento no segmento
[mmHg] [mmHg]

Aorta e grandes artérias 100 )
Pequenas artérias 95 10
Arteriolas 85 55
Capilares 30 15
Vénulas 15 8

Veias 7 5

Veia Cava e Atrio Direito 2-5 -

Tabela 2.5: Perda da pressao em diversos segmentos da Circulacao Sistémica.

}Innma
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Figura 2.6: Representagao esquemadtica das tiinicas em uma artéria muscular,
[20]

2.3 Histologia dos vasos sanguineos

Para entender as doengas que afetam os vasos sanguineos primeiro é necessario
distinguir as caracteristicas funcionais e anatomicas destas estruturas.

Baseando-se no seu tamanho e certas caracteristicas histologicas, as artérias
dividem-se em trés categorias : (i) grandes artérias ou artérias eldsticas; (ii)
artérias de tamanho médio ou artérias musculares; e (iii) pequenas artérias
(geralmente menores de 2 mm de diametro).

As artérias compoem-se de trés tunicas [38]: (i) uma tdnica interna, a
tunica intima; (i) a tunica média; e (iii) a tinica externa ou adventicia. A
Figura [2.6| apresenta de maneira esquemaética estas componentes para uma
artéria muscular sendo que a Figura apresenta o corte de uma artéria
muscular real. A medida que os vasos diminuem de calibre estas trés camadas
progressivamente perdem sua distinsao e, nos capilares, nao podem em geral
ser identificadas. Por outra parte, a composicao e espessura relativa destas
tunicas variam com a categoria das artérias.

As grandes artérias incluem a aorta, o tronco braquicefélico (também con-
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Tinica média

Tinica adventicia

Figura 2.7: Corte transverso de artéria de médio calibre

hecido como artéria inominada), carétidas, subcldvias, axilares, vertebrais,
ilfacas e o tronco das artérias pulmonares, Figura 2.9, Nestas artérias ([38],
[20]), a tinica interna ou intima esta formada pelo endotélio, camada unica de
células planas ou escamosas de forma oval ou fusiforme orientadas segundo a
direcao da corrente sanguinea, com ntcleos arredondados ovédides ou achata-
dos; por uma camada subendotelial de tecido conjuntivo delicado constituido
de colageno, elastina y de glicoproteinas. No nascimento, esta tinica é fina
mas, com o envelhecimento, aumenta sua espessura pelo actimulo progres-
sivo de matrizes celulares de tecidos conjuntivos, placas de colesterol, sais
de calcio e outras alteragoes patolégicas. O limite externo desta tinica esta
demarcado por uma rede de fibras elasticas dispostas mais ou menos longitu-
dinalmente, deixando aberturas alongadas que lhe dao aparéncia fenestrada
através das quais células de musculo liso da tinica média podem migrar para
a tunica intima. Nas grandes artérias estas fibras nao estao compactadas em
uma membrana eldstica interna como acontece nas artérias musculares. Nos
cortes transversos de artérias musculares de tamanho médio, esta membrana
aparece como uma linha ondulada bem corada por corantes especiaias para

fibras eldsticas, Figura [2.7]

A tinica média (ou camada muscular [38]) constitui o suporte da parede
de uma artéria sendo sua parte mais grossa, dominando assim seu comporta-
mento mecanico. A espessura desta tunica bem como sua composicao varia
com o diametro dos vasos. Nas artérias de grande calibre ou artérias elasticas,
compoe-se de fibras de tecido eldstico (elastina), dispostas circularmente em
torno dos vasos em multiples camadas razoavelmente compactas separadas
alternadamente por camadas finas de fibras de colageno e de células muscu-
lares lisas conectadas por tecido conjuntivo. O grande conteido de tecido
eldstico nestas artérias (dai a denominagao de artérias eldsticas) proporciona
um grande poder de recuperagao apos a sistole que, como ja mencionado,
permite manter o nivel da pressao no sistema arterial. Com o processo
de envelhecimento, as fibras elasticas deterioram-se sendo substituidas por
tecido fibroso com a consequente perda progressiva de sua elasticidade. Nas
artérias musculares, a tinica média estd composta de fibras musculares lisas
dispostas em um padrao helicoidal, de passo decrescente nas direcao das
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Figura 2.8: Corte transverso de uma arteriola

artérias periféricas, e organizadas em camadas contendo quantias pequenas
de tecido conjuntivo, eldstico e colageno entre elas.

A tinica externa ou adventicia [38] é formada por tecido conjuntivo froxo,
com uma fina rede de fibras coladgenas e elasticas. O tecido elastico é mais
abundante préximo a tunica média e denomina-se membrana eldstica externa.
Esta tunica contém artérias (e veias) que nutrem as paredes vasculares, os
vasa vasorum, contém também as fibras nervosas destinadas as células mus-
culares lisas.

Nas pequenas artérias e progressivamente com a diminuicao do diametro,
existe uma perda gradual primeiramente da membrana elastica externa e pos-
teriormente da membrana eldstica interna de maneira tal que, nas arteriolas,
as trés tunicas nao podem ser distinguidas, Figura Nas arteriolas, o
espessor destas trés tunicas é, aproximadamente, igual ao diametro das mes-
mas.

A diferenciagao destes trés tipos de artérias é de grande importancia em
patologia dado que cada uma destas categorias tende a envolver-se com deter-
minadas doencas e padroes de lesoes especificas. Em particular, a ateroscle-
rose é uma enfermidade caracteristica das artérias elasticas e musculares e
a hipertensao estd associada com as mudangas estruturais e funcionais que
acontecem nas pequenas artérias musculares e arteriolas que constituem os
vasos resistentes.

As veias tém as mesmas trés tunicas que as artérias com composicao
e espessura diferentes e, em vdrios distritos, as veias contém vélvulas [38].
Nas veias finas as trés tunicas sao muito pouco distintas. Em veias um
pouco maiores (0.4 mm de diametro) existe uma tunica média composta de
tecido conjuntivo e células musculares lisas dispostas helicoidalmente, e uma
adventicia composta de tecido conjuntivo froxo. Nas veias de médio calibre a
tunica intima contém células endoteliais com ntcleos mais ovais do que os das
artérias. Apoia-se em uma delicada camada de tecido conjuntivo e uma rede
de fibras elasticas substitui a membrana fenestrada das artérias e as valvulas
sao parte da intima. A tunica média compoe-se de uma espessa camada
de fibras elésticas e colagenas entremeadas por fibras musculares lisas. Os
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elementos musculares e elasticos sao menos numerosos nas veias que nas
artérias. Nas grandes veias a tunica externa é de duas a cinco vezes mais
espessa que a tunica média contendo grande nimero de fibras musculares
lisas dispostas longitudinalmente. A maioria das veias é provida de valvulas
que servem para impedir o refluxo do sangue. Cada valvula é formada por
uma dobra da tunica intima. As valvulas sao muito numerosas nas veias dos
membros, especialmente dos inferiores, que tém que conduzir o sangue contra
a forca da gravidade.

O endotélio e o musculo liso sao os componentes vasculares que tém papel
importante nas diversas patologias vasculares. O endotélio é uma camada
trombo-resistente que separa o sangue dos tecidos subendoteliais potencial-
mente trombogénicos. A integridade do endotélio é fundamental para manter
a normalidade, tanto estruturalmente como funcionalmente, das paredes dos
vasos. Além de induzir os fenomenos trombéticos, danos no endotélio sao
também responsaveis pela iniciagao da aterosclerose. Danos estes que po-
dem estar intimamente relacionados com fatores hemodinamicos tais como
pressao, tensoes cisalhantes, fadiga e tempo de permanéncia entre outros.
Desta maneira as células endoteliais participam ativamente na interacao en-
tre o sangue e os tecidos.

As células musculares lisas dos vasos realizam também varias fungoes.
Além do papel na vasodilatacao e vasoconstricao, estas células sao responsaveis
pela colageneizacao da tunica intima na aterosclerose. Elas também podem
migrar e proliferar sendo ambos processos fundamentais na reacao ao dano
nas paredes dos vasos.

2.4 Estrutura das grandes artérias

Como ja mencionamos o objetivo das grandes artérias é o de suprir os 6rgaos,
tecidos, musculos do corpo humano com sangue rica em oxigénio e nutrientes.
As artérias estao organizadas em uma rede sofisticada que cobre todo o or-
ganismo e que serd designada drvore arterial, veja a Figura 2.9, Desde o
ponto de vista da modelagem esta arvore estd caracterizada pelas

e Propriedades geométricas de cada um dos vasos: diametro, compri-
mento.

e Propriedades estruturais: espessura e comportamento do material que
integra a parede do vaso quando submetido as agoes do carregamento
hemodinamico.
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2.4.1 Caracteristicas geométricas

As grandes artérias ao longo do seu percurso diminuem a area da segao
transversal disponivel para a circulacdo do sangue (limen) e se ramificam.
A cada bifurcacao a area de cada rama filha é menor que a da rama pai,
entretanto a area total apds a bifurcacao é sempre maior.

Vérios trabalhos descrevem a geometria das grandes artérias. Westerhof
et. al. [I19] apresenta estes dados para um homem standard. Também, estes
dados podem ser encontrados nos trabalhos de Stergiopulos et. al. [104],
Anliker et. al. [2], Stettler et. al. [105], McDonald [59], Li [57], Schaaf
[95]. Geralmente, as dimensoes apresentadas nos documentos acima variam
significativamente por individuos. Isto reflete as grandes variagoes achadas
em humanos onde nao ¢ incomum encontrar divergéncias de mais de 50% dos
valores médios.

Se admitirmos uma representagao simplificada para a geometria das artérias
elas podem ser representadas por cones cujos diametros diminuem no sentido
distal seguindo uma curva exponencial da forma [57]

d(I) = dpro:m'mal eikx; (26)

onde dprogimar ¢ 0 diametro proximal, k é o coeficiente que caracteriza a
diminuicao do diametro em relacao ao diametro prozimal e x é a distancia
entre a segdo prozimal e a segao cujo diametro é d(x). Uma outra lei para a
diminuigao do diametro foi proposta por Olufsen [69] e estd dada por

ddistal =/L
d(ﬂf) = dproximal <d—) ) (27>

proximal

onde L ¢ o comprimento do distrito arterial em consideracao e dpropimar ©
dgistal SA0 TESpectivamente os diametros proximal e distal do distrito arterial.
A expressao acima pode ser obtida da Equagao [2.6) adotando

k= lg<ddistal/dprozimal)/L- (28)

Por exemplo para a aorta adotando um comprimento de 55,75 cm, um
didmetro proximal dyropimar = 3,06 cm e um diametro distal dg;sta = 1,08 cm
obtemos k = 0,019 cm™".

Exercicio 1. Evidentemente e desde o ponto de vista da modelagem, serd
necessario dispor de dados relacionados com os comprimentos e diametros
proximais e distais das artérias indicadas na Figura2.9] Assim, o leitor deverd
construir uma tabela onde para cada distrito é fornecido seu comprimento,
os diametros proximal e distal (dprozimal € daistar) € O coeficiente k calculado
com a Equacao 2.8 Em particular, no Capitulo [5| apresentamos uma tabela
com estes dados que o leitor deverd comparar.
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2.4.2 Propriedades estruturais

Como ja mencionamos a parede arterial estd formada por uma complexa
estrutura composta de camadas de diferentes tecidos. Estes tecidos quando
submetidos aos efeitos dos carregamentos provocados pela circulagao sanguinea
apresentam comportamentos eldsticos, visco-elasticos e, para carregamentos
muitos elevados podem apresentar um comportamento elasto-visco-pléastico.
Embora este comportamento serd apresentado em detalhe no Capitulo
nesta secao apresentaremos uma forma de caracterizar a capacidade de de-
formacao das artérias que sera posteriormente empregada no desenvolvimento
dos chamados Modelos 0D (Capitulo [4).

Quando submetidas a acao da pressao sanguinea as grandes artérias tém
a capacidade de se deformar durante a sistole acumulando assim energia de
deformagao. Posteriormente durante a diastole as artérias tratam de recu-
perar sua forma original devolvendo ao sistema esta energia de deformagao
acumulada mantendo assim a pressao em niveis elevados o que favorece a
circulagao. Este comportamento macroscopico de se dilatar e de retornar
a sua forma é chamado compliancia da artéria e é caracterizado através do

seguinte quociente

Ap
onde A p corresponde a variagao da pressao na artéria e AV é a variagao de
volume na artéria que esta variacao de pressao produz.

Empregando modelos muitos simples de elasticidade infinitesimal em um
anel que representa a segao transversal da artéria (o que também é uma
enorme simplificagdo) é possivel relacionar a compliancia com o Mddulo de
FElasticidade de Young, denotado por E. Na Figura temos uma artéria
de radio R espessura h submetida a um incremento de pressao P (correspon-
deria a0 A p acima mencionado). Supondo que a espessura seja suficien-
temente fina (quando comparada com o seu diametro) o estado de tensoes
circunferéncias (oy) que surge devido a este incremento da pressao pode ser
considerado constante ao longo da espessura. O equilibrio de forgas propor-
ciona a seguinte relacao

PR=o0yh. (2.10)

Admitindo que o comportamento do tecido da parede arterial corresponde a
um material eldstico linear temos que

R — Ry (Ro+0R) — Ry R
— FEer= E - FE = F— 2.11

e Rq Rq R, M

onde Ry corresponde ao raio que a artéria tinha antes do incremento de
pressao P e 0R corresponde ao aumento de raio da artéria. Combinando

estas duas ultimas expressoes e admitindo 0 R < Ry obtemos

P=FE—= (2.12)
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Figura 2.10: Modelo geométrico simplificado de uma artéria

Por sua vez a variagao de volume na artéria por unidade de comprimento
esta dada por

AV =n1R*— 7R}~ 27 Ry6R. (2.13)
Substituindo os resultados das Equagoes e na Equagao 2.9 obtemos

C: 27TR0(5R NaAORO
EhoR Eh
0

(2.14)

onde Ay é a drea do limen da artéria. A expressao acima permite identificar
C em funcao de E e vice-versa.

Stergiopulos et al. ([I04]) apresenta um conjunto de dados relacionando
Eh/Ry com Ry indicados na Figura com o simbolo 4. Empregando
esses dados, Olufsen [69] determina a curva representada na Figura

52:@#%+@ (2.15)

Ry
onde k; = 2,00x107 g/(s*cm), ke = —22,53 cm ™! e k3 = 8,65x10° g/ (s%cm).
Evidentemente o leitor devera ter presente que artérias de igual diametro e es-
pessura, entretanto localizadas em 6rgaos diferentes, podem ter compliancias
diferentes quando a proporgao dos elementos que integram as respectivas
paredes (elastina, musculo liso e coldgeno) sejam diferentes.

No Capitulo [5| o leitor encontrard uma outra abordagem onde as pro-
porcoes de estes elementos entram em jogo para caracterizar o comporta-
mento mecanico das paredes arteriais. Isto exigird por tanto um melhor
conhecimento das proporgoes destes elementos para cada um dos distritos
arteriais que entrem em jogo no desenvolvimento do Modelo 1D associado
com as grandes artérias.
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Figura 2.11: Relacao entre o Médulo de Elasticidade de Young, F, o raio da
artéria, Ry e sua espessura, h, nas grandes artérias do sistema circulatério

Exercicio 2. Procurar resultados existentes na literatura cientifica ou
nos laboratérios de anatomia e hemodinamica da Faculdade de Medicina e
os apresente como mostrado na Figura [2.11]

2.5 Patologia dos vasos sanguineos

Em geral, todas as doencas vasculares sao significativas porque elas podem
debilitar as paredes dos vasos permitindo sua dilatacao ou ruptura, podem
diminuir o calibre producindo assim isquemias ou podem provocar danos no
alinhamento endotelial provocando trombos intravasculares [20]. Entre estas
doencas as mais significativas sao a aterosclerose e a trombose. Outro aspecto
que contribui a este processo é o envelhecimento.

2.5.1 Aterosclerose

Entre as doencas no mundo ocidental, a aterosclerose é responsavel pela
maioria dos casos de infarto cerebrais e de miocardio representando assim
a principal causa de morte nos Estados Unidos e no mundo ocidental. A
aterosclerose é uma doenca progressiva que comega na infancia mas nao se
manifesta até a idade adulta ou depois, quando as lesoes arteriais precipitam
alguma manifestacao clinica devido ao dano de algum érgao, Figura [2.12
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Figura 2.12: O desenvolvimento da aterosclerose, [20]

Ateroesclerose é uma terminologia empregada para descrever o espessa-
mento e endurecimento das lesoes nas artérias musculares de grande e médio
calibre (como as carétidas, artérias dos membros inferiores, corondrias e va-
sos do poligono de Willis), e nas artérias eldsticas tais como aorta e ilfacas.
Esta terminologia é usada em contraposicao com o térmo arteriosclerose que
é um termo genérico para descrever o espessamento e endurecimento de todos
os tipos de vasos sanguineos.

A lesao basica, chamada ateroma, consiste em uma placa fibro gordurosa
localizada na intima tendo em seu nitcleo lipidios (fundamentalmente coles-
terol) e limitada por uma capa fibrosa, Figura Inicialmente, estas placas
sao escassamente distribuidas mas, a medida que a doenca avancga elas resul-
tam cada vez mais numerosas diminuindo o calibre das artérias e, portanto,
comprometendo o fluxo arterial, e ainda enfraquecendo a parede arterial. As
Figuras e apresentam o efeito produzido pela aterosclerose na bi-
furcacao da artéria iliaca de uma mulher negra de 62 anos de idade. A Figura
[2.16) apresenta a segao transversal da artéria coronéria de uma mulher branca
de 29 anos de idade onde pode apreciar-se o estado avancado da ateroscle-
rose com oclusao quasi total da artéria. Com o avango da doenga as artérias
terminam por sofrer complicagoes tais como calcificagoes, ulceragoes da su-
perficie do endotélio em contato com o sangue que podem induzir a formacao
de trombos e/ou a ruptura das placas de ateroma, com o consequente descar-
regamento na corrente sanguinea dos detritos desta ruptura que terminam
por causar microembolias, (uma das mais temidas complicagoes ji que po-
dem ocluir o limen arterial). Embora a aterosclerose seja uma doenca tipica
da tunica intima, em casos severos enfraquece de tal maneira as paredes dos
vasos que causa uma dilatagao ou aneurisma.

Duas hipdteses existem na atualidade para a aterogenese [20]. A primeira,
proposta por Virchow em 1856, justifica a proliferacao celular na tunica
intima como reacao a infiltracao crescente de proteinas plasmaticas e lipidios
provenientes do sangue. A segunda hipotese, conhecida como reacdao ao dano,
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Figura 2.13: Componentes mais importantes de uma placa de ateroma, [20]

Figura 2.14: Bifurcagao da aorta em uma mulher negra de 62 anos de idade

Figura 2.15: Paredes das artérias iliacas em uma mulher negra de 62 anos de
idade mostrando o efeito da aterosclerose

Figura 2.16: Aterosclerosis avancada com quasi completa oclusao do ltiimen
da artéria coronaria de uma mulher branca de 29 anos de idade
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Figura 2.17: A teoria da reagdo ao dano. A: Parede normal. B: Dano no
endotélio com adesao de plaquetas e mondcitos. C: Migracao de monécitos
do limen para a tunica intima e de células de misculo liso da tinica média
para a tunica intima. D: proliferacao de células de musculo liso. E: placa de
ateroma desenvolvida, [20]

foi formulada por Ross e Glomset em 1976 ([91]) e posteriormente modifi-
cada em 1986 ([92]). Esta teoria estabelece que as lesdes da aterosclerose
surgem como resposta a alguma forma de dano no endotélio das artérias.
Estes danos induzem uma maior permeabilidade do epitélio a constituintes
plasmaticos, permitindo que plaquetas e mondcitos do sangue se adiram ao
endotélio ou ao tecido conjuntivo subendotelial. Por sua vez, fatores lib-
erados pelas plaquetas e monocitos induzem a migragao, da tunica média
para a tunica intima, de células de musculo liso seguido de proliferagao (a
sintese destas células de musculo liso induzem a acumulacao de colageno,
fibras elasticas, transformacgao dos mondcitos em macrofagos e acumulacao
de lipidios), contribuindo para que a lesao progrida. A Figura apresenta
de maneira esquematica a evolucao da placa de ateroma dentro da hipdtese
de reacao ao dano.

Existe consideravel evidéncia experimental que da suporte a teoria de
reagao ao dano. Em particular, as alteracoes no endotélio induzidas pelas
forgas hemodinamicas (tais como tensoes cisalhantes, flutuagao das tensoes
devido a caracteristica pulsatil do fluxo sanguineo induzindo fadiga, recir-
culagao, tempo de permanéncia das particulas do sangue em determinados
distritos, turbuléncia, etc.) foram comprovadas experimentalmente. Entre
elas: (1) modificagoes na forma e orientagao das células ([55], [21]) sendo que
uma simulagao computacional que permite correlacionar a orientagao das
células do epitélio com a corrente sanguinea foi apresentada por Yamaguchi
[128]; (ii) proliferacao celular ([56]); (777) migracao ([102]).

Nestes ultimos anos surgiu uma grande quantidade de trabalhos computa-
cionais (ver [107]-[110], [81], [36] e publicagoes ali referenciadas) tratando de
estabelecer uma correlacao entre estes fatores hemodinamicos e a localizacao
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Figura 2.18: Distribuicao e forma de vérios tipos de aneurismas, [20]

desta doenca nos diferentes distritos da arvore arterial. Para facilitar este
trabalho de correlacao, diversos autores propoem indices associados ao estado
de tensodes existente nas paredes dos vasos, por exemplo ([109], [44])

1 T
ean = |= [ tsdt 2.16
: e (2.16)
1 T
Tma = = tS dt 2.17
o= 7/ s (217)
0SI = 1(1—77”“‘”> (2.18)
2 Tmag

onde tg = t — (t - n) n é a componente tangencial a superficie da parede
da tragao superficial t = o n, o é o tensor de tensoes e n é o vetor unitario
normal a esta superficie. Por sua vez, OSI é um indice que mede a oscilacao
da tensao cisalhante proposto por He e Ku em [44].

Como ja mencionado, outra das complicagoes da aterosclerose é o aneurisma
(aterosclerético). Este tipo de aneurisma, que raramente acontece antes dos
50 anos e mais frequente nos homens hipertensos, geralmente acontece na
aorta abdominal e nas iliacas e ocasionalmente no arco ascendente e na parte
descendente da aorta tordcica. Novamente, este tipo de doenca estd inti-
mamente correlacionada com os fatores hemodinamicos acima citados. A
Figura [2.18| apresenta a distribuicao e forma de vérios tipos de aneuris-
mas. Nesta mesma figura pode-se apreciar outro tipo de complicacao, a
dissecacao aortica, sendo que na Figura sao apresentados os tipos mais
comuns de dissecacao. Como seu nome sugere, este aneurisma consiste em um
fenomeno de delaminagao da tinica média (Figura devido aos fatores
hemodinamicos ja mencionados, acentuados pela pressao elevada do sangue
(hipertensao) que pode induzir o colapso das paredes arteriais, Figura m
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Figura 2.19: Dissecagoes na aorta. As setas indicam a delaminagao da ttinica

média, [20]

Figura 2.20: Classificacao das dissecagoes na aorta, [20]

Figura 2.21: Colapso das paredes na artéria carétida comum devido a dis-
secagao, [20]
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2.5.2 Trombose

O sistema cardiovascular dispoe de um sistema complexo porém bastante
engenhoso para manter a sua integridade chamado hemostasia ([20], [41]).
Este sistema permite a formacgao de tampoes de massa sélida de maneira a
rapidamente consertar os danos no sistema. A hemostasia é mantida por
meio de varios mecanismos que incluem

i) Espasmo vascular. O estimulo do vaso traumatizado determina um
periodo de contracao das paredes do vaso que produce uma reducgao
substancial do fluxo sanguineo. No caso de vasos de pequeno calibre
as plaquetas sao as responsaveis por grande parte da vasoconstricao
devido a liberacao da tromboxona As.

ii) Formagao do tampao plaquetdrio. Se a ruptura do vaso for pe-
quena, geralmente sera ocluida por um tampao plaquetario que nao
deve ser confundido com um coagulo de sangue. Para entender isto é
importante considerar a natureza das plaquetas.

iii) Coagulagao sanguinea. O terceiro mecanismo da hemostasia con-
siste na formacao do codgulo sanguineo. Este processo é iniciado por
substancias ativadoras, tanto das paredes dos vasos traumatizados (en-
dotélio e tecido conjuntivo subendotelial) quanto pelas plaquetas e por
proteinas do plasma que promovem a aderéncia das plaquetas a parede
vascular lesada.

iv) Crescimento eventual do tecido fibroso no codgulo sanguineo
para obturar o orificio de maneira permanente.

A trombose pode ser vista como a extensao patolégica do mecanismo de
hemostasia normal. Este mecanismo da hemostasia normal é fungao de trés
aspectos: 1) as paredes dos vasos, incluindo o endotélio e o tecido conjuntivo
subendotelial; i) as plaquetas, fundamentais na formacao de trombos; iii)
proteinas soluveis de coagulacao presentes na sua forma inativa no plasma e
em certas células.

Antes de analizar cada um destes aspectos é importante apresentar a
sequéncia de eventos que integram o processo de hemostasia normal frente
a um dano ou ruptura no sistema cardiovascular: (i) o dano as células en-
doteliais expoe o tecido conjuntivo subendotelial (altamente trobogénico) ao
contato com o sangue. Assim, as plaquetas aderem-se a este tecido dando
inicio ao chamado ativacdo por contato. Isto é, cambio de forma, liberagao
de reacoes eletroquimicas que por sua vez induzem maior agregacao de pla-
quetas. Este processo acontece durante os primeiros minutos apos o dano e
¢ chamado em hemdstase primdaria. (i) Simultaneamente, a liberagao de fa-
tores dos tecidos localizados na regiao do dano conjuntamente com as reagoes
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das plaquetas ativam, no plasma, o processo de coagulagao dando lugar a
formacao de fibrina entre outros elementos. Isto é conhecido como hemdstase
secunddria. (ii1) Finalmente é produzido um tampao formado pela agao com-
binada de células endoteliais e subendoteliais, plaquetas e coagulacao.

Endotélio e subendotélio ([20]). Em condi¢oes normais o endotélio é
uma membrana trombo resistente. No entanto quando danificada ela ativa
vigorosamente a trombose. Estes dois efeitos sao controlados por dois pro-
cessos. As células endoteliais tém em sua superficie (ou podem ativamente
elaborar) fatores anti e pro trombdéticos. Em condigbes normais estes fatores
estao em equilibrio resultando assim o endotélio em uma membrana que
separa o sangue do tecido conjuntivo subendotelial altamente trobogénico.
Perturbacoes de diversos tipos podem destruir este equilibrio levando para
o lado trombogénico, causando assim coagula¢ao/trombose ou levando para
o lado antitrombdtico desativando a hemostasia e promovendo hemorragias.
Existem varios fatores antitromboticos nas células endoteliais. Entre eles,
se tem a i) trombomodulin que é uma proteina da superficie que converte a
trombina em um ativador da proteina C, uma proteina plasmatica que é um
potente anticoagulante em sua forma ativada. A proteina S, sintetizada pelas
células endoteliais, serve como um co-fator para a atividade antigoagulante
da proteina ativada C. ii) Moléculas tipo Heparina no endotélio acentuam o
efeito da antitrombina III, uma proteina plasmaética que inativa a trombina
e outros fatores da coagulacao tais como Xlla, XIa, Xa e IXa. As células
endoteliais também inibem a agregacao de plaquetas por varios mecanismos.
Tém a capacidade de converter o disfosfato de adenosina (ADP), que ¢ um
forte proagregador liberado pelas plaquetas, em um inibidor. Outro inibidor
da agregacao das plaquetas e potente vasodilatador elaborado pelas células
endoteliais é a prostaciclina (PGIy).

Plaquetas ([41]) Como ji mencionado as plaquetas tém papel central na
hemostasia normal como na trombose. Sao de forma esférica (ou oval) com
diametro de aproximadamente 2 a 4 um. As plaqueta possuem muitas das
caracteristicas funcionais das células embora nao tenham ntcleo e nao pos-
sam reproduzir-se. Em seu citoplasma sao encontrados diversos fatores ativos
como (1) moléculas de actina e miosina, e a proteina contratil trombostenina
que pode ocasionar a contragao das plaquetas, (ii) residuos do reticulo endo-
plasmatico e do aparelho de Golgi capazes de sintetizar varias enzimas e ar-
mazenar grandes quantidades de fons de célcio; (4ii) mitocondrias e sistemas
enzimaticos capazes de formar trifosfato de adenosina (ATP) e disfosfato
de adenosina (ADP); (iv) sistemas enzimdticos que sintetizam prostaglandi-
nas, hormonios que causam reagoes vasculares; (v) uma proteina denominada
fator de estabilizagao da fibrina; e (vi) um fator de crescimento que pode in-
duzir o crecimento e multiplicacao de células endoteliais vasculares, células
musculares lisas e fibroblastos que ajudam no reparo das paredes do vaso
lesado. A membrana celular das plaquetas também é muito importante no
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processo. Em sua superficie existe uma camada de glicoproteinas que im-
pede a aderéncia ao endotélio normal mas que permite sua aderéncia a areas
lesadas do endotélio ou do tecido conjuntivo subendotelial. Esta superficie
possui grandes quantidades de fosfolipideos contendo o fator plaquetdrio 3
que desempenha papel fundamental na coagulagao do sangue. Quando acon-
tece uma lesdao nas células endoteliais acontecem os seguintes eventos (ver

Figura [2.22))

e adesao das plaquetas nas regices da lesao do endiotélio onde os elemen-
tos do tecido subendotelial, particularmente fibras de colageno, estao
expostos;

e secrecao das plaquetas que acontece imediatamente apés a adesao. Em
particular tem-se ADP e fons de cédlcio. O célcio é necessario no pro-
cesso de coagulacao e o ADP é um mediador da agregacao de plaquetas.
Com a ativacao das plaquetas e a liberacao de reacoes um fosfolipideo
chamado fator 3 é ativado o de alguma maneira exposto a superficie da
plaqueta. Neste lugar da superficie os fatores de coagulacao tais como
IXa, VIIIa e Ca™™ se unem para ativar o fator X que é a verdadeira
protease que promove a clivagem da protrombina em trombina;

e agregacao de plaquetas, isto é interaderéncia entre plaquetas, ocorre
imediatamente a adesao e secrecao. O elemento que contribui para este
processo de agregacao é a formacao de tromboxana A, nas plaquetas
ativadas.

Com estes elementos em mao e como ja mencionado pode-se dizer que
a trombose pode ser vista como a extensao patolégica do mecanismo de
hemostasia normal. A formacao anormal de uma massa de sangue que se
desenvolve em um vaso sanguineo é assim chamada de trombose e a massa
propriamente dita de trombo.

Em particular a trombose pode produzir uma diminuicao do ltimen do
vaso chegando até a sua total obstrucao dando lugar a esquemias de teci-
dos ou drgaos alimentados por estes vasos. Outras vezes o fluxo do sangue
(fatores hemodinamicos) podem fragmentar e/ou deslocar estes trombos. Os
coagulos que fluem pelo sistema circulatoério sao chamados émbolos. Em geral
estes émbolos nao param de fluir até atingir vasos de menor diametro que o do
embolo. Os émbolos originados nas artérias de grande calibre ou no lado es-
querdo do coragao eventualmente bloqueiam artérias sistémicas ou arteriolas
no cérebro, nos rins, ou em outros locais. Por outro lado, os émbolos que
tém origem no sistema venoso podem terminar causando embolia arterial

pulmonar (Figuras e [2.24)).

As maiores causas que podem originar trombose sao:

1. dano ou lesao do endotélio;
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Figura 2.22: Trombogeénese. 1. O dano no endotélio libera fatores teciduais e
expoe o tecido conjuntivo subendotelial. 2. A adesao de plaquetas e sistema
de coagulacao do plasma é ativado. 3. Se inicia a secrecao. 4. Agregacao de
plaquetas induzidas pela liberacao de ADP e vasoconstricao A,. Forma-se as-
sim um primeiro tampao. 5. Trombina e outros fatores liberados promovem
novas reagoes e agregagoes irreversiveis. 6. Control da coagulagao por parte
da antitrombina plasmética. Escala de tempo: 1-4 segundos a minutos, 5-6
vérios minutos [20]
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Figura 2.23: Resultados potenciais que seguem a trombose venosa, [20]

Figura 2.24: Uma visao do baixo-potencial de uma trombose arterial. O
lumen ¢ delineado pela membrana elastica interna parcialmente degenerada
e totalmente cheio com codgulo organizado, apresentando recanalizacao re-

cente, [20]
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Normal artery
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Figura 2.25: Espessamento da intima com o envelhecimento, [20]

2. alteracoes no fluxo sanguineo;
3. alteracoes no sangue.

O dano endotelial é particularmente importante na formacao de trobose
no coragao e artérias. Como ja mencionado, fatores hemodinamicos como
tensoes elevadas, tensoes cisalhantes, turbuléncia, fadiga devido a carac-
teristica pulsatil do fluxo sanguineo, etc., sao elementos que contribuem
para produzir lesoes no tecido endotelial. Regioes de recirculacao, onde as
particulas do sangue (fundamentalmente plaquetas) permanecem por mais
tempo, dao lugar a que as plaquetas entrem em contato com o endotélio, au-
mentam a proporcao dos fatores de ativacao da coagulagao iniciando assim
a formagao de um trombo e, finalmente, estas regides se caracterizam por
gradientes nas tensoes cisalhantes que induzem danos no endotélio.

2.5.3 Alteracoes dos vasos por envelhecimento

Outro aspecto importante a ser levado em conta na definicao das propriedades
do sistema cardiovascular, refere-se aos efeitos induzidos pelo envelhecimento.

Com o envelhecimento as artérias ficam mais espessas e mais rigidas.
Paralelamento a isto, se produz um espessamento progressivo da intima por
acumulo gradual de células de misculo liso e tecido conjuntivo (Figura.
Aumenta também o conteudo de lipideos, fundamentalmente colesterol, na
intima. Esta alteracao vem acompanhada pela perda de elastina com a con-
sequente dilatacao e tortuosidade nas grandes artérias incluindo a aorta.

Estes efeitos devem ser assim incorporados em todo modelo que se deseje
elaborar para o sistema cardiovascular humano.

2.6 Conclusoes

Os elementos apresentados nesta secao mostram a estreita relacao entre as
caracteristicas hemodinamicas e diversas doencas do sistema cardiovascular.
Assim, como ja mencionado, o desenvolvimento de modelos hemodinamicos
(1D e 3D) suficientemente precisos para simular o comportamento do sistema
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cardiovascular humano em seus diferentes aspectos, seguramente podera con-
tribuir na orientacao de experiéncias, na diagnose precoz de certas com-
plicacgoes cardiovasculares e no planejamento cirirgico ao permitir, a equipe
de cirugioes, escolher a alternativa hemodinamicamente mais apropriada.
Para alcancar estes objetivos véarios temas devem ser estudados. Entre

eles:

i)

ii)

iii)

conhecer desde o punto de vista mecanico o comportamento do sangue e
dos tecidos que formam a parede dos vasos estebelecendo suas equacoes
constitutivas, isto é, o comportamento propriamente dito dos diferentes
materiais constituentes;

tendo em vista que os fenomenos se dao en diferentes niveis, ou seja,
devido a presenca de multiplas escalas no sistema cardiovascular, de-
senvolver modelos unidimensionais (1D) e tridimensionais (3D). Os
modelos 1D permitem, por um lado, conhecer a distribuicao epago-
temporal dos perfis das ondas de pressao, velocidade e fluxo sanguineo
no sistema cardiovascular. Empregando técnicas préprias de proble-
mas inversos e conhecida a resposta do sistema cardiovascular de um
paciente especifico, estes modelos 1D permitem ainda localizar regioes
de endurecimento, estenoses, aneurismas, etc. Isto é, contribuem na
diagnose de certas complicagoes cardiovasculares. Por outro lado, estes
modelos simplificados permitem fornecer as condiciones inicias e de
contorno necessarias para o célculo detalhado do fluxo sanguineo em
um determinado distrito a partir do emprego de modelos 3D;

o anterior leva a necessidade adicional de reconstruir a geometria do dis-
trito arterial a partir de dados provenientes de tomografias ou qualquer
outro meio. Para isto serd necessario estudar e desenvolver técnicas
computacionais que permitam realizar estas reconstrucgoes.

Ao longo das sec¢oes seguintes neste trabalho serao abordados e analisados
detalhadamente os pontos mais salientes de cada um destes aspectos.
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Capitulo 3

O sangue e seu comportamento

Basicamente, o sangue consiste em um meio fluido, denominado plasma, no
qual estao em suspensao células. O plasma, apds a remocao das células
por centrifugacao, ¢ um fluido claro, levemente viscoso, rico em proteinas
(albumina, globulina e fibrinogen), constituido por dgua (90% de seu peso),
proteinas (7%), substancias inorganicas (1%) e substancias organicas (1%).
As células suspensas no plasma sao, essencialmente, os eritrécitos ou células
vermelhas, os leucdcitos ou células brancas e as plaquetas, Figura|3.1

As células vermelhas sao discos biconcavos com diametro de aproximada-
mente 7.6 um e uma espessura de aproximadamente 1.0 pum no centro e
2.8 pm no borde, o nimero de eritrécitos é de 5 a 5.5 milhoes por mm?
de sangue nos homens e de 4.5 a 5 milhoes nas mulheres ocupando aproxi-
madamente 45% do volume do sangue. Os eritrdcitos tém cor amarela-palida
quando vistos ao microscopio de grande aumento e em delgada camada de
sangue fresco; mas quando superpostos em vérias camadas adquirem um
matiz avermelhado. Nao possuem nticleo e compoem-se, fundamentalmente,
de uma proteina contendo ferro e de um constituinte lipéide que parece
estar em grande concentracao na membrana plasmatica. As propriedades
semipermeaveis desta membrana, permitem ao eritrocito absorver liquido por

plasma

eritrocitos

plaquetas

leucacitos

Figura 3.1: Os elementos no sangue
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osmose de meio hipotonico e, no meio hipertonico, ele se enruga como uma
esfera murcha. Dada sua elevada concentragao no sangue e sua capacidade de
agregar-se e deformar-se com o nivel da tensao cisalhante, os eritrécitos tém
marcante influéncia nas propriedades reolégicas do sangue [31]. Os leucécitos
sao de tamanho diferentes e, em média, tém cerca de 10 ym. Sao muito menos
numerosos que os eritrocitos e, em um individuo sadio existem entre 5.000 a
8.000 leucécitos por mm? de sangue. Os leucdcitos sao verdadeiras células
tendo ntcleo e citoplasma. As plaquetas (tromboplastideos; trombdécitos)
sdo pequenas (2 a 4 um de didmetro) massas de protoplasma e seu nimero
varia de 250.000 a 300.000 por mm3. Tém papel importante no processo de
coagulagao do sangue assim como no desenvolvimento da aterosclerose.

3.1 Comportamento do sangue

Interessados na caracterizagao das propriedades mecanicas do sangue, algu-
mas notacoes e defini¢oes serao introduzidas. Em particular, serd designado
com T o tensor de tensoes que define o estado de tensoes em um determinado
ponto do corpo. Em um sistema ortonormal de referéncia {ej, ey, e3}, este
tensor esta caracterizado pela matriz de componentes [1};, ,j = 1,2,3]. Es-
tas componentes medem a forca na direcao e; que atia por unidade de area
na superficie de normal e;. No Sistema Internacional de Medi¢ao, a unidade
de forga é o newton (N), a unidade de comprimento é o metro (m) e a unidade
de tempo é o segundo (s). Desta maneira, a unidade bésica das tensoes é
o newton por metro quadrado (N/m?) também chamada pascal em honor a
Pascal (1Pa = 1N/m?) (lembre que a forga de 1N atuando sobre um corpo de
massa 1kg o acelera 1m/s?). As componentes Tj; sdo chamadas tensoes nor-
mats e as componentes T;;, 7 # j, sao chamadas tensoes cisalhantes. Dentro
das hipéteses classicas da Mecanica do Continuo ([40]), pode-se mostrar que
este tensor de tensoes é simétrico, T =TT (T;; = T};).

Por outro lado, dado um tensor simétrico arbitrario A, seu polindomio
caracteristico estda dado por

det(A — M) = =N + [LN* + A2+ [ (3.1)
onde
L = trA (3.2)
L = %(trAQ —tr’A) = %[A A — (A1)
I3 = detA

sao os invariantes principais de A.
Nas expressoes anteriores se tem introduzido a notagao trA para repre-
sentar a operacao tr : RY — R definida da seguinte maneira

trA=A-I (3.3)
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Figura 3.2: Fluido confinado entre duas placas

e que em funcao das componentes de A e do tensor identidade I toma a

forma

i=1,3

O campo de velocidades sera denotado por v e suas componentes por v;.
O tensor taza de deformacao sera designado com D e esta definido por

1
D= V’v = 5[vv + Vv (3.5)

onde o superindice 1" representa transposicao e Vv é o tensor gradiente da
velocidade cujas componentes estao dadas por
81%

[VV]Z'j = axj (36)

De ({3.5)) se segue que o tensor D é simétrico e de (3.6)), suas componentes
D;; estao dadas por

1, 0v; Ov;

Dy = —(=— 2 3.7

Considere o movimiento de um fluido confinado entre dois planos que se
movem com velocidade relativa v gerando no fluido um campo de velocidades
uniforme e com gradiente constante como indicado na Figura[3.2] Para esta
configuracao, v; € a inica componente nao nula do campo de velocidades e

10v, 1w
Dip=Dy = -t == 3.8
2T 9 02, 2k (3:8)

Na literatura, ¢ comum encontrar a notacao  para representar

._avl

7_6_@

(3.9)

que, pela notacao introduzida, resulta
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A massa especifica do sangue, p, praticamente nao varia em condigoes
normais do sistema cardiovascular e a 37°C’' tem um valor aproximado de
1.05 x 10*kgm~3. Uma variacao AP na pressao produz uma deformacao da
artéria em lugar de produzir uma deformacao, por compressao, no fluido. De
fato, a resisténcia a uma deformagao volumétrica no sangue, caracterizada
pelo médulo de elasticidade volumétrico, é de aproximadamente 10°N/m?,
bastante similar ao da agua. Nao acontece o mesmo com a resisténcia a
variagao do volume contido pela artéria. De fato, lembrando as expressoes
e , a resisténcia da artéria a mudanca de volume estd dada por
Eh/2R que é da ordem de 10°N/m?. Por tanto, a variagdao da massa es-
pecifica do sangue que pode acontecer devido a uma variacao da pressao no
sistema circulatorio é desprezivel frente a variagao no volume da artéria por
deformagao de suas paredes. Como consequéncia disto, o sangue pode ser
modelado como um fluido incompressivel e, neste caso, o campo de veloci-
dades devera satisfazer a restricao

0vi

trD = div v = 0; Zam =0 (3.11)

para todo instante de tempo t e em todo ponto limitado pelo sistema arterial.
Uma outra caracteristica do sangue é a de se deformar de maneira continua
quando submetida a agao de uma tensao cisalhante. Esta caracteristica,
prépia dos fluidos, permite realizar uma primeira classifica¢ao no comporta-
mento destes materiais. Baseando-se em experiéncias do tipo como a indicada
na Figura|3.2] é possivel estabelecer uma relacao entre a tensao cisalhante 7
e o parametro 4. Quando a relagao entre estas duas variaveis € linear, isto é

T = [y (3.12)

os fluidos que obedecem a equacao anterior sao denominados newtonianos.
Nestes fluidos o coeficiente de proporcionalidade p é uma constante que carac-
teriza o material e é chamado viscosidade. Por sua vez, v = u/p é chamada
wiscosidade dinamica. No Sistema Internacional a unidade da viscosidade é
Ns/m? = Pas. No Sistema grama forga-centimetro-segundo a unidade da
viscosidade recebe o nome de poise em honor a Poiseuille. Neste sistema a
unidade de forga é chamada dina (que é a forca capaz de acelerar 1em/s? um
corpo de 1gr massa). A seguinte equivaléncia é imediata

1poise = 1dina s/em* = 0.1Ns/m* = 0.1Pa s (3.13)

Quando a relagdo 7/4 deixa de ser constante o fluido é chamado nao
newtoniano e a relacao é chamada viscosidade aparente

Hap = (3.14)

T
fa/
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Sendo o sangue uma suspensao, sua viscosidade dependera, entre outros
elementos, da viscosidade do plasma e da concentracao dos elementos em
suspensao. Em particular, como predominam os eritrécitos, a viscosidade de-
pendera fundamentalmente de sua concentracao chamada hematdocrito, geral-
mente denotado por H, que mede o quociente entre o volume ocupado pelas
células vermelhas e o volume do plasma. Assim, quando testado em um vis-
cocimetro, o plasma se comporta como um fluido newtoniano de viscosidade
1 = 0.012poise. Quando o sangue ¢ testado, se comporta como um fluido
nao newtoniano cuja viscosidade dependera do valor do hematécrito, da con-
centragao dos diferentes tipos de proteinas contidas no sangue, da taxa da
deformacao cisalhante, da temperatura e do diametro do vaso entre outros
fatores.

O viscosimetro de Couette e os viscosimetros de tipo capilar sao os mais
utilizados para medir a viscosidade do sangue. No vicosimetro de Couette
a vantagem esta no fato de se poder manter a taxa de deformacao quase
uniforme no fluido, mas pode gerar erros devido a efeitos de interface. In-
dependente do aparato usado para fazer as medicoes, é necessario adicionar
algum tipo de anti-coagulante. Aqui um ponto chama atencao. Alguns reo-
logistas afirmam que a adigdo de heparina e citratos (anti-coagulantes) ao
sangue alteram sua viscosidade. Outros consideram que o volume de anti-
coagulante é tao pequeno comparado com o sangue que se pode confiar nos
experimentos, mesmo porque nao ha efeitos quimicos relevantes.

Em particular, a Figura |3.3| apresenta o comportamento da viscosidade
(aparente) em fungao do parametro 4. Nesta figura pode-se observar que,
para valores de 4 > 100s~!, o sangue se comporta como um fluido newtoni-
ano. O anterior mostra claramente que o comportamento reolégico do sangue
depende de como se comportam as células vermelhas no fluxo sanguineo.

Neste sentido, Fahraeus em 1929 comprovou que as células vermelhas a
baixas taxas de deformacao podem agregar-se dando lugar a estruturas tipo
rede de rolos (rouleauz), Figura , que contribuem para aumentar a viscosi-
dade para baixas taxas de deformacao (a existéncia destas estruturas depende
também da presenca de proteinas, especialmente fibrinogen e globulina, no
plasma). No limite (% — 0) especula-se que o sangue resulta um grande agre-
gado comportando-se como um sélido viscoelastico ou viscoplastico. Neste
ultimo caso, existird uma tensao limite, denotada por 7,, por debaixo da
qual o sangue nao podera fluir. A rede é quebrada a medida que a taxa
de deformacao aumenta e, consequentemente, a viscosidade decresce nova-
mente. [gualmente, para altas taxas de deformagao, os eritrocitos, que sao
flexiveis, se deformam e tendem a se alinhar na diregao do escoamento re-
duzindo a viscosidade. O efeito do hematodcrito na viscosidade pode ser es-
timado através de escoamentos viscométricos sob altas taxas de deformacao.
A Figura compara viscosidades relativas (ao plasma) para amostras de
sangue com diferentes valores de hematodcrito e suspensoes de esferas rigidas
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Figura 3.4: Agregados (rouleauz) de células vermelhas humanas, [31]

de latex. Quando as heméacias sao endurecidas pela aplicacao de aldeidos, a
curva de viscosidade se aproxima daquela para esferas rigidas (Figura ,
sugerindo que a flexibilidade das membranas das hemécias reduzem a viscosi-
dade para um valor fixo de hematdécrito e a viscosidade aumenta de maneira
aproximadamente linear para altas taxas de deformagao e alto hematdécrito.
Observa-se que para um valor de hematdcrito de aproximadamente H = 0.5,
a suspensao de esferas de latex rigidas nao tera condigoes de fluir mesmo que

o sangue continue sendo um fluido para valores elevados de hematdcrito.
Embora o comportamento das hemacias quanto a variabilidade de forma,

como ocorre dentro dos vasos sanguineos, seja dificil de ser medido em lab-

oratério, é conhecido desde a década de cinquenta que quanto mais o for-

mato das particulas se afasta do esférico em uma suspensao, aumentam os
efeitos nao newtonianos.

Para particulas em forma de discéide (quase o
formato das hemécias humanas) a viscosidade aumenta com o aumento da

concentracao e diminuicao do tamanho, em especial para baixas taxas de
deformacao. Fazendo experiéncias com suspensoes de células sanguineas em
solugao aquosa de Dextran 40, Whitmore (1979), [122], obteve, para baixas
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Figura 3.6: Viscosidade x forma das hemécias, [122]

taxas de deformacao e variando o formato das particulas, diferentes compor-
tamentos nao newtonianos, Figura [3.6]

Para altas taxas de deformacao e vasos de diametros relativamente pe-
quenos, o sangue apresenta viscosidade dependente do diametro do duto
por onde ele estd fluindo. Este fenomeno ficou conhecido como efeito de
Fahraeus-Lindqvist (Fahraeus and Lindqvist, 1931, [25]). Pode ser visto na
Figura|3.7|em que valores assintéticos de viscosidade sao apresentados contra
raios dos dutos para diversos hematdcritos. Esse efeito pode ser explicado
pelo acimulo de eritrécitos no eixo do duto com a formacao de uma camada
livre de eritrécitos na parte proxima da superficie da parede do tubo. Isso
resulta em aumento de hematdcrito no nticleo contrastando com a regiao
adjacente a parede, onde os gradientes de velocidade sao mais elevados.

Aparentemente a viscosidade na macrocirculacao nao é afetada por va-
riagoes da temperatura. Mas na microcirculagao, quando os humanos sao
expostos ao frio, resulta um decréscimo da temperatura da pele que pode
ocasionar uma diminuicao do fluxo sanguineo, podendo levar a uma isquemia
dos tecidos periféricos (Adams et al. 1995, [I]). Estes autores observaram
que uma diminuicao da temperatura reduz o fluxo de todos os componentes
do sangue humano levando a um decréscimo desproporcional da filtrabilidade
dos glébulos brancos. Resultados de filtrabilidade sao mostrados na Figura
B.8 A Figura [3.9 mostra os resultados de Merrill et al. (1963), [61], para a
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dependéncia com a temperatura, obtidos com sangue humano reconstituido
para hematdécrito normal de 44.8. Desta figura, quanto mais baixa é a taxa
de deformacao mais sensivel é a viscosidade com a temperatura.

Para o sangue em solucao salina isotonica, composicao proteica do plasma
normal, exceto que uma proteina esta presente em cada caso, a Figura [3.10
mostra que a globulina é responsavel por aumentar a viscosidade do sangue e
a albumina tende a diminuir a viscosidade. Isso é coerente com o conhecido
fato de que a albumina nao participa no processo de agregacao enquanto a
globulina e o fibrinogénio sim. Note que a curva para a presenca de globulina
segue um formato nao newtoniano do sangue para baixas taxas de deformacao
e alcanca um valor constante da viscosidade para altas taxas.

3.2 Algumas equacoes constitutivas para o sangue

Esta secao tem por objetivo apresentar algumas equagoes constitutivas em-
pregadas para modelar o comportamento sanguineo.
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3.2.1 Modelo de Casson

A relacao constitutiva de Casson foi uma das primeiras a tentar distinguir em
uma sé6 equacao as caracteristicas newtonianas e nao newtonianas do sangue.
Este modelo cuida de descrever os comportamentos combinados de plastico
ideal (modelo de Bingham) com o de pseudopléstico (shear thinning) isto é,
0 quociente entre a tensao cisalhante e a correspondente taxa de deformacao
decresce para taxas de deformacao cisalhante crescentes. Esta equacao, em-
bora represente dentro de certos limites o comportamento viscoso do sangue,
¢é incapaz de representar os efeitos viscoelasticos. Foi proposta por Casson
em 1959 ([15]), quando ele trabalhava com suspensoes de pigmentos em 6leo
para tintas de impressao. Relaciona a tensao de cisalhamento 7 com a taxa
de deformacao de cisalhamento 4 através da equacao ((3.15))

T2 = 12 4 L2302 (3.15)

onde L é 0 coeficiente de viscosidade aparente assintotica de Casson e T,
¢é a tensao cisalhante de fluéncia ou limite e que, entre outros fatores, de-
pendem do hematécrito H, da composicao proteica a e da concentracao de
fibrinogénio cp.

Resultados experimentais obtidos por Merrill et al. [61], permitem aprox-
imar 7, através da seguinte expresao

7, = (a1 + axH)'3, 1, em dina em™>. (3.16)

Para o sangue normal pode-se adotar a; = 0 e a; = 0.625. Por sua vez, em
vasos de grande calibre a viscosidade aparente na equacao de Casson pode
ser aproximada pela expressao (Cokelet et al. 1963, [17], [31])

Mo
Hoo = m (3.17)
onde i, é a viscosidade do plasma.

Em geral, para baixas taxas de deformacao cisalhante, 4 < 10s7!, e para
hematdcrito H < 40%, a equacao de Casson decreve com boa aproximacao os
dados experimentais obtidos por Cokelet et al. ([I7]-[18]). Para altos valores
da taxa de deformacao cisalhante a equacao de Casson toma a forma

V2 = plPAV o 1 = (3.18)
representando assim um fluido newtoniano.

Por sua vez os resultados de Merrill et al. [61] mostram que 7, é muito
pequeno, da ordem de 0.05dinacm ™2, e independente da temperatura no
intervalo 10°—37°C'. Por outro lado, 7, depende enormemente da composicao
macromolecular da suspensao. Em particular, para uma suspensao salina de
células vermelhas com albumina se tem 7, = 0, e para uma suspensao de
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células vermelhas em plasma contendo fibrinogen a tensao de fluéncia tem
um valor finito.

A extensao da equacao de Casson para um estado de tensao - taxa de
deformacao geral (tridimensional) pode ser caracterizada pela seguinte ex-
pressao

S=T- %(trT)I = 24(J»(D))D (3.19)

onde S é o tensor de tensoes desviador do tensor de tensoes T. Da expressao
anterior e da defini¢do dos invariantes principais (equacao (3.3))), o tensor
desviador S caracteriza-se por ter seu primero invariante I; identicamente
nulo. Desta maneira, seu segundo invariante I, resulta

1(S) = 5[ -8] = 1(S)’ (3.20)

Igualmente, da incompressibilidade do sangue (equagao (3.11))), o tensor
taxa de deformagao tem também seu primeiro invariante nulo. Assim, resulta

Jo(D) = ,/%D D= %m (3.21)

Para um estado cisalhante puro como o descrito na Figura|3.2, a equacao

(3.19) se reduz a
S (3.22)

Desta ultima expressao, de (3.21)) e de (3.15]) se obtém

[75/2 + Né</>271/2]2 1/2 Ty sk
() = Pl ()] e

As expressoes e sao validas para Jo(D) # 0 e suficientemente
pequenho. Para Jo(D) suficientemente grande o comportamento de fluido
se reduz, como ja mencionado, ao de um fluido newtoniano. A transicao
entre um comportamento nao newtoniano e um comportamento newtoniano
depende do hematdécrito. Para sangue normal com H = 8.25%, u é constante
para valores de 4 € [0.1s7%,1000s71]. Para H = 18% o sangue se comporta
como um fluido newtoniano para ¥ > 600s~!, obedecendo as expressoes
e para valores menores de 7. Para valores maiores de H o ponto de
transigao ocorre para 7 > 700s~! ([31]).

Dos resultados experimentais e das observagoes acima mencionadas se
segue a importancia na selecao dos parametros reolégicos que serao empre-
gados durante uma simulagao numérica. Neste processo, joga um papel fun-
damental na interpretacao dos resultados o conhecimento da sensibilidade do
modelo computacional as mudancgas nos parametros que o governam.

Finalmente e como descrito em Basombrio et al. ([9]), a equagao de
Casson em um estado tridimensional de tensoes admite uma fungao potencial




58 Capitulo 3. O sangue e seu comportamento

da qual podem ser derivadas estas tensoes. Para cada ponto x do dominio,
esta fungdo potencial estd caracterizada pela aplicagao ¥(D) : R? — R
definida por

¥(D) i= 2o oD + 5 G D 4 7, 0(D)) (320

e é tal que
DpV(D) =2u(J2(D))D =S (3.25)

onde Dp(-) denota a derivada em relagao a D.

Como mostrado em [9], esta fungao potencial é nao diferencidvel na origem
(D = 0) e é estritamente convexa. Esta tltima propriedade, que induz a exis-
téncia e unicidade em problemas simétricos (auséncia de termos advectivos),
pode ser de utilidade na etapa de elaboracao de algoritmos numéricos a serem
empregados durante a simulagao computacional.

3.2.2 Modelo de Quemada

Quemada ([86]) apresentou um modelo que leva em conta as variagoes es-
truturais da suspensao sanguinea para baixos e altos niveis de taxa de de-
formagao em termos de uma concentra¢do real como um parametro estru-
tural. Tal parametro estda imerso em uma relagao viscosidade-hematocrito
deduzida para fluidos newtonianos (Quemada, 1977, [84]) e para fluidos nao
newtonianos (Quemada, 1978, [85]), a partir da minimizacao de uma energia
viscosa e considerando uma certa caracteristica tixotrépica. Basicamente,
resulta em uma equagao da forma

e = ~L(1 - 0.5k¢) 2 (3.26)
Ty
onde
n, = viscosidade relativa do sangue, (3.27)
n, = viscosidade do plasma e (3.28)
¢ = fracao volumétrica de heméacias, préxima (3.29)

ao hematdécrito H, em condigoes normais.

O parametro s é uma funcao da taxa de deformacao:

Ro — Koo

Kk =K(Y) = Koo + T+ (L)0s (3.30)

onde
ko, = k(0) = viscosidade & taxa de deformagao nula, (3.31)
Koo = K(00) = viscosidade a taxa de deformagao infinita e  (3.32)
t. = tempo critico que caracteriza a evolugao estrutural (3.33)

(agregacao de particulas ou tempo de relaxa¢ao médio).
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Neste modelo, os parametros sao fungoes do hematocrito e da composigao
proteica do plasma.

3.2.3 Modelo de Wang-Stoltz

Baseando-se na relagao de Sisko (1958, [100]), que é um caso particular do
modelo de Cross (1965) ([19]) e é mais geral do que o modelo de Bingham
(pléstico ideal), Wang e Stoltz (1994) ([117]) propuseram um modelo empirico
com dois parametros

7 =np(ny + ") (3.34)
onde
n, = viscosidade do plasma, (3.35)
n = viscosidade relativa a taxa de deformacao (3.36)
infinita (adimensional) e (3.37)
o = parametro que caracteriza a estrutura nao (3.38)
linear dependente da agregabilidade (s7°). (3.39)

Estes autores fizeram interessantes medi¢oes com o modelo para diferen-
tes amostras de sangue, normais e patologicas. Seus experimentos foram
realizados para a faixa de meso e microcirculacao em viscosimetro tipo Cou-
ette.

Além das equactes constitutivas apresentadas aqui, muitas outras sao
usadas como tentativa de simular o escoamento sanguineo entre elas tém-se
as seguintes

e 0 Modelo de Whithmore

\/Mf = A+ BJ5 (3.40)

que é um modelo de dois parametros (A e B) e onde p, é a viscosidade
plasmatica.

e 0 Modelo de Ostwald
T=K(®#)" (3.41)

que também é um modelo de dois parametros (n e K).

e 0 Modelo de Hershel e Bulkey
T ="T,+ K(’y)n (342)

que é um modelo de trés parametros (7,, K e n).
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Capitulo 4

Modelo 0D para o Sistema
Cardiovascular

Neste capitulo apresentaremos um modelo simplificado do sistema circu-
latério que chamaremos Modelo 0D (zero dimensional) justamente porque
em ele sao empregadas somente varidveis e parametros globais do sistema.
Este tipo de modelo, embora simplificado, permite obter uma descricao quan-
titativa adequada do funcionamento do sistema cardiovascular que posterior-
mente sera empregado para representar as partes do sistema que nao sao
modeladas pelo Modelo 1D e/ou para representar a circulacao periférica. Na
elaboragao deste capitulo empregamos os resultados apresentados por Hop-
pensteadt e Peskin, [47].

4.1 Volume, fluxo e pressao

O objetivo desta secao é introduzir trés variaveis fisicas que sao necessarias
para uma descri¢ao quantitativa da circulagao, para fornecer valores tipicos
que ocorrem em diversas partes do sistema e para fornecer o sistema de
unidades comumente empregado pelos fisiologistas.

Como estabelecido no capitulo anterior o sangue pode ser considerado
incompressivel. Assim, o volume pode ser adotado como uma medida para
a quantidade de sangue em qualquer parte da circulacao. O volume serd
medido em litros (1 litro = 1.000 cm?) e serd representado pela letra V. O
volume total de sangue (Vp) é de aproximadamente 5 [itros, grosseiramente
distribuido como indicado na Tabela (4.1l

Como mencionado no Capitulo [2] entendemos por fluxo sanguineo o vo-
lume do sangue que passa por unidade de tempo em um determinado ponto
da circulagao. Portanto fluxo serd, por exemplo, medido em litros/minuto
e serd designado pela letra (). O mais importante fluxo na circulagao é
o débito cardiaco que é definido como o volume de sangue bombeado por
unidade de tempo por qualquer um dos lados do coragao (esta definigao

61
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P (mmHg) | V (litros)
sa 100 1.0
sV 2 3.5
pa 15 0.1
pv 5) 0.4

Tabela 4.1: Valores normais da pressao e volumes para as artérias (a) e veias
(v), sistémicas (s) e pulmonares (p), em estado de repouso

assume que ambos os lados do coragao produzem o mesmo débito e o leitor
poderd perguntar porque isto acontece, o que serd respondido mais adiante).
O débito cardiaco pode ser calculado multiplicando o débito sistdlico, que é
o volume de sangue bombeado em cada batimento, pela frequéncia cardiaca.
Valores tipicos sao

Débito sistélico = 70 em?® /batimento = 0.070 litros/batimento;
Batimento cardiaco = 80 batimentos/minuto;
Débito cardiaco = 0.070 x 80 = 5.6 litros/minuto.

Outra varidvel que entra em jogo é a pressao cuja unidade é forca por
unidade de drea. Como ja mencionado a pressao também pode ser definida
em funcao da altura da coluna de mercirio que pode ser suportada por esta
pressao. Em este caso a unidade adotada ¢ mmHg.

Tendo em vista que somente a diferenca de pressao é a que realmente entra
em jogo na circulagao, resulta natural adotar uma pressao de referéncia (Pg)
e, desta maneira, a pressao em qualquer parte do sistema pode ser definida
a partir da sua diferenca com esta pressao de referéncia. Uma pressao de
referéncia usualmente empregada em fisiologia é a pressao atmosférica. Assim
e de agora em diante, designaremos com P a pressao em qualquer parte da
circulacao medida em relacao a pressao atmosférica.

4.2 Resisténcia e compliancia dos vasos sanguineos

Consideremos o vaso sanguineo mostrado na Figura[d.1] O volume deste vaso
serd designado por V. Na secao de entrada temos o fluxo entrante (01 e a
pressao P;. Da mesma maneira na saida temos o fluxo (); e a pressao Ps.

Em um primeiro momento vamos supor que o vaso se encontra em estado
estactondrio, isto é nenhuma das varidaveis acima mencionadas variam com
o tempo. Logo temos que Q)1 = Q2 (porque?). Logo podemos em este caso
eliminar os indices e simplesmente utilizar a notacao () para designar tanto
o fluxo na entrada (inflow) como o na saida (outflow).
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Pexr= Patmosr = 0

Figura 4.1: Vaso sanguineo

Uma pergunta que surge de imediato é: como as varidveis @), P, P, e V
estao relacionadas? A resposta a esta pergunta nao é trivial ja que para
responder temos que analisar duas propriedades dos vasos sanguineos: sua
resisténcia ao fluxo e sua compliancia, isto é sua capacidade de se deformar
frente a uma alteracao na pressao.

Vamos a analisar esta resposta em dois casos simples. Primeiro suponha
que o vaso ¢é rigido (isto é, qualquer que seja o valor da pressdo P o vaso nao
altera sua forma e, portanto, o seu volume). Logo, somente serd necessario
estabelecer a relacao entre (), P; e P,. Como por sua vez a diferenca entre as
pressoes € a que importa, parece natural pensar que () depende de P, — P».
Assim a relacao mais simples possivel seria

P - P
R

onde R é uma constante que mede a resisténcia do vaso ao fluxo sanguineo.
Por sua vez se o comportamento do vaso é tal que a Equacao {4.1| é satisfeita
entao o vaso se diz vaso resistivo.

Consideremos agora uma outra situacao. O vaso nao é rigido isto é,
seu volume varia com a pressao. Por sua vez vamos supor que nao exerce
nenhuma resisténcia ao fluxo sanguineo portanto P = P, = P,. Por ser
o vaso deformadvel deverd existir uma relacao entre V e P. Novamente, a
relacao mais simples sera uma relacao ltnear dada por

Q= (4.1)

V=CP (4.2)

onde a constante C' é chamada de compliancia do vaso.

A expressao anterior nao leva em conta o volume inicial do vaso a pressao
atmosférica (pressao de referéncia) isto é para pressao P = 0. Se denotamos
com V, este volume a expressao anterior toma a forma

V=V,+CP (4.3)
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Antes de continuar é importante ressaltar que os dois conceitos (resisténcia
e compliancia) sao idealizacoes de uma realidade onde os dois comportamen-
tos acontecem simultaneamente e ainda geralmente nao sao governados por
relacoes tao simples como as lineares apresentadas acima. Embora isto, é im-
portante observar que as grandes artérias e veias sao vasos fundamentalmente
compliantes no sentido de que somente pequenas diferencas de pressao sao
necessarias para permitir o fluxo sanguineo enquanto a variagao do volume
¢ significativa nestes distritos. Por sua vez, a hipdtese de relacoes lineares é
valida para situacoes onde o diametro no varia significativamente. Quando
a variacao de, por exemplo, R é significativa existem aspectos fisiologicos
que serao necessarios incorporar no modelo de circulagao. De fato existem
estimulos gerados pelo sistema nervoso que entram em jogo nestas situagoes
(como a circulagdo de hormoénios ou pela acdo de produtos gerados pelo
metabolismo em determinado local).

4.3 O coragao como um par de bombas

Desde um ponto de vista puramente mecanico o coragao pode ser idealizado
como uma bomba que leva um fluido a baixa pressao (P;) para uma regiao
onde a pressao é maior (P, > P;). Desta maneira, a bomba realiza um
trabalho sobre o fluido com uma taxa que é dada pelo produto do fluxo
sanguineo () pela diferenca de pressao P, — P;. Desta maneira, uma forma
de caracterizar o coracao é através da relacao existente entre ) e P, — Pj.
Consideremos por exemplo o lado esquerdo do coracao. O ventriculo
esquerdo esta equipado com duas valvulas: a valvula mitral, que é a que
governa a entrada do sangue no ventriculo, e uma valvula aortica que é a que
governa a saida do sangue. Quando o ventriculo esta relaxado sua pressao é
inferior a existente na aorta (por este motivo a valvula adrtica esta fechada),
entretanto sua pressao € similar a pressao existente no dtrio esquerdo que
recebe sangue das wveias pulmonares estando assim a valvula mitral aberta.
Durante este periodo chamado didstole a pressao existente sera, por exemplo,
P, = P,, = bmmH g (sv por veias sistémicas). Quando o ventriculo se contrai
(sistole) a pressao aumenta no seu interior fechando a valvula mitral e abrindo
a adrtica bombeando sangue para a arvore arterial sistémica. Neste momento
no ventriculo esquerdo teremos, por exemplo, P, = P,, = 100mmHg. Um
aspecto importante neste processo de bombeamento realizado pelo ventriculo
esquerdo estd relacionado com o fato de que podemos considera-lo como
um vaso cujo volume varia no tempo e que nao exerce resisténcia ao fluxo
sanguineo. Isto é podemos considerar o ventriculo esquerdo como um vaso
compliante onde o volume e a pressao estao associados pela expressao

V(t) =V + Ct)P() (4.4)
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4 C(t

C diastole T

cs istole

Figura 4.2: Curva da compliancia em funcao do tempo correspondente a qual-
quer um dos ventriculos. Na diastole e durante o relaxamento do ventriculo a
compliancia cresce de um valor minimo Citole até um valor maximo Clisstole-
Na sistole e durante a contracao do ventriculo o processo é o inverso

Onde C(t) é uma fungao do tempo ¢ que mede a complidncia do ventriculo
esquerdo e que qualitativamente se comporta como indicado na Figura [4.2]
Nesta figura C(t) toma o seu menor valor, Cygole quando o ventriculo se
encontra totalmente contraido e toma o seu maior valor, Cyisstole, quando
o ventriculo se encontra totalmente relaxado. Para simplificar ainda mais o
modelo podemos adotar V,; constante no tempo.

Por sua vez, a Figura representa o comportamento da pressao em
funcao do volume que poderiamos extrair da Equacgao . Neste diagrama
P x V para o ventriculo esquerdo (comportamento idéntico para o direito)
P, representa a pressao no atrio esquerdo que se considera igual a pressao
nas veias pulmonares. P, ¢ a pressao na artérias alimentadas pela ejegao
sanguinea do ventriculo. As duas linhas que se iniciam em Vj; descrevem a
relacao P x V no ventriculo no final da didstole e da sistole respectivamente.
Para qualquer outro instante a relacao estaria também dada por uma reta
que passa pelo ponto V; e limitada pelas duas retas mencionadas. O “loop”
ABCDA mostra o comportamento do ventriculo durante o ciclo cardiaco.
Em particular nas retas AB e C'D ambas as valvulas estao cerradas e o
volume do ventriculo nesse instante é constante sendo que Vgp representa
o volume no final da didstole (“end-diastolic volume”) e Vgg representa o
volume ao final da sistole (“end-sistolic volume”). Nas retas DA e BC uma
das vélvulas esta aberta (a mitral para o tramo DA e a adrtica para o tramo
BC' (a hipétese adotada é que durante estes intervalos de tempo a caida
(diferencga) da pressao é considera nula. Finalmente, o nome dado a cada uma
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Figura 4.3: Diagrama P x V para ambos ventriculos

das quatro fases do ciclo cardiaco é: AB = contracao isovolumétrica; BC' =
ejecao; C'D = relaxagao isovolumétrica e DA = enchimento do ventriculo.

Empregando a Equacao observamos que o maximo volume alcancado
pelo ventriculo (ao final da didstole) esta dado por

VED = Vd + C’diéLstole PU (45>
e o minimo volume é alcangado no final da sistole é dado por
VES = Vd + Csistole Pa (46>

onde P, é a pressao das artérias alimentadas pela ejecao do ventriculo e P,
¢é a pressao das veias que o enchem.
Das expressoes anteriores temos que o débito sistolico esta dado por

Vbs = Vep — Vies = Cisstole Py — Csistole La (4.7)
que pode ser simplificado admitindo Cyioe = 0. Nesse caso temos
Vps = Clisstole Po- (4.8)

Este serd o modelo do ventriculo que empregaremos neste trabalho. Fi-
nalmente, se designamos com F' a frequéncia cardiaca (nimero de batimentos
cardiacos por minuto) o débito cardiaco corresponde a

Q =F VDS =F C1dia',stole Pv =K Pv (49)

onde K = F X Cgisstole € 0 coeficiente da bomba cardiaca. Aqui é importante
observar que embora F' seja a mesma para ambos os lados do coracao a
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frequéncia pode variar (por exemplo, o individuo estd em repouso ou reali-
zando alguma atividade fisica) e as compliancias Cygizstole S80 diferentes. De
fato a compliancia é maior no ventriculo direito (sua parede é mais fina) que
a do lado esquerdo (que tem uma parede mais grossa). Por sua vez também
é diferente o valor de P, (pressao dos sistemas venosos a eles conectados).
Resumindo e colocando o indice R e L para indicar o lado direito e esquerdo
do coracao temos as seguintes expressoes para o respectivos débitos cardiacos

QR = KR Psv (410)
QL - KL vaa (411)

onde F;, ¢ a pressao das veias sistémicas e P,, ¢ a pressao das veias pul-
monares. Outro aspecto importante a ressaltar corresponde a pressao de
referéncia adotada (atmosférica). De fato no térax a pressao (Pisrax) € ligeira-
mente inferior (tomando valor negativo, Pgax < 0, quando empregamos este
valor de referéncia) a pressao atmosférica. Logo nas expressoes acima o mais
correto seria adotar Py, — Pisrax em lugar de P;, e Py, — Pisrax em lugar de B,
contribuindo para aumentar o débito cardiaco ao final da sistole. O anterior
é claramente observado quando o térax é aberto durante a realizacao de uma
cirurgia por exemplo.

4.4 Modelo matematico simplificado da cir-
culacao

Nesta se¢ao vamos colocar todas as idéias até o momento apresentadas de
maneira a obter um modelo estacionario simplificado da circulacao que, como
veremos, estara caracterizado pela solucao de um sistema de equagoes. Pos-
teriormente este modelo serd melhorado de maneira a incorporar efeitos adi-
cionais tais como os que dao lugar a dinamica temporal ¢ (modelo nao esta-
ciondrio) assim como mecanismos externos de regulagao.

Na Figura temos uma representacao do modelo que vamos desen-
volver. Nesta figura temos os dois lados (direito e esquerdo) do coragao que,
como ja mencionado, serao modelados como vasos compliantes e, portanto,
governados pelas Equagoes que repetimos aqui por conveniéncia

QR - KR Psvy (412)
O = K P, (4.13)

Por sua vez as artérias e veias sistémicas também estao sendo modeladas
como vasos compliantes e, portanto, governados pela Equagao Isto é
estamos considerando V; = 0 em cada um destes vasos (ver Equacao 4.3)) e
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Figura 4.4: Modelo estacionario da circulacao

que, para estes vasos, estao dadas por

Via = Ciq P, (4.14)
Ve = Cg Pa, (4.15)
Voo = Cpa Ppa, (4.16)
Voo = Cpo Ppo. (4.17)

Também, vamos supor que os tecidos sistémicos e pulmonares se compor-
tam como vasos resistivos ao fluxo sanguineo e, portanto, governados pela
Equagao [d.1] Temos assim

Psa_Psv
Qs = 5 (4.18)
Pypa — Py
P

Como o nosso modelo é estaciondrio, temos que os fluxos na entrada e
saida dos componentes que integram a circulacao deverao ser iguais isto é

QR = QL = Qs - Qp = Q (420)

O anterior permite reescrever as Equagoes[4.13|e[d.19|substituindo Qg, @1, Qs,
e @, pelo fluxo Q.
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Finalmente, parece natural supor que o volume total de sangue V; é um
dado conhecido e estda dado por

‘/;a + ‘/sv + V;)a + V;)v = ‘/0 (421)

As Equagoes [4.13] - 4.19] e [4.21] caracterizam o modelo estacionéario da
circulagao sanguinea e constituem um sistema de 9 equacoes com as seguintes
9 incognitas: @, Psa, Psy; Ppa, Povs Visas Vv, Vpas Voo Por sua vez estas equagoes
dependem dos parametros Kg, K, Rs, R, Csq, Csy, Cpa, Cpy € Vo que, uma
vez conhecidos (fixados), permitirdo determinar o valor destas incognitas.

Para obter as incégnitas em fungao dos parametros acima menciona-
dos (solugao do sistema de equagoes) procedemos da seguinte forma: das

Equagoes temos

Qr
P, = — 4.22
Kpr ( )
QL
p, — =L 1.23
p KL ( )
Substituindo estes resultados nas Equagoes obtemos
Q
P, = —“ 4RO 1.24
i, T (4.24)
_Q
P. = > +R,Q. (4.25)
Ky

Substituindo estes valores das pressoes nas expressoes dos vasos compliantes,
Equagoes [4.14] obtemos
CS’U

= = 4.2

v = g (4.2
.

%U = KL Qa (427)
Csa

V;a = ( +Csa Rs) Qa (428)
Kr
Cha

Ve = 4 Cu Ry Q. (4.29)
Ky

Introduzindo a notagao seguinte que depende exclusivamente dos parametros
do sistema

T, = 4.

sV KL7 ( 30)
C

T, = Py 4.31

pv KL’ ( 3 )

Csa

Tsa - sa Lls | 4.32

(G 1c.n) e

Tp = (C”“ + Cha Rp> , (4.33)
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as Equacoes podem ser reescritas de maneira mais compacta
V=T, Q, 1= sv,pv, sa, pa, (4.34)

que somadas e empregando a Equagao permite obter o fluxo sanguineo
em func¢ao dos parametros

Vo
(Tsv + Tpv + Tsa + Tpa)

Q= (4.35)
Com este resultado substituido nas Equagoes obtemos os volumes de
cada parte do sistema também em funcao dos parametros

1; Vo

V= , i = sv, pu, sa, pa. (4.36)
(Tsv + Tp'u + Tsa + Tpa)

Finalmente este resultado nas Equacoes 4.17| proporciona as pressoes em

cada parte do sistema em funcao dos parametros
1; Vo :
P, = Ci (T + Ty + T ¥ 1)’ i = sv, pv, sa, pa. (4.37)

As Expressoes - fornecem as incégnitas do modelo em funcao
dos parametros. Basta portanto fornecer estes valores que imediatamente
temos a “resposta” do modelo construido. Em outras palavras, o modelo
permite predizer o comportamento do sistema para um conjunto dado destes
parametros. Entretanto podemos proceder de outra maneira. Conhecida a
resposta real do sistema podemos deduzir o valor que os parametros deveriam
tomar para que o modelo forneca os valores medidos. Isto é conhecido na
literatura como identificacdo de parametros. Isto é, admitindo que o modelo
aproxima a realidade ele é capaz de fornecer os valores dos parametros. Esta
possibilidade que os modelos proporcionam tem um papel importante na
area de sistemas vivos ja que a caracterizacao das propriedades somente tem
sentido quando é realizado in vivo.

A Tabela 4.2 apresenta esta identifica¢do para os parametros empregando
Q = 5.6 litros/minuto e os valores fornecidos pela Tabela que correspon-
deriam a um estado de repouso.

4.4.1 O balanceamento entre os dois lados do coracao
e as duas circulacoes

Nas expressoes que governam o modelo (Equagoes|4.13]-4.19|e 4.21]) podemos
observar uma simetria entre cada parte da circulagao. De fato podemos obter
cada par bastando substituir os indices s por p e R por L.

Por sua vez se os correspondentes parametros tomam valores iguais (isto é
K| = Kg,R; = R,, etc.) as duas circulagbes resultardo também iguais, isto
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Sistémico Pulmonar Unidade
C: | Cse =0.01 | Cpy = 0.00667 litros/mmHg
Cy, = 1.75 Cpv = 0.08 litros/mmHg

R| Rs=175 | R,=1.786 mmHg/(litros/minuto)

Direito Esquerdo
K| Kgp=238 Ky =112 | (litros/minuto) / mmHg
A% Vo=5 litros

Tabela 4.2: Valores normais dos parametros do Modelo de Circulacao em
condigoes de repouso

¢ a simetria nao ficaria limitada na forma mas também estaria refletida nos
valores. Entretanto a andlise das Tabelas e indica que esta simetria
de valores esta muito longe de ser satisfeita.

Surge assim a questao de como os dois lados do coracao e da circulagao
estao coordenados. Qual é o processo que mantém as saidas de sangue de
ambos os lados do coracao iguais? Que mecanismo controla a particao de
volume de sangue entre a circulagao sistémica e pulmonar?

Estas questoes sao vitais. Por exemplo se o lado esquerdo excede o direito
na saida de sangue em somente 10% durante um minuto isto seria suficiente
para esvaziar os vasos pulmonares.

Por construgao no modelo apresentado na segao anterior as saidas do
sangue de ambos lados do coragao sao iguais. Em particular, usando as

Equagoes temos
Vo VoatViw  Tpa+ T

P _ = ) 4.38
VS ‘/sa + ‘/;’U TSG + TSU ( )
Empregando as Equagoes [4.33] a expressao anterior toma a forma
Cpa+va
Vv <—K + Cpa Rp>
2= = (4.39)

Kgr

‘/s (Csa+csv + Csa RS)

Onde V, e V; sao, respectivamente, os volumes totais pulmonar e sistémico.
Temos assim a expressao que governa a particao do volume de sangue en-
tre as duas partes da circulagao que, como podemos apreciar, estda também
governada pelos valores que tomam os parametros.

4.5 Modelo simplificado nao estacionario da
circulacao

Na secao anterior tratamos a circulacao sanguinea através de um modelo onde
o fluxo, os volumes e as pressoes sdo independentes do tempo (constantes no
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Figura 4.5: Pressao na aorta de uma mulher

tempo). Evidentemente o anterior é uma simplificacdo da realidade onde,
de fato, o coracao bombeia o sangue para as artérias em eventos discretos.
Assim, durante as contragoes do coracao a pressao sanguinea cresce rapi-
damente e cai novamente durante os relaxamentos quando o sangue circula
pelas artérias para irrigar os tecidos. Como resultado deste processo temos
o pulso arterial (Figura que pode ser sentido bastando pressionar as
artérias nos lugares onde isto é possivel o que também pode ser empregado
para medir a frequéncia cardiaca. Por sua vez um detalhe das curvas de
pressao do atrio e ventriculo esquerdo e da aorta pode ser visto na Figura
4.6l

Para construir este novo modelo, vamos considerar em primeiro lugar
um vaso compliante com um comportamento nao estacionario (Figura .
Neste caso temos que o fluxo ()1 na entrada do vaso é diferente do fluxo @)
na saida do vaso. De fato temos que o volume do vaso V/(t) varia no tempo
e esta variagao esta governada pela seguinte equacgao diferencial ordindria

av

V = E = Q1 — Q2 (4'4())

Se 0 volume é estaciondrio como no modelo da secéo anterior temos V = 0
resultando ()1 = @), isto €, a expressao acima inclui como caso particular o
comportamento estacionario. Lembrando a expressao que governa os vasos
compliantes, isto é

V(t) = C P(t) ou sua expressao mais completa V(t) = C P(t) + V; (4.41)
temos para C' constante no tempo

CP=Q1~ Qs (4.42)
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Figura 4.6: Curvas de pressao na aorta e no ventriculo e atrio esquerdo

Figura 4.7: Conservagao de volume em um fluxo nao estacionario. A taxa de
varia¢ao do volume no vaso é igual ao fluxo de entrada (Q1) menos o fluxo

de saida (Q2)
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E esta é a equacao que governa os cambios na pressao em vasos compliantes
em um fluxo nao estacionario.

Podemos assim empregar esta equacao para modelar a arvore arterial
sistémica. Logo neste caso, P = P,, serd a pressao arterial sistémica, C' = C,
serd a compliancia das artérias sistémicas, )1 = @ o fluxo de saida do
ventriculo esquerdo e Qo = @, o fluxo através do tecido sistémico. Em
particular para (), temos

Py — Py
Qs = R (4.43)
e como Py, >> P,, a expressao anterior pode ser aproximada por
Psq
Qs = R (4.44)
Substituindo todos estes resultados na Equacao obtemos
CeaPoa = Qr(t) — 1;;“. (4.45)

Integrando esta equacao podemos calcular a pressao sistémica em funcao da
ejecao do ventriculo esquerdo ao longo do tempo (Q (1)) e da resisténcia (R;)
sistémica. A expressao analitica deste resultado foi apresentada na Equacao
2.4, entretanto neste capitulo procederemos a realizar esta integracao de
maneira numérica o que nos permitird posteriormente aprimorar os resul-
tados via a incorporagao de novos detalhes no modelo. Para isto procedemos
a aproximar a derivada no tempo através de um quociente de diferencas.
Existem diversas possibilidades para realizar isto, entretanto empregaremos
o que se conhece na literatura por “diferengas para tras” (backward method).
Neste caso Psa serd aproximado por

Psa<t> - Psa<t - At)
At

Pu(t) ~ (4.46)

Quando optamos por esta aproximagcao a Equagao toma a forma

Psa(t) - Psa(t - At) Psa(t)

Csa At R,

(4.47)

= Qu(t) -
que permite calcular Py,(t), em fungao do valor de Py, (t — At), como segue

Pyt — At) + £Qu(1)

Pralt) = 1+ 2

(4.48)

Da analise da expressao anterior podemos ver que se conhecemos o valor
de partida Ps,(0) podemos empregéa-la repetidamente para calcular Py, (At),
Py (2At), Py (3At) e assim sucessivamente.
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Figura 4.8: Curva tipica de ejegao

Neste ponto surgem imediatamente duas perguntas: que valor adotamos
para Ps,(0) e, que valor adotamos para At?

A resposta para a primeira pergunta é a seguinte: podemos adotar qual-
quer valor para Py, (0) que a solugdo Py,(t) para t suficientemente grande
nao dependera deste valor. A resposta para a segunda pergunta estd as-
sociada com o grau de aproximacdo alcancado ao substituir P,, pela ex-
pressao Py, (t) — Py (t + At)/At. Esta aproximagao serda cada vez melhor
para At — 0. Assim, a resposta seria adotar At suficientemente pequeno.
Onde, por suficientemente pequeno, estamos dizendo que ao calcular P, (t)
para um dado At estes valores variarao dentro da tolerancia exigida se
adotarmos por exemplo At/2. Nos casos que estaremos estudando parece
razoavel adotar At = 0.017.

No que segue, vamos a supor que Qr,() esta dada por uma fungao periddica,
isto é se verifica que

Qr(t) =QLt+1T) (4.49)

onde T' é o periodo do batimento cardiaco (1/7 sua frequéncia). Uma curva
tipica de ejecao pode ser vista na Figura Neste caso basta adotar na
Equagao o valor Qr(t) que esta curva fornece para esse instante de
tempo. Para facilitar a elaboragdo de um programa simples (que serd reali-
zado empregando OCTAVE ou MATLAB) vamos adotar uma curva de ejegao
como a indicada na Figura[d.9 Como esta fungao periédica é muito simples
podemos especifica-la para o periodo inicial (0,7) através de

Qumax/Truax, 0<t<Tyax
Qr(t) =1 Quax(Ts—1t)/(Ts —Tyax), Tmax <t <Ts (4.50)
0, Te<t<T

onde Qprax corresponde ao maximo fluxo, Thrax corresponde ao instante
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Figura 4.9: Curva simples de ejecao

de tempo (relativo ao inicio da sistole) em que este fluxo méximo acontece,
Ts é a duracao da sistole e T é o periodo cardiaco. Evidentemente o débito
sistélico corresponde a drea limitada pela fungao @1 (t) para um batimento do
coragdo. Para esta curva simples a drea estd dada por QuaxTs/2. Assim, o
débito cardiaco corresponde a QyraxTs/(2T). Finalmente valores fisiol6gicos
adequados para esta curva podem ser obtidos adotando 7" = 0.0125 minutos
(isto é um batimento acontece a cada 0.75 segundos, Ts = 0.005 minutos
(isto é a duragao da sistole é de 0.3 segundos), Thyax = 0.002 minutos e
Qumax = 28 litros/minutos. Com estes valores o débito sistélico é 0.070
litros e o débito cardiaco é 5.6 litros/minuto.

Empregamos agora o OCTAVE ou MATLAB para calcular Q1 (t) a partir
da curva de ejecao do ventriculo esquerdo representada na Figura assim
como, calcular o valor Py, (f) em funcdo do valor Py, (t — At) e de Qr(t)
(ver Equacao . Isto sera feito através de duas func¢oes e um script que
descrevemos a seguir.
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% filename QLnow.m

% nome da funcdo: function Q=QLnow(t)

% varidveis globais:

% T, TS, TMAX, QMAX j4 definidas no texto

% tc é o tempo transcorrido desde o inicio do atual ciclo
% rem(t, T) fornece o resto do quociente entre t e T

function Q = QLnow(t)
global T TS TMAX QMAX;,
tc = rem (t, T);
if(tc < TS)
% SISTOLE
if(tc < TMAX)
% antes do fluxo maximo
Q= QMAX * tc /| TMAX;
else
% ap6ds o fluxo maximo
Q= QMAX * (TS - tc) / (TS - TMAX);
end
else
% DIASTOLE
Q=0;
end
return

% filename Psa_new.m

% nome da funcdo: function Psa = Psa_new(Psa_old, QL)
% varidveis globais:

% Rs Csa dt j4 definidas no texto

function Psa = Psa_new(Psa_old, QL)
global Rs Csa dt;
Psa=(Psa_old + dt * QL /Csa)/ (1 + dt /(Csa * Rs));

return

7
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% filename sa.m
clear all % limpa os valores de todas as varidveis globais
global T TS TMAX QMAX;
global Rs Csa dt;
T = 0.0125 % duracao em minutos do batimento cardiaco
TS= 0.005 % duracao da sistole
TMAX= 0.002 % instante no qual o fluxo é méximo
QMAX= 28.0 % fluxo méximo através da vélvula adrtica (litros/minutos)
Rs = 17.86 % resisténcia sistémica (mmHg/(litros/minutos)
Csa = 0.00175 % compliancia das artérias sistémicas (litros/mmHg)
% Um outro valor devera ser adotado se desejarmos
% Psa no intervalo 120 — 80mmHg.
dt =0.01 *T
NumTimeStep = 15 * T / dt % ntimero de passos de tempo correspondente
% a 15 ciclos cardiacos
Psa=0 % outro valor inicial pode ser adotado
t_plot = zeros(NumTimeStep, 1);
QL_plot = zeros(NumTimeStep, 1);
Psa_plot = zeros(NumTimeStep, 1);
for step = 1: NumTimeStep;
t = step * dt;
QL = QLnow(t);
Psa = Psa_new(Psa, QL);
t_plot(step ) = t;
QL _plot(step) = QL;
Psa_plot(step) = Psa;
end
subplot(2,1,1); plot (t_plot, QL_plot)
subplot(2,1,2); plot(t_plot, Psa_plot)

A simulacdo computacional obtida com este script pode ser vista na
Figura[4.10] onde podemos ver que apds aproximadamente 10 ciclos a pressao
nas artérias sistémicas, Pj,, resulta peridédica. Em particular esta figura
mostra o comportamento da solugdo adotando Ps,(0) = 0. Como ja men-
cionado, o leitor podera como um exercicio verificar que a solugao periddica
nao depende do valor inicial adotado para Py, (0) rodando este script para
um valor diferente para a varidvel Psa. Por exemplo adotar Psa = 60. Por
sua vez a Figura apresenta a aproximagcao numérica (neste caso exata)
adotada para Qr(t) e a Figura apresenta o detalhe da curva de pressao
Py, para o ultimo ciclo da simulacao.

Como exercicio o leitor podera também modificar o valor do coeficiente
de compliancia Cy, de maneira a obter um valor de P,, dentro do intervalo
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Figura 4.12: Pressao arterial sistemica P, obtida com o modelo para
condicao inicial P, = 0OmmHg
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Cranial Vena

Figura 4.13: Modelo de circulacao do lado esquerdo do coracao

120 — 80mmHg. O valor do coeficiente Cy, devera ser superior ou menor ao
adotado na simulacao atual? Justifique a resposta e apresente os gréficos.

O préximo passo no desenvolvimento de um modelo mais completo con-
sistird em desenvolver um modelo que acopla as artérias sistémicas com fun-
cionamento do lado esquerdo do coragao (incluindo atrio e ventriculo es-
querdo e suas valvulas mitral e adrtica). Ao procedermos desta maneira no
novo modelo o fluxo sanguineo ), do modelo anterior deixard de ser uma
funcao conhecida no tempo para ser uma incégnita, chamada agora () 4.

Para desenvolver este modelo j& vimos que o ventriculo esquerdo pode ser
modelado como um vaso compliante onde o coeficiente de compliancia Cpy
em lugar de ser uma constante varia no tempo (ver Figura . Em outras
palavras ela sera uma expressao em funcao do tempo conhecida. Em parti-
cular adotaremos um comportamento periddico para esta funcao o que dara
lugar a um comportamento periddico para o nosso modelo. Outro aspecto
que devemos incorporar no modelo seria o funcionamento das vélvulas: a
valvula mitral que controla a entrada do sangue no ventriculo esquerdo e
a valvula adrtica que controla a saida do sangue deste ventriculo (Figura
4.13)).

O funcionamento normal destas véalvulas é o de permitir a passagem do
sangue em um sentido (forward exercendo baixissima resisténcia a esta pas-
sagem, entretanto elas bloqueiam totalmente o retorno do sangue (resisténcia
infinita a esta passagem) backflow. Evidentemente doencas nestas vélvulas
podem alterar estes valores de resisténcias aumentando sua resisténcia na
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passagem do sangue no sentido forward (isto é conhecido como stenosis) ou
diminuindo a resisténcia no sentido backflow (regurgitagao).

Baseado no anterior temos que as equagoes que governam a variagao no
tempo do volume de cada camara do coracao estao dadas por

VLV = QM@ - QAO (451)

T/sa = QAO - Qs (452)

Por sua vez, por serem vasos compliantes temos respectivamente

Viv = Viv)a+ Crv(t)Prv (4.53)

V:ea = (‘/sa)d + CsaPsa (454)

onde nas expressoes acima ressaltamos que C'y é uma funcao do tempo (que
deverd ser fornecida) em contraposi¢ao da Cs, que é considerada constante
no tempo.

As valvulas e as artérias sistémicas serao considerados vasos resistivos
portanto as equacoes que governam o fluxo sanguineo nestes distritos estarao
dadas por

Qi = Smi(Pra — Prv) /R (4.55)
QAO - SAO(PLV - Psa)/RAo (456)
Qs = Pua/ Ry (4.57)

onde as variaveis Sy; € S4, tomam o valor 1 quando a correspondente valvula
estd aberta permitindo o fluxo no sentido forward flow e tomam o valor 0
quando estao fechadas nao permitindo o fluxo no sentido backflow. Para
controlar estes valores podemos observar que o “sentido do fluxo” esta gov-
ernado pelo sinal da diferenca entre as pressoes existentes a ambos lados das
valvulas. Temos portanto

0, Ppa< Py

Smi = { 1 Piy> Py (4.58)
_ 07 PLV < Psa

SAO B { 17 PLV > Psa (459>

Temos assim um total de nove equagoes (Eq. - Eq. [4.59) para
nove incognitas: Viv, Vie, Prv, Psa, Qi Q a0, Qs, Sari € Sa,. Todas estas
incognitas serao fungoes do tempo que determinaremos com a solucao deste
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Figura 4.14: Cpy(t) adotado no modelo

sistema de equacoes. Como ja mencionado, neste modelo temos os elemen-
tos que controlam o sistema: a compliancia do ventriculo esquerdo, Cry (),
as constantes P4 (pressao no atrio esquerdo), Ry e Ra, (resisténcias das
véalvulas), Ry (resisténcia sistémica) e Cy, (compliancia das artérias sistémicas).

Valores adequados para estas constantes serao adotados e apresentados no
seript in_LV _sa_N EW.m. Em particular, para a compliancia do ventriculo
esquerdo, CLy (t), adotaremos a funcao periédica (Cry (t+7) = Cry(t) onde
T é o periodo do batimento cardiaco) dada pela seguinte expressao

lfezp(ft/ﬂ's)

CLVS lfezp(fTS/TS)
Coolf) — Crvp (CLVD> ; 0<t<Ts L60
LV( ) - 1*6113((*((;*7;5))//"'D)) ( : )
l—exp(—(T— T
Crys (Gua) ™7 o<t <

Esta fungao esté representada na Figura[d.14]e ela foi construida de maneira a
permitir que durante a sistole C'ry (t) seja uma fungao monétona decrescente
desde seu valor maximo Cy p no inicio da sistole até seu valor minimo Cpy g
no final da sistole. De forma similar na diastole é uma fun¢ao mondétona cres-
cente tomando o valor C' ¢ no inicio e Cy p no final da didstole. Em partic-
ular para a curva apresentada na figura foram adotados os seguintes valores
Crvp = 0.0146litros/mmHg e Crys = 0.000003litros/mmHg. Por sua vez
a velocidade com a qual se processa esta transicao entre estes valores maximos
e minimos esta governada pelos parametros 7g¢ e 7p. Valores pequenos
para estas constantes implicam em uma réapida transicao. A figura foi con-
struida com os seguintes valores para estas constantes 7¢ = 0.0025minutos e
75 = 0.0075minutos. Finalmente T = 0.0125minutos e Tg = 0.005minutos.

Como ja mencionado anteriormente, podemos utilizar este mesmo com-
portamento tanto para o lado esquerdo como para o lado direito do coracao
bastando para isto modificar adequadamente os valores dos parametros e
reinterpretando os resultados. Seguindo isto, podemos realizar uma imple-
mentacao computacional geral que posteriormente serd empregada quando
apresentemos o modelo mais geral incluindo o lado direito do coracao. As-
sim, a compliancia de qualquer um dos ventriculos serd implementada através
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da fun¢ao CV = CV _now(t,CVS,CV D) onde CV S corresponde a CLV'S e
CVD a CLVD no caso do ventriculo esquerdo.

% filename: CV_now.m

% nome da funcao: function CV=CV_now(t, CVS, CVD)
% varidveis globais:

% T TS tauS tauD j4 definidas no texto

function CV=CV _now(t, CVS, CVD)

global T TS tauS tauD;

te=rem(t, T);

if(tc<TS)
e=(1 - exp(-tc/tausS))/(1 - exp(-TS/taus));
CV=CVD*(CVS/CVD)Ae;

else
e=(1-exp(-(tc-TS)/tauD))/(1-exp(-(T-TS) /tauD));
CV=CVS*(CVD/CVS)Ae;

end

return

Antes de proceder a desenvolver a implementacao computacional vamos
ainda trabalhar sobre o sistema de maneira a colocar tudo em funcao das
pressoes. Combinando as Equacoes - obtemos

d(CrvPrv) _ Swmi(Pra—Prv) — Sao(Prv — Pua)
dt RMz RAO

(4.61)

. SAO(PLV - Psa) Psa
CouPuy = _ 4.62
RAO Rs ( )

Estas equacoes serao aproximadas no tempo de maneira similar as anterior-
mente realizadas (backward differences) obtendo assim

Crv(t) Py (t) — CrLy(t — At) Py (t — At)

At
Swi(t)(Poa — Prv(t))  Sao(t)(Prv(t) — Psa(t))
RAMi _ 24 e (4.63)
. Py (t) — Pso(t — At) _ Sao(t)(Pry (t) — Ps(t)) B P, (t) (4.64)

At RAO RS
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Agrupando termos, as equagoes acima resultam

C11(t) Pry () + Cia(t) Pea(t) = Ba(t), (4.65)
Co1(t)Ppy (t) + Caa(t) Psu(t) = Ba(t), (4.66)
onde

Cu(t) = Crv(t) + At (Sg]’é? + SE”;?) , (4.67)
Cos(t) = Csalt) + At (%‘j? + R;) : (4.68)
Cualt) = Cn () = ~ 1Y), (4.69)

Ao
Bi(t) = Cry(t — APy (t — At) + AtSMi@ Ppa, (4.70)
By(t) = Cyu Pyt — At). (4.71)

O sistema de equagoes (Equagoes — ¢ um sistema nao linear (ob-
servar que os parametros Sy;(t) e Sao(t) dependem do valor das incégnitas
Pry(t) e Py(t)). Entretanto, se admitirmos que estes parametros fossem
conhecidos e compativeis com as pressoes o sistema resulta linear e a solugao
estaria dada por

By (t)Cas(t) — Ba(t)Cia(t)
D(t) ’

Pry(t) = (4.72)

O (t) — Bi(t)Con(#)
D(t) ’

Pa(t) = 220 (4.73)

onde
D(t) = C11(t)Coa(t) — C12(t)Cay(t) = C11(t)Caa(t) — (Olg(t))2. (4.74)

A implementagao computacional que permite o cdlculo acima esta dada
pela funcao PLV _Psa_new.m apresentada a seguir.
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% filename: PLV_Psa_new.m

% nome da funcao: function [PLV, Psa] = PLV_Psa new(PLV _old, Psa_old, CLV _old,
CLV, SMi, SAo)

% varidveis globais:

% Csa Rs RMi RAo dt CHECK PLA

function [PLV, Psa] = PLV_Psa_new(PLV _old, Psa_old, CLV _old, CLV,SMi, SAo)

global Csa Rs RMi RAo dt CHECK PLA;

C11=CLV+dt*((SMi/RMi)+(SAo/RA0));

C12=-dt*(SAo/RAo);

C22=Csa + dt*((SAo/RAo0)+(1/Rs));

B1=CLV_old * PLV_old + dt * (SMi/RMi) * PLA;

B2=Csa * Psa_old;

D=C11*C22-C122;

PLV = (Bl * C22- B2 * C'12)/D;

Psa = (B2 * C11 - B1 * C12)/D;

if(CHECK)
LHS1 = (CLV*PLV - CLV _old * PLV old)/dt;
RHS1=(SMi / RMi)*(PLA-PLV)-(SAo/RAo)*(PLV-Psa);
CH1=RHS1-LHS1;
LHS2=Csa*(Psa-Psa_old)/dt;
RHS2=(SAo/RAo)*(PLV-Psa)-(1/Rs)*Psa;
CH2=RHS2-LHS2:

end

return

No procedimento anterior as pressoes estarao corretamente calculadas se
os estados adotados para as valvulas sao os que corresponderiam aos valores
obtidos das pressoes. Baseados nesta consideracao, parece natural desen-
volver um algoritmo iterativo para calcular o estado correto para as véalvulas.
Esta implementagao computacional é feita através da fungao set_SMi_S Ao.m
mostrada a seguir.
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% filename: set_SMi_SAo.m
% nome do script: set_SMi_SAo.m
% script para encontrar o estado consistente valvula-pressao

done=0;

while( done)
SMi_noted = SMi;
SAo_noted =SAo;
% fixamos as pressoes em funcao do estado das valvulas
[PLV, Psa] = PLV_Psa_new(PLV _old, Psa_old, CLV _old, CLV, SMi, SAo);
% agora fixamos o estado das vélvulas em fungao das pressoes
SMi=(PLA>PLV); %1 if PLA>PLV, 0 caso contrario
SAo=(PLV>Psa); % similar
done=(SMi==SMi_noted )& (SAo==SAo_noted);

end

Estamos agora em condicoes de desenvolver o programa principal que sim-
ula o funcionamento do coragao esquerdo acoplado com as artérias sistémicas.
Isto esta dado pelo script LV _sa_ NEW.m e pelo script in_ LV _sa.m que fornece
os valores dados aos parametros do sistema.
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%filename: LV _sa_NEW.m
% nome do script: LV_sa_ NEW
%programa principal e inicializacao
clear all
close all
global T TS tauS tauD;
global StepBeginPlot;
global Csa Rs RMi RAo dt CHECK PLA;
in_ LV_sa_ NEW for step = 1: NumTimeSteps
t= step * dt;
PLV_old = PLV;
Psa_old = Psa;
CLV_old = CLV;
CLV = CV_now(t, CLVS, CLVD);
% determina valores consistentes para as pressoes e estados das véalvulas
set_SMi_SAo
% armazena para representacao gréafica
if (step >= StepBeginPlot) % begin plot data
taux= (step - StepBeginPlot)* dt;
t_plot(step-StepBeginPlot + 1) = taux;
CLV _plot(step- StepBeginPlot + 1)=CLV;
PLV plot(step- StepBeginPlot + 1)=PLV;
Psa_plot(step- StepBeginPlot + 1)=Psa;
VLV _plot(step- StepBeginPlot + 1)=CLV*PLV+VLVd;
Vsa_plot(step- StepBeginPlot + 1)=Csa*Psa+Vsad;
QMi_plot(step- StepBeginPlot +1)=SMi*(PLA-PLV)/RMi;
QAo_plot(step- StepBeginPlot + 1)=SAo*(PLV-Psa)/RAo;
Qs_plot(step- StepBeginPlot + 1)=Psa/Rs;
SMi_plot(step- StepBeginPlot + 1)=SMi;
SAo_plot(step- StepBeginPlot + 1)=SAo;
end
end
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figure(1)

subplot(3,1,1), plot(t_plot, CLV _plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("CLV -litros/mmHg’)
subplot(3,1,2), plot(t_plot, PLV plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel"’PLV - mmHg’)
subplot(3,1,3), plot(t_plot, Psa_plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("Psa - mmHg’)

figure(2)

subplot(3,1,1), plot(t_plot, QMi_plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("QMi - litros/min’)
subplot(3,1,2), plot(t_plot, QAo_plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel(’QAo - litros/min’)
subplot(3,1,3), plot(t_plot, Qs_plot)
xlabel(’t - minutos’)

ylabel(’Qs - litros/min’)

Y%pressao x volume do ventriculo esquerdo
figure(3)

plot(VLV _plot, PLV _plot)
xlabel("VLV - litros’)

ylabel"’PLV - mmHg’)

figure(4)

% pressao x volume nas artérias sistémicas
plot(Vsa_plot, Psa_plot)

xlabel("Vsa - litros’)

ylabel("Psa - mmHg’)
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%filename: in_LV_sa_ NEW.m

% nome do script: in_LV_sa_ NEW

%inicializa os dados

T = 0.0125 % duracao do batimento em minutos

TS = 0.005 % duracao da sistole em minutos

tauS = 0.0025 % coeficiente da férmula da CLV em minutos

tauD = 0.0075 % idem

Rs = 17.86 % resisténcia sistémica

RMi=0.01 % resisténcia da vélvula mitral (mmHg/(litros/minuto))

RA0=0.01 % resisténcia da valvula aértica

Csa=0.0009 % compliancia artérias sistémicas 0.00175

CLVS=0.00003 % valor minimo na sistole do CLV (litros/mmHg)

CLVD=0.0146 % valor maximo na diastole do CLV

Vsad=0.825 %volume das artérias sistémicas para Psa=0 (litros)

VLVd=0.027 %volume do ventriculo esquerdo para PLV=0 (litros)

PLA=5 %pressao do &trio esquerdo (mmHg)

dt = 0.01 * T %duracao do passo de tempo (minutos)

NumTimeSteps=15*T/dt

NumStepCycle = T / dt

StepBeginPlot = NumTimeSteps - NumStepCycle

PLV=5 %valor inicial para PLV (mmHg)

Psa=80 %valor inicial para PSa (mmHg)

SMi=(PLA>PLV) % valor inicial para o estado da valvula mitral

SAo=(PLV>Psa) %idem para a vélvula adrtica

CLV=CV_now(0, CLVS, CLVD) %valor inicial para CLV (litros/mmHg)

t_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);

CLV _plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);

PLV _plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);

Psa_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);

VLV _plot=zeros(NumStepCycle + 1,1)

Vsa_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);
)

I

I

QMi_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1

QAo_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1
Qs_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);

SMi_plot=zeros(NumStepCycle + 1,1);
SAo_plot=zeros(NumStepCycle+ 1,1);
%Para proceder ao auto teste na funcao PLV_Psa_new adotar CHECK =1
CHECK =1

Y

A Figura [{.15] apresenta a evolucao no tempo das pressoes P, e Pry
obtidas com este modelo. Da mesma maneira nas Figuras [4.16} [4.17] e [4.1§|




90 Capitulo 4. Modelo 0D para o Sistema Cardiovascular

PLY - Psa- mmHg

U 1 1 L 1 1 L
0 0.002 0.004 0.006 0.008 o0.m 0.012 0.014
- minutos

Figura 4.15: Ps,(t)ePpry(t) no modelo acoplado coragao esquerdo - artérias
sistémicas
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Figura 4.16: Evoluc¢ao no tempo do fluxo através da valvula mitral Q ()
no modelo acoplado coracao esquerdo - artérias sistémicas

apresentamos os fluxos na valvula mitral, adrtica e nas artérias sistémicas
respectivamente. A Figurald.19apresenta a evolucao da pressao no ventriculo
esquerdo, Pry, em funcao do seu volume, Viy. Finalmente a Figura [4.20
apresenta a relacao linear existente entre a pressao, Pi,, € o volume, V,, das
artérias sistémicas.

4.6 Modelo simplificado completo da circulacao

Nesta se¢ao vamos apresentar um modelo completo da circulagao. Para isto
vamos supor que este modelo esta constituido por um ntimero arbitrario de N
camaras compliantes (possivelmente com coeficientes de compliancia depen-
dentes do tempo para representar as diversas camaras existentes no coragao)
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Figura 4.17: Evolugao no tempo do fluxo através da valvula adrtica Q) a,(t)
no modelo acoplado coragao esquerdo - artérias sistémicas
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Figura 4.18: Evoluc¢ao no tempo do fluxo nas artérias sistémicas Q,(t) no
modelo acoplado coracao esquerdo - artérias sistémicas
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Figura 4.19: Diagrama pressao X volume no ventriculo esquerdo no modelo
acoplado coragao esquerdo - artérias sistémicas
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Figura 4.20: Pressao nas artérias sistémicas em funcao do seu volume no
modelo acoplado coracao esquerdo - artérias sistémicas

conectadas entre elas por um par de vasos resistivos equipados com valvulas
atuando em diregoes opostas onde S;; representa o estado da valvula que
controla o fluxo da camara i para a camara j, Figura [£.2I] Se uma destas
conexoes nao ¢ desejada bastara adotar o valor infinito para a correspondente
resisténcia. Se desejarmos que uma destas conexoes nao tenha valvula bas-
tard adotar para as resisténcias um valor igual, desta maneira a resisténcia ao
fluxo nas duas diregoes sera a mesma simulando a nao existéncia de vélvula.
Se as resisténcias tomam valores finitos, entretanto diferentes, podemos rep-
resentar o comportamento de uma valvula com defeito. Vemos assim que
este tipo de estrutura permite desenvolver modelos cada vez mais sofistica-
dos bastando para isto incorporar mais elementos ao modelo.
Seguindo os passos ja realizados na construcao dos modelos anteriores
nao resulta dificil construir este modelo completo da circulagao.
Em primeiro lugar temos a equacao de conservac¢ao de volume dada por
N
%:Z(jS_Qij)v i=1,...,N, (475)

Jj=1

onde V; representa o volume da camara ¢ e (;; representa o fluxo da camara
1 para a camara j.
Por sua vez como as camaras sao compliantes temos

Vi=WVa)i+CiP, i=1,...,N, (4.76)

onde C; é a compliancia da camara i (que serd uma constante para artérias
e veias, entretanto uma funcao conhecida do tempo para representar as
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Figura 4.21: Parte do modelo completo. Um par de vasos compliantes com
pressoes I; e P; estao conectados por um par de vasos resistivos equipados
com valvulas atuando em direcoes opostas onde S;; representa o estado da
valvula que controla o fluxo da camara i para a camara j

camaras do coragao), P; a pressao existente nesta camara e (Vj); corresponde
ao volume da camara para P; = 0.

Finalmente temos as equacoes associadas a cada vaso resistivo

onde como ja definido nos modelos anteriores o estado da valvula S;; depen-
dera do nivel das pressoes isto é

_ 0, B,
Sij{L PP (4.78)

Observar que S;; e S;; nao poderao ser iguais a 1 simultancamente, entretanto
poderao ser nulas simultaneamente somente no caso de I, = P; que corres-
ponde a fluxo nulo tendo em vista que nao existe neste caso perda de pressao
no distrito. Observar também que foi introduzida a notacao G,; = 1/R;; que
representa a condutancia. Isto permite atender o caso R = oo que corres-
ponde exatamente a G' = 0.

Novamente procedemos a combinar as Equagoes - [£.77 para obter

d N
5 (Cih) = > (85Gy = S5Gyi) (P = B, (4.79)

=1

Que corresponde agora a um sistema nao linear de equacoes diferencias nao
lineares (ter presente que os estados S;; das valvulas sdo fungao das pressoes
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P,, P;). Sua aproximagao numeérica conduz a

Ci(t) PA(t) — Ci(t — At) Pt — At)
At

= D (S5(t)Gy — Siu()Gya) (B(t) — Bi(1)). (4.80)

=1

A expressao acima corresponde agora a um sistema de equagoes algébricas
nao lineares. Entretanto, e como ja feito em modelos anteriores, se os esta-
dos das valvulas correspondem a solucao das pressoes temos nesse caso um
sistema linear. Assim teremos que realizar um processo iterativo onde é as-
sumido um estado para as vélvulas que, apés a solucao, se verifica se esta
correto. Em particular, o sistema linear toma a forma

D A () Pi(t) = Cit — AYP(t— At), i=1,...,N (4.81)

onde

Ay(t) = —DUS;(t)Gi; — S;:(1)Gy), i@ # J, (4.82)
Au(t) = Ci(t) = > Ay(t). (4.83)
Jij#i

A funcao que resolve este sistema faz uso das facilidades de manipulacao
de vetores e matrizes existentes nos sistemas MATLAB e OCTAVE e esta
descrita a seguir.
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% filename: P_new.m

% nome da funcao: function P=P_new(P_old,C_old,C,S)
% varidveis globais:

% G dt CHECK N

function P=P new(P _old,C_old,C,S)
global G dt CHECK N;
A=-dt*((S.*G)+(S.*G)");
A=diag(C-(sum(A))’)+A;

P=A\ (C_old.*P_old);

if(CHECK)
for i=1:N
CH(i)=-(C(i)*P(i)-C_old(i)*P_old(i)) /dt;
for j=1:N
CH(i)=CH(1)+5(j,1)*G(j,) *(P(j)-P(i));
C?H(i)ZCH(i)-S(iJ)*G(iaj) (P(H)-P3));
end

CH %Write out the values of CH,
%which should be zero to within roundoff.
end

Alguns comentarios para facilitar a leitura da funcao acima. Em primeiro
lugar P, P_old,C old e C sao vetores colunas de N componentes. Por sua
vez GG, S e A sdo matrizes N X N. As linhas A = —dt * ((S.xG) + (S.* G)');
e A = diag(C' — (sum(A))") + A; correspondem respectivamente as Equagoes

4. 851

Por sua vez a funcao testa se os estados das valvulas estao corretos se a
variavel CHECK toma o valor 1 (isto é verdadeiro) e nao realiza o teste se a
variavel toma o valor 0 (falso).

Finalmente a funcao P_new encontra as pressoes para valores dados aos
estados das vélvulas. Estes estados sao facilmente definidos se conhecemos
os valores das pressoes. Logo, basta desenvolver um procedimento iterativo
que teste se os valores fornecidos para os estados das valvulas estao corretos.
Isto é realizado no seguinte script.
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% filename: set_valves.m
Yscript to find self-consistent
Y%valve states and pressures:

done=0; % not done yet!

while(~done) %if not done, keep trying
S_noted=S;  %set pressures based on valve states:
P=P _new(P_old,C_old,C,S);
%then set valve states based on pressures:
P_matrix=P*ones(1,N);
S=((P_matrix) >(P_matrix’));

done=all(all(S==S_noted));
end

Finalmente, o programa principal (script) que permite a simula¢ao do
sistema de circulagao completo estd dado como segue.

% filename: circ.m

clear all % clear all variables
close all % and figures
global T TS tauS tauD;
global G dt CHECK N;
in_circ for klok=1:klokmax
t=klok*dt;
P_old=P;
C_old=C;
%find current values of left and right
%ventricular compliance and store each
%of them in the appropriate slot in the array C:
C(iLV)=CV now(t,CLVS,CLVD);
C(iRV)=CV _now(t,CRVS,CRVD);
%find self-consistent valve states and pressures:
set_valves
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%store variables in arrays for future plotting:
t_plot(klok)=t;
C_plot(:,klok)=C;
P_plot(:,klok)=P;
V_plot(:,klok)=Vd+C.*P;
Pdiff=P(iU)-P(iD); %pressure differences
%for flows of interest:
Q_plot(: klok)=(Gf.*(Pdiff>0)+Gr.* (Pdiffi<0)).*Pdiff;
% (the net flow is computed in each case)
end
%plot results:
circ_out

Onde circ_out corresponde ao programa que permite representar grafica-
mente os resultados apresentado a seguir.

% filename: circ_out.m
% of the entire circulation.

% left ventricular compliance, pressures, and flows:
figure(1)
subplot(3,1,1),plot(t_plot,C_plot(iLV:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("C-LV -litros/mmHg’)
subplot(3,1,2),plot(t_plot,P _plot([ipv,iLV,isal,:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("P_pv-P_LV-P _sa - mmHg’)
subplot(3,1,3),plot(t_plot,Q_plot([jMi,jAo],:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("Q-LV - litros/minutos’)

% right ventricular compliance, pressures, and flows:
figure(2)
subplot(3,1,1),plot(t_plot,C_plot(iRV:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("C-RV -litros/mmHg’)
subplot(3,1,2),plot(t_plot,P_plot([isv,iRV,ipal,:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel"’P-RV - mmHg’)
subplot(3,1,3),plot(t_plot,Q_plot([jTr,jPul,:))
xlabel(’t - minutos’)

ylabel("Q-RV - litros/minutos’)
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% systemic and pulmonary flows:

figure(3)

plot(t_plot,Q_plot(fis.ip), )

xlabel(’t - minutos’)

ylabel(’Q_sa and Q_pv - litros/minutos’)
figure(4)

% pressure-volume loops for both ventricles
subplot(2,1,1),plot(V_plot(iLV,:),P_plot(iLV:))
xlabel("V-LV - litros’)

ylabel("P-LV - mmHg’)
subplot(2,1,2),plot(V_plot(iRV,:),P_plot(iRV,:))
xlabel("V-RV - litros’)

ylabel"’P-RV - mmHg’)

Finalmente apresentamos a inicializacao das varidveis e parametros com
valores correspondentes a circulagdo de um adulto normal. A modificacao
destes valores podera permitir a simulacao de outros estados de circulagao.
O script associado a esta inicializagao esta dado pelo programa in_circ.m
apresentado a seguir.

% filename: in_circ.m (initialization for circ.m)

T =0.0125 %Duration of heartbeat (minutes)

TS=0.0050 %Duration of systole (minutes)

tauS=0.0025 %CLV time constant during systole (minutes)
tauD=0.0075 %CLV time constant during diastole (minutes)
Rs=17.5 %Systemic resistance (mmHg/(liter/minute))

Rp= 1.79 %Pulmonary resistance (mmHg/(liter/minute))
%Unrealistic valve resistances,

%Chosen small enough to be negligible.

RMi=0.01 %mitral valve resistance (mmHg/(liter/minute))
RA0=0.01 %aortic valve resistance (mmHg/(liter/minute))
RTr=0.01 %tricuspid valve resistance (mmHg/(liter/minute))
RPu=0.01 %pulmonic valve resistance (mmHg/(liter /minute))
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%The following values of Csa and Cpa are approximate.

%They will need adjustment to make the systemic

%blood pressure be roughly 120/80 mmHg

%and to make the pulmonary

%blood pressure be roughly 25/8 mmHg.

Csa=0.00175 %Systemic arterial compliance (liters/mmHg)

Cpa=0.00412 %Pulmonary arterial compliance (liters/mmHg)

Csv=1.75 %Systemic venous compliance (liters/mmHg)

Cpv=0.08 %Pulmonary venous compliance (liters/mmHg)

CLVS=0.00003 %Min (systolic) value of CLV (liters/mmHg)

CLVD=0.0146 %Max (diastolic) value of CLV (liters/mmHg)

CRVS=0.0002 %Min (systolic) value of CRV (liters/mmHg)

CRVD=0.0365 %Max (diastolic) value of CRV (liters/mmHg)

Vsad=0.825 %Systemic arterial volume at P=0 (liters)

Vpad=0.0382 %Pulmonary arterial volume at P=0 (liters)

Vsvd=0 %Systemic venous volume at P=0 (liters)

Vpvd=0 %Pulmonary venous volume at P=0 (liters)

VLVd=0.027 %Left ventricular volume at P=0 (liters)

VRVd=0.027 %Right ventricular volume at P=0 (liters)

dt=0.01*T %Time step duration (minutes)

%This choice implies 100 timesteps per cardiac cycle.

klokmax=15*T/dt %Total number of timesteps

%This choice implies simulation of 15 cardiac cycles.

%Assign an index to each compliance vessel

%of the model circulation:

iLV=1

isa=2

1sv=3

iRV=4

ipa=5

ipv=6

N=6

%Enter parameters and initial values

%into correct slots in arrays.

%Note that the code that follows is independent

%of the specific numbering scheme chosen above.

%Compliance vector:

C=zeros(N,1);

%This makes C a column vector of length N.

C(iLV)=CV now(0,CLVS,CLVD); %initial value
C(isa)=Csa;

C(isv)=Csv;

C(iRV)=CV _now(0,CRVS,CRVD); %initial value

C(ipa)=Cpa;

C(ipv)=Cpv;

C %This writes the result on the screen.

99
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%Pressure vector (initial values) at end of diastole:
P=zeros(N,1);
%This makes P a column vector of length N.
P(LV)=
P(isa)=8
P(isv)=
P(lRV)
P(ipa)=
P(ipv)=
P %Thls Wr1tes the result on the screen.
%Vector of dead volumes (volume at zero pressure);
%Note: Vd is only needed for output purposes.
%It drops out of the equations we solve for P,
%but we need it if we want to output (e.g., plot)
%the volume of any compliance vessel.
Vd=zeros(N,1);
%This makes Vd a column vector of length N.
Vd(iLV) VLVd;
Vd(isa)=Vsad,
Vd(isv)=Vsvd;
Vd(iRV)=VRVd;
Vd(ipa)=Vpad;
Vd(ipv)=Vpvd;
Vd
%This writes the results on the screen.
%Conductance matrix:
G=zeros(N,N);
%This makes G an NxN matrix filled with zeros.
%Any element of G that is not explicitly
%made nonzero remains zero,
%thus modeling an infinite resistance connection,
%that is, no connection at all.
G(iLV,isa)=1/RAo; %But G(isa,iLV)=0 (no leak)
G(isa,isv)=1/Rs; %no valve
G(isv,isa)=1/Rs; %no valve
(isv,iRV)=1/RTr; %But G(iRV,isv)=0; (no leak)
(iRV,ipa)=1/RPu; %But G(ipa,iRV)=0; (no leak)
(ipa,ipv)=1/Rp; %no valve
(ipv,ipa)=1/Rp; %no valve
(ipv,iLV)=1/RMi; %But G(iLV,ipv)=0; (no leak)
G %This writes the result on the screen.

G
G
G
G
G
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Y%Matrix of initial valve states:

S=zeros(N,N)

%This makes S an NxN matrix filled with zeros

%(and writes it on the screen).

%Start with all valves closed.

%Valves will adjust to pressures

%during first time step.

%Initialize arrays to store data for plotting:

t_plot=zeros(1,klokmax);

C_plot=zeros(N klokmax);

P_plot=zeros(N klokmax);

%Other variables that we might want to plot

%can be found from these.

%For self-checking in P_new, set CHECK=1.

%To skip self-checking set CHECK=0.

% (should be much faster with CHECK=0)

CHECK=1

%lnitialize flow computation (for output purposes only)

Y%assign an index to each flow of interest:

jAo=1;

js =2

jTr=3;

jPu=4;

jp =5;

jMi=6;

Nflows=6;

%mnote index of upstream and downstream chamber

%for each flow:

iU=zeros(Nflows,1);

iD=zeros(Nflows,1);

iU(jA0)=iLV;
iD(jAo)=isa;
( )—1sa,
iD(js )=isv;
iU(jTr)=isv;
iD(jTr)=iRV;
iU(jPu)=iRV;
iD(jPu)=ipa
iU(jp )=ipa;
iD(jp )=ipv;
iU (jMi)=ipv;
iD(jMi)=iLV;

101
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Figura 4.22: Compliancia do ventriculo esquerdo

%extract the conductances from the matrix G:
Gf=zeros(Nflows,1);
Gr=zeros(Nflows,1);
for j=1:Nflows
Gi(j)=G(iU(j),iD(j)); %forward conductance
Gr(j)=G(iD(j),iU(j)); %reverse conductance
end
Y%create arrays to store current pressure differences
%and history over time of the net flows:
Pdiff=zeros(Nflows,1);
Q_plot=zeros(Nflows,klokmax);

Com estes dados iniciais o modelo completo de circulagao fornece os
seguintes resultados. A Figura |4.22| apresenta a curva do coeficiente de com-
pliancia do ventriculo esquerdo em funcao do tempo. Na Figura [4.23] apre-
sentamos os resultados da pressao para as artérias sistemicas, P;,, ventriculo
esquerdo, Ppy e velas pulmonares, P,,. Na Figura apresentamos o fluxo
nas valvulas mitral (Qas;) e adrtica (Qa,). O coeficiente de compliancia do
ventriculo direito é apresentado na Figura [4.25| sendo que nas Figuras [4.26| e
sdo apresentados respectivamente as pressoes nas veias sistémicas (Ps,),
ventriculo direito (Pgry), e artérias pulmonares (P,,) e os fluxos na valvula
tricispide (Q7,) e valvula pulmonar (Q,,). Por sua vez a Figura apre-
senta os fluxos nas artérias sistémicas e nas veias pulmonares. Finalmente as
Figuras e apresentam os diagramas pressao X volume resultantes
do ventriculo esquerdo e do ventriculo direito respectivamente.
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Figura 4.25: Coeficiente de compliancia do ventriculo direito
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Figura 4.26: Pressoes nas veias sistémicas (Ps,), ventriculo direito (Pgy ), e
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Figura 4.30: Diagrama pressao X volume resultante do ventriculo direito

4.7 Lista de exercicios

Neste capitulo foram apresentados trés modelos nao estacionarios da cir-
culagao. O primeiro modelo correspondia a modelagem da circulacao sistémica
(simulado através dos procedimentos QLow.m, Psanew.m e sa.m). Um
segundo modelo correspondia a modelagem do lado esquerdo do coracao
acoplado com as artérias sistémicas (simulado através dos procedimentos
CV_now.m, PLV _Psa_new.m, set_SMi_SAo.m, LV_sa_ NEW.m e in_LV_sa_ NEW.m)
e finalmente o modelo completo de circulacao (simulado através dos proced-
imentos P_new.m, set_valves.m, CV_now.m, circ.m, circ_out.m e in_circ.m).
Empregando estes modelos (e modifica¢oes necessarias) serdo apresenta-
dos diversos exercicios para serem resolvidos.

4.7.1 Exercicios para o modelo de circulagao sistémica

Exercicio 1. Modificar o valor da complidncia das artérias sistémicas (Cj,)
de maneira a obter a pressao no intervalo 120 - 80 mmHg. Este valor sera
considerado como o walor normal nos exercicios abaixo associados a este
modelo.

Exercicio 2. Verificar se o passo de tempo ¢é suficientemente pequeno
como para proporcionar valores corretos na simulacao. Para isto proceda a
adotar (At)pew = 1/(2 At).

Exercicio 3. Nos resultados apresentados com este modelo foi adotado
uma pressao inicial Psa = 0. Adotar outros valores para Psa superiores e
inferiores a 80 mmHg e verificar que independentemente deste valor inicial
adotado a solugao numérica converge para o mesmo estado estacionario.
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Exercicio 4. Simulacao do envelhecimento. O envelhecimento produz
uma diminuicao da compliancia das artérias sistémicas devido ao endureci-
mento das paredes arteriais. Empregando o modelo e reduzindo pela metade
o valor normal de C,, verificar os efeitos na pressao durante a sistole, didstole
assim como no valor médio da pressao dada por

Prcan = l/P(t) dt. (4.84)
T Jr

Exercicio 5. Consideremos agora a simulacao de realizacao de exercicios
moderados. Durante o exercicio, e em virtude da auto-regulacao no tecido
muscular ativado, a resisténcia sistémica diminui. Como exercicio considere
uma diminuicao pela metade do valor normal de R,. A resposta a esta
diminuicao por parte do organismo ¢ a de tratar de duplicar o valor do débito
cardiaco de maneira a evitar a redugao da pressao arterial sistémica. Isto é al-
cancado primeiramente aumentando a freqiiéncia cardiaca mantendo o valor
do débito sistélico. Em particular, uma maneira de duplicar a freqiiéncia
cardiaca no modelo é dividir pelo fator 2 todos os parametros relaciona-
dos com a duragao do batimento tais como T (duracao do batimento), Ts
(duragao da sistole) e Ty ax (instante no batimento onde é alcancado o
méximo do fluxo adrtico). Por sua vez, para manter o débito sistélico deve-
mos duplicar o valor de Qs ax. Evidentemente o anterior é uma simplificagao
da realidade onde as variacoes na duracao da sistole sao menos pronunciadas
que as variagoes na duragao da didstole. Compare os resultados obtidos com
estas mudancas com os correspondentes ao estado normal e apresente uma
justificativa.

Exercicio 6. Consideremos agora um paciente onde o batimento de seu
coracao nao responde a acao de exercicios. Nestes pacientes a necessidade
de aumentar o débito cardiaco é acompanhada pelo incremento do débito
sistolico. Logo, a resposta a uma redugao pela metade da resisténcia sistémica
R4 sera simplesmente a de duplicar o valor de QQy;4x mantendo constantes
os demais parametros T, Ts e Thyyax. Compare os resultados obtidos com
estas mudancas com os correspondentes ao estado normal e apresente uma
justificativa.

Exercicio 7. Consideremos agora um paciente com ansiedade. Neste
caso a frequéncia cardiaca aumenta sem requerer um aumento do débito
cardiaco. Para modelar esta situagao bastara manter a resisténcia sistémica
no seu valor normal, diminuir pela metade os valores dos parametros 1", T's e
Ty ax (como acontece no caso de exercicio moderado) entretanto mantendo
@nrrax no seu valor normal de maneira a produzir uma diminuicao do débito
sistolico suficiente como para manter o débito cardiaco normal apesar do
aumento da frequéncia cardiaca. Como é o pulso de uma pessoa ansiosa
comparada com o pulso de uma pessoa realizando um exercicio moderado
ambos com a mesma frequéncia cardiaca?
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Exercicio 8. Finalmente ¢é interessante estudar o que acontece com o
pulso arterial quando o padrao normal do batimento cardiaco é interrompido.
Suponha que a interrupcao do batimento acontece durante um certo intervalo
de tempo e, posteriormente, o batimento é iniciado novamente. Que acontece
com a pressao arterial durante esse periodo de interrupcao do batimento? E
como esta pressao se recupera apos o reinicio do batimento?. Para simu-
lar esta situacao o leitor deverda modificar a fun¢ao QLnow(t) de maneira a
forgar um fluxo nulo durante o intervalo [t, rest, trestart] € um fluxo normal
para qualquer instante de tempo fora desse intervalo (evidentemente esta
simulagao é uma simplificagdo do que realmente acontece nessas situagoes).

4.7.2 Exercicios para o modelo esquerdo do coracao
acoplado com as artérias sistémicas

Evidentemente todos os exercicios correspondentes ao modelo anterior (mod-
elo para a circulagao sistémica) podem ser reproduzidos com este modelo
mais completo, entretanto algumas modificacoes deverao ser realizadas ja
que agora os parametros que controlam o modelo sao diferentes.

Assim recomendamos ao leitor realizar novamente todos os 8 exercicios
anteriores de maneira a alcancar uma maior familiaridade com a simulagao
computacional.

Fora de realizar a tarefa anterior o modelo abre novas oportunidades
de modelagem ao permitir simular alteracoes no funcionamento das valvulas
mitral e aértica. Como ja mencionamos, o mal funcionamento destas valvulas
pode acontecer para cada uma das diregoes do fluxo sanguineo (ou uma
combinagao de ambas). Se uma valvula sofre de estenose sua capacidade de
abrir fica diminuida estreitando a passagem do sangue com o consequente
aumento da resisténcia a esta passagem. Por sua vez a véalvula pode perder
a capacidade de prevenir o retorno do sangue. Neste caso a valvula se diz
incompativel ou insuficiente.

No modelo em consideracao resulta muito facil modelar a estenose das
valvulas tendo em vista que dispomos de parametros especificos para isto:
Ry (resisténcia da vélvula mitral) e Ry, (resisténcia da valvula adrtica).
Portanto aumentando o valor de estas resisténcias permite modelar a estenose
na valvula correspondente.

Exercicio 1. Estenose da valvula mitral sem levar em conta efeitos de
auto-regulacao. Para uma gama de valores dados a R);; analisar os efeitos
no débito sistélico e nas pressoes no ventriculo esquerdo e artérias sistémicas.

Exercicio 2. Estenose da valvula adrtica sem levar em conta efeitos de
auto-regulacao. Para uma gama de valores dados a R 4, analisar os efeitos no
débito sistélico e nas pressoes no ventriculo esquerdo e artérias sistémicas.

Para modelar a insuficiéncia temos que realizar uma modificacao no mod-
elo ja que temos que definir o comportamento do fluxo no sentido oposto ao
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funcionamento normal. Por exemplo o fluxo através da valvula mitral, que
no modelo original tinha sido feito através de Sy (Pra — Prv)/ R, agora
serd realizado através de (Syy/Rarir + (1 — Syig)/Ryig)(Pra — Pry) onde
Ryir é a resisténcia da valvula mitral para o fluxo no sentido normal da
circulagao (forward flow) e Ryp é a resisténcia da valvula mitral para o
fluxo no sentido reverso (backward flow). Para uma valvula mitral saudavel
Ryrip € muito pequeno e Ry;p muito alto (praticamente infinito). Eviden-
temente a estenose na véalvula mitral serd modelada aumentando R r € a
insuficiencia sera modelada diminuindo Rj;p, entretanto sempre se verificara
que Ry > Ryip ja que, caso contrario, a valvula estard invertida! Final-
mente uma modificacao como a acima indicada deverd ser introduzida para
a valvula adrtica. Feitas estas alteragoes o leitor podera realizar os seguintes
exercicios.

Exercicio 3. Insuficiéncia da valvula mitral sem levar em conta efeitos de
auto-regulacao. Para uma gama de valores dados a R);;r analisar os efeitos
no débito sistélico e nas pressoes no ventriculo esquerdo e artérias sistémicas.

Exercicio 4. Insuficiéncia da valvula adrtica sem levar em conta efeitos
de auto-regulacao. Para uma gama de valores dados a R 4, analisar os efeitos
no débito sistélico e nas pressoes no ventriculo esquerdo e artérias sistémicas.

Os exercicios anteriores mostram os efeitos que o funcionamento defeitu-
oso das vélvulas produz na circulacao. Entretanto o organismo trata de com-
pensar automaticamente estes efeitos. Por exemplo, na estenose da valvula
mitral a pressao no atrio esquerdo aumenta de maneira a tratar de manter o
volume sistolico.

Exercicio 5. Para simular o anterior proceda a analisar uma estenose
mitral (Exercicio 1) e observe a queda do débito sistélico. Logo (por ten-
tativa e erro) proceda a aumentar a pressao do atrio esquerdo (parametro
do modelo: PLA) até alcangar o valor normal do débito sistélico. A con-
tinuagao apresente a curva Prs X Ry Como a pressao no atrio esquerdo
praticamente € igual a pressao nas veias pulmonares e como quando a pressao
nas veias pulmonares alcanca o valor limite de 28 mmH g o sangue nas veias
pulmonares e expelido para os espagos ocupados pelo ar dando lugar a um
edema pulmonar. Isto implica em um limite para a severidade na estenose
mitral que pode ser tolerada sem produzir um edema pulmonar.

Exercicio 6. Repita o exercicio anterior em condigoes de exercicio moder-
ado e comentar o resultado (pacientes com estenoses mitral podem ser assin-
toméaticos em condicoes de repouso, entretanto podem experimentar edemas
pulmonares quando tratam de realizar algum exercicio.

Na estenose adrtica um primeiro efeito de compensacao é o incremento
da espessura da parede do ventriculo esquerdo em resposta ao aumento da
pressao no ventriculo esquerdo. Isto por sua vez implica em uma diminuicao
da compliancia do ventriculo esquerdo tanto em didstole como em sistole. A
diminuicao da compliancia sistélica favorece a ejecao entretanto a diminuicao
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da compliancia diastodlica impede o enchimento do ventriculo. O anterior da
lugar a um segundo efeito de compensacao que é o de aumentar a pressao
no atrio esquerdo. Para modelar isto, devemos proceder primeiro a postular
uma relagao entre a compliancia do ventriculo e sua pressao. Por exemplo,
adotar ambas compliancias (sistélica e diastélica) do ventriculo esquerdo in-
versamente proporcionais & maxima pressao (sistélica) do ventriculo esquerdo

1
L = K —_ 4.
C VS Lvs (PLV)maJ: ( 85)
1
LVvD = K S — 4.
C v LD (PLV)max ( 86)

e onde as constantes Kryg e Kryp serao identificadas a partir dos resultados
em uma circulagao normal em repouso. Com estas constantes assim definidas
e para um nivel de estenose adrtica sera necessario um processo iterativo para
determinar os valores corretos das compliancias ja que as mesmas sao fungao
da pressao maxima. Recomendamos assim realizar o seguinte exercicio.

Exercicio 7. Para um nivel de estenose adrtica rode o programa iter-
ativamente determinando em cada iteracao o valor da pressao sistélica do
ventriculo esquerdo e com isto o novo valor das compliancias até alcancar
a convergéncia. Logo represente as pressoes (sistélica e diastdlica) do atrio
esquerdo, do ventriculo esquerdo e das artérias sistémicas assim como as
compliancias (sistolica e diastélica) do ventriculo esquerdo em fungao da re-
sisténcia da valvula aortica. Repita este processo para diversos graus de
estenose adrtica e comente os resultados.



Capitulo 5

Modelo 1D para o Sistema
Cardiovascular

Neste capitulo apresentamos a derivacao de um modelo apropriado para rep-
resentar o fluxo sanguineo nas artérias de grande porte do sistema cardio-
vascular, conhecido na literatura como Modelo 1D. Este nome deriva do fato
de que a complexa estrutura do fluxo sanguineo em um distrito arterial real
(tridimensional) é caracterizada, de forma simplificada, pelo conhecimento
de um campo de velocidades definido em um intervalo (finito) de R. Assim,
neste modelo a geometria tridimensional do distrito arterial é simplesmente
representada por um segmento (que representa o eixo longitudinal do vaso)
entretanto permitindo secoes transversais de forma arbitraria e variaveis ao
longo do seu comprimento.

Para chegar neste modelo Hughes & Lubliner ([48] e [116]) aplicam as
hipéteses do modelo no Teorema de Transporte de Reynolds para uma variavel
genérica £ (que poderd representar a massa especifica ou a velocidade na
direc¢@o do eixo) na equagao de conservagao da massa e na equacao de Navier-
Stokes (conservagao de momento - equilibrio).

No presente capitulo, o problema é abordado de maneira um pouco difer-
ente. Partindo do PPV (Principio da Poténcia Virtual que governa o equilibrio)
sao introduzidas as hipoteses do modelo e o Teorema de Transporte de
Reynolds e, posteriormente, as equacoes de Euler-Lagrange associadas a esta
equagao (variacional) correspondem as equagoes de equilibrio do Modelo 1D
que estamos procurando derivar.

5.1 Hipdbteses geométricas e cinematicas

Usando como referéncia a Figura 5.1} as seguintes ponderagoes sao consider-
adas

e Para um dado instante de tempo ¢ o distrito arterial ocupa uma posicao
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Figura 5.1: Geomeria de um vaso arbitrario

no espago caracterizada pelo volume V = V(t), Figura . Seja ¢ =
c¢(t) a curva no espago caracterizando o eixo do vaso. Logo, um ponto
qualquer P € V pode ser representado por

P=P,+ Rp, RPES:S(t> (51)

onde P, é a projecao ortogonal de P sobre ¢, S representa a segao
transversal ortogonal a ¢ em P, (isto é, o vetor unitario tangente t a
curva ¢ em P, é normal ao plano S) que, como se vera mais adiante,
pode ter forma arbitraria. O volume V; por sua vez esta limitado pela
superficie lateral 0V} e pelas se¢bes transversais Sy e Sy localizadas no
inicio e final do distrito arterial. Para desenvolver o modelo a primeira
hipétese que se realiza estd associada a geometria do dominio V;. De
fato, sera admitido que a curva ¢ é uma reta no espaco. O anterior
implica em que o vetor t seja coincidente com a direcao do eixo do
vaso em todo o seu comprimento. Por sua vez, quando esta hipotese
¢é introduzida, e para simplificar a nossa apresentacao sem perda de
generalidade, podemos adotar um sistema de coordenadas cartesianas
com bases {e;, eq, e3} sendo t = e3 e a origem das coordenadas coinci-
dente com o wnicio do vaso. Em particular o comprimento do vaso sera

designado por L (Figural[5.2).

A superficie lateral de V', chamada de 0V;, pode variar com o tempo,
mais nao necessariamente representa uma parede material com respeito
ao fluido, i.e. o fluido pode atravessar a parede do vaso.

Como ja mencionado a area luminal de V' no ponto x3 no instante ¢ é
chamada de S(x3,t) ou simplesmente S.
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Figura 5.2: Geometria adotada no Modelo 1D

S1 e Sy representam S(0,t) e S(L,t), as segoes transversais em x3 = 0
e x3 = L, respectivamente, para o instante .

A superficie total que limita o volume V' é chamada de 0V e composta
por OV, S1 e Sy. Logo OV = 9V, U S§; U 9.

v1, Vg € v3 representam as componentes do vetor velocidade do fluido
nas dire¢oes x1, Ts € x3 respectivamente, sendo v = (vq, v, v3).

Como é assumido que o sangue é um fluido incompressivel, tem-se que

divv=0 emV. (5.2)

Seja n a normal unitaria saliente em 0V. Quando n é usado como
sub-indice de um vetor, interpreta-se como a componente do vetor na
direcao da normal, i.e. v, = v-n é a componente normal da velocidade
do fluido na superficie. Define-se também u,, como sendo a velocidade
normal de dV;. E facil ver que

u, =0em S; e Sy (5.3)
onde

n=(0,0,—-1)=-t=—-e3;emS;; n=(0,0,1) =t =e3 em S,
(5.4)
e, por definicao, as componentes de u na dire¢ao rs sao nulasﬂ

A segunda hipotese que vamos realizar estd associada a supor que o
campo de velocidades v no vaso tem a seguinte caracteristica

v = (v1,09,03); v = vy = 0; v3 = v3(w3,1) (5.5)

'Nos planos S; e Sy nio existe movimento na direcdo xs.
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Em outras palavras, o campo de velocidades é constante em cada segao
transversal (plano) e varidvel ao longo do eixo do vaso.

E importante salientar que um aprimoramento das hipdteses acima ado-
tadas pode ser conseguido considerando para vs um perfil diferente ao plano
entretanto conhecido, por exemplo

v3 = @(1, x2)U3(3,1) (5.6)

Um segundo aprimoramento seria eliminar a hipétese de que ¢ seja sempre
uma reta. Entretanto, corresponde observar que as duas hipéteses introduzi-
das permitem construir um modelo (Modelo 1D) que, embora simplificado,
¢ capaz de representar com bastante grau de precisao o comportamento do
fluxo sanguineo e o pulso arterial nas artérias de grande porte do sistema
cardiovascular.

Antes de iniciar o desenvolvimento do Modelo 1D vamos estudar o Teo-
rema do Transporte de Reynolds que sera posteriormente empregado na elab-
oracao do modelo.

5.2 Teorema de Transporte de Reynolds

Sob as hipdteses da Mecanica do Continuo cléssica [40], o Teorema de Trans-
porte de Reynolds permite calcular a derivada total (ou material) da des-
crigao espacial de um campo escalar arbitrario ¢ definido em um dominio V'
arbitrario

d oo
a/ngv = | G+ € dov. (5.7)

Pode-se reescrever o primeiro membro de (5.7)) como

d d [*
i e =g [ (fean)an o

Define-se o valor médio de £ na area da segao transversal como sendo &

1

gzg/sgdA:>§S:/S§dA. (5.9)

Usando (5.9) em (j5.8)) tem-se que

i/fdv—i/LESd (5.10)
dt |, Tt ), e '

Define-se também a velocidade normal de dV com respeito ao fluido como
sendo w, = u,, — vy.
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Trabalhando no ultimo termo de (5.7), o seja [, oy §n dOV, tem-se que
u, dA = E(Wn + Vy) dA = Ewy dA + vy dA.
oV oV oV oV

Usando o Teorema da Divergéncia e o fato que div({v) = VE-v + E&div v, a
expressao anterior resulta

gun dA == an dA —|—/

)% oV S1US3

§(¢1/n_/—vn) dA + /de(gv) dVv

- Ew, dA —( Evn, dA + [ Evy, dA)

oV S1 Sa
+ / §div(v) dV + / VE-v dV.
v T Vv

Usando a Eq. (5.2)), considerando que n; = —ny e tomando n = ny, pode-se
reescrever a equacao anterior como

fu, dA = Ewy dA +/ VEévdV —( Evp dA — vy dA > .
1%

ov oV Sa S1

Usando ((5.9) pode-se simplificar esta expressao para obter

/ fu, dA = / EwWn dA+/V§-vdV—(Sg(§Tn) — Si(&vn)) . (5.11)
ov oVy \%4

O 1ltimo termo da equacgao anterior pode ser reescrito da seguinte maneira

S:Evn) — Si@a) = [ 5 [S6Ew)] da

Introduzindo na Eq. (5.11)) tem-se

L
B -

ov 3

Usando (5.7), (5.10) e (5.12), tem-se

i/Lng = %dv+ 3 dA+/V§- dV—/Li(S(g_))d
dt 0 S V@t Wn v M 0 (9:63 vs 3

Vi

mas por outro lado fv(% +VE-v)dV = fV§ dV', logo

L 8 B L a _ .

Vi
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Tendo em vista que

/avto = /oL (ﬁ(xg,t)(.) dl) s

sendo C'(z3,t) a curva que delimita a secao transversal de S(zs,t), obtém-
se uma expressao do Teorema de Transporte de Reynolds especifica para o
problema em consideragao

0 0
5)t<S§) 8 [ 5“3 /fdA + ]{O(%t)fwndxg (5.13)

Eq. ¢ a forma do Teorema do Transporte de Reynolds que inclui as
hipdteses cinematicas e geométricas consideradas para este modelo. Usan-
do esta expressao a seguir serao derivadas as equacoes de conservacao de
momento e conservagao de massa correspondentes. E importante ressaltar
que nas hipéteses até aqui consideradas, nao foi assumido em momento al-
gum hipoteses sobre a forma das secoes transversais que podem ser assim
arbitrarias.

5.3 Conservacao da Massa

Assumindo agora que £ = 1 V¢ na Equacao (5.13)), tem-se que

oS 0
9 (55 = 7{ wod 14
ot Oxs (5%s) Clas,t) s (5.14)

Dado que w, é a velocidade relativa da parede com respeito ao fluido,
—wy ¢é a velocidade do fluido com relacao a parede. Define-se entao o fluxo
de saida (através da parede) por unidade de comprimento e por unidade de
tempo como sendo

C(Ctg,t)
Usando este resultado na Eq. (5.14) tem-se que

Conservacao da Massa

83 0

5t g (Sm) v =0 (5.16)

5.4 Conservacao do Momento

No trabalho de Hughes e Lubliner [48], os autores partem da equagao de
Navier-Stokes e deduzem uma equacao de evolucao para v3. Neste caso, foi
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seguido um caminho ligeiramente diferente, ja que para chegar nas equacoes
de estado foram utilizados principios cléssicos do Célculo Variacional.

No contexto da Mecanica do Continuo classica e considerando o PPV, é
de fato verdadeiro que T € W' equilibra f € U’ se

e PE=<fv>=0 VvveVar,N(D),
e PI+PE = —(T,DV)+ < f,¥ >=0 V¥ € Var..

Sendo D(v) = (V(v))?®, diz-se também que D(v) é compativel se 3D € W
tal que D(v) = D (D € W o espago de taxas de deformagao). Chama-se
N (D) ao nticleo do operador D(-), o espago das a¢oes de movimento rigidas.
Vary, é o subespago das agdes de movimento virtuais. Sejam também W' o
espago dual de W e V' o espago dual de V.

Para o caso de equilibrio dinamico, f é substituido por f* = f — pv, onde
v é a aceleracao real do corpo. Em um corpo tridimensional, a descricao
espacial (ou Euleriana) do PPV é dada por

/T.Dw) dv = /b.v dV+/ av dA—/ pv-v dV V¥ € Vary, (5.17)
14 14 OVa 14

sendo a a forga de superficie prescrita em 0V,. Esta forga atua na superficie
onde v nao esta prescrita. Também tem-se que

Vary ={vely, ; v=0em 9V, ; OVyaNaV, = 0}.
Da Mecanica do Continuo sabe-se que
v=v +V(v)v.
Pode-se reescrever como

/ T-D(v)dV = / b-v dV+/ av dS—/ p (8_V + V(V)V) vdV vv e Vary.
v v ov v\ 0t

Supoe-se agora que o fluido estudado é Newtoniano. Pode-se entao introduzir
a equacao constitutiva

1
T = —pl+2u (]D) - gtr(]D))H) :
ou equivalentemente
T = —pl+TP. (5.18)

Sendo y a viscosidade, T? a parte desviadora do tensor T ¢ D(v) = D. Para
simplificar a notagao serd utilizado D(v) = D e str(D)I = D¥. Tem-se entdo
de (5.18) que

/ (—pl+TP)-Dav = /b-\? dV+/ a-v dS—/ pv¥ dV VY € Vary.
\%4 \% OVa \%4
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Operando nesta ultima expressao, tem-se

/ (—p div(v) + TP - D) av = / b-v dV+/ av dA—/ pv-vdV Vv € Var,.
1% v OVa v

(5.19)
Trabalhando agora nos termos do lado esquerdo de (5.19)), tem-se

—/pdiv(f/) v = —/ div(pv) dV +/ v-VpdV = —/ p\?-ndA—l—/ v-VpdV.
v v v ov v

Operando no segundo termo, obtém-se

/TD-]DdV = /TD-VMV
Vv Vv

= / div(TP%) dV — / divT? - ¥ dV
\% \%4

= / Tn-v dA —/dz’vTD-\?dV.
ov Vv

Voltando em ([5.19)), o lado esquerdo desta equagao fica

—/ pn-vdA+/vp-vdv+/ TPn - v dA —/dz’vTD-\?dV.
oV 1% ov 14

Substituindo este resultado na equagao (5.19) tem-se
/ (—p]I+TD)n-ffdA —|—/ (Vp—dz'v’]TD) v dV —|—/ pv -V dV
oV 1% 1%
:/b-ffd\/nt/ a-vdA Vv eVar,.
1% OVa

Assim, o Problema Variacional pode ser colocado como

Problema 1. Problema Variacional 1 - Escoamento de Fluido
Newtoniano
Dado a e b, encontrar v € Kiny tal que:

/ (—pl+TP)n- v dA +/ (Vp — divTP) - ¥ dV —|—/pV-\7dV =
ov v v
/b-\?dV—l—/ a-vdA
v OVa
Vv € Vary (5.20)

Para Kin, e Vary definidos como:

Kinv :{VEZ/{, V:\_femav‘—,},
Vary, ={veV; v=0em JVi}.
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Este é o Principio das Poténcias Virtuais para escoamento de fluido
Newtoniano. Assume-se também a hipdtese de incompressibilidade, i.e.,
div(v) = 0. Logo, pode-se reescrever div(TP) como

1
div(TP) = div | 2p |D — = tr(D)1
3~~~

=0
, Vv + Vvl
= div (2# (T)) = plvij +v] 5

Como v;;; = v;; = 0 (ja que o div(v) = v;; = 0), a expressao anterior fica
. Dy
div(T™) = pvigj.
Tendo em conta que no modelo sob consideracao somente ¢ de interesse

a componente na diregdo do eixo longitudinal da artéria (z3), considera-se
V=V, =03 €3 E], logo

dZU(TD> : \A/'xs = MV jj 133 531’ = U3,jj ?A]g.
Algo similar acontece com Vp
Vp -V =pga U
Considerando pfs como sendo a componente na direcao de ez da forca de
corpo b, tem-se
bV, = p fbs.
Dado que Vv é arbitrario, escolhe-se 03 = 0 em 0V, logo

a-v,, =0em 0V,.

Considera-se também que nao existe fluxo de pressao nem de tensao na fron-
teira. Logo, a formulacao variacional para o modelo 1D fica

Problema 2. Problema Variacional 2 - Escoamento de Fluido
Newtoniano Incompressivel dentro de um tubo

Dado £}, achar vy € Kin,, tal que

/ (p73 - /ﬂ)g’jj) 'lA13 dV +/ pi)g@g dV = /pfg'ﬁg dV
1% v 1%

Vg € Var,,.
Para Kin,, e Var,, definidos como

Kin,, ={vs€U ; v3 =" em OV ; vy =0 em OV, },
Var,, = {@3 €EV; 3=0em IV ; 03=0em 8Va}.

2Entende-se por V., uma velocidade que sé6 tem componente na direcio es.
3A forca de corpo por unidade de massa na direcio es.
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x2
m = (z1,x2,0)

Figura 5.3: Vetor normal a curva que limita a secao transversal do limen do
Vaso

Do Teorema Fundamental do Calculo das Variacoes chega-se na equacao
de Euler-Lagrange, para um Fluido Newtoniano Incompressivel dentro de um
tubo

) 0
pg = e pus i+ pfs em V. (5.21)
8%3
Dividindo ambos lados de ((5.21)) por p e integrando na segao transversal
tem-se 19
/v'gdA = — / Ly / Hv:a,jjdA + / fsdA. (5.22)
S s p O3 s P s

Assume-se agora a seguinte hipotese
- 1 ) -~
p = p(xs, t) = 5 /|P dA |, i.e., o perfil de pressao é plano,
s

para o segundo termo do lado direito da equagao ((5.22)) tem-se

/US,jj dA = /(U3,11 + v322) dA+/ U333 dA.
s s s
Usando a Identidade de Green, sejam f e g € C*(Q2) N C(Q) entao

/ngdQ+/Vf-ngQ: £99 44
Q Q oo Om

e para g =vs e f =1 tem-se que

ov
/(03,11 + v392) dA = ]{ 8_3 dxs,
S C(z1,x2) m

sendo m = (1, x3,0) o vetor unitdrio normal ao contorno de C'(z1, z3) como
mostrado na Figura (5.3)). Logo, reescreve-se ([5.22)) como

1
/UgdA:—/—@dA—i-J(I{ H%dl’s—l-/ﬁvs,ssdfl‘i‘/fgdfl-
S s p O3 C(z1,72) p Om s P s

(5.23)
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Assume-se também que a componente v3 da velocidade pode ser decom-
posta como
V3(T1, T, T3, 1) = P(21, T2)v (3, 1).

Da condicao de nao deslizamento tem-se que

dle = 0.

Sem perda de generalidade, adota-se ¢ de maneira a satisfazer

1

Logo
1 1 -
0_32:—/¢202dA:>v_32—v2202 —/¢2dA—1 = 2,
S Js S Js
sendo § = ¢? — 1. Usando-se a equacao (5.13)) para & = v, tem-se
2(&;—)Jri[S(F)] = /v' dA + ?{ V3w d (5.25)
TR = [ vs o 3Wn AT3, :

e da equagao ([5.23))

1 _
/'UgdA = — / a—p dA -+ H [%‘ % dl’g + /U3733 dA:| + ng,
s pJs Oxs P LJC(z1,22) Om S

(5.26)
sendo
1 1 1
U3 = — A= — A=v-— A = v
U3 S/Svgd S/g(bvd US/Sgbd v
=1
Trabalhando com os termos de ([5.25)) e (5.26]) obtém-se
3—2_3ﬂ_82/2_32 o\
8x35<U3) = ax?)S((bv) = 81:3U S(b dA = 8:183[1} S(1+40)];

o, . 0 N
a(svg) = a/s‘v¢v dA = at(US),

8U3 . a¢ .
— dxs = vo— das;
C(l‘l,mg) am 0(1711132) am

1 [ 9p S ap
—— | A = 222
P/sal':s p Ox3
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O terceiro termo do lado esquerdo de ([5.26])

82
/ % s,
S(x3,t) axS

onde S(x3,t) é a segdo transversal da artéria para o instante ¢t no ponto x3
do eixo da mesma, pode ser reescrito utilizando a regra de Leibniz, ou seja

82/ fla2) do /() U2 g0t 020,20~ fla(z), )0
(5.27)

Por sua vez pode-se escrever em coordenadas cilindricas a componente da
velocidade do sangue na direg¢ao do eixo eg

U3 (.flfl,mg,l'g,t) (7” 0 » L35 )

Tem-se entao que

o o 27 pR(0,x3,t)
—/ vy dS = —/ / 03(r, 0, x3,t) r drdf
03 J5(2s.1) oxs Jo  Jo
27 ) /R(B,xg,t)
= — v3(r, 0, x3,t) rdrdo.
/0 dx3 Jo ol 1)

Aplicando ((5.27) tem-se:

0 2n OR
S = g — do
013 / Seat) v dS \/0 {037} R(0,23,0) e | R(0,23,0)

S

=0 ja que 03|g =0

R(0,23,1) 003(r, 0, 3 )
~~ rdrdf
* / / 8$3 g

— / s g
S(J}3 t axS

Logo, dado que 03|z = 0, tem-se

9 vgdS:/ 93 4
3,t) S(

O3 (x3,t) dz3

Como 03| =0 Vg = 6”3 \ r = 0 pode-se aplicar um raciocinio idéntico
ao anterior para obter

o2 o2
/ vy dS = / 4. (5.28)
6’5173 S(zs,t) S(zs,t) O3
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Logo, usando ([5.28]) no terceiro termo do lado direito de (5.26)), tem-se
que
H/Uggg dA = Hi UgdA = /—Li(S’U_g)
pls p Oz Js p Ox3
Finalmente, recordando que 73 = v, a equacao de Balanco do Momento para
o problema sob consideragao é dada por

Balango do Momento

0 0 . 5 < S Op = w 0°
il i 1 it A N [l
at(Sv) + 8:53[” S(1+9)] + P Sfs + vN + paxg(sv)
sendo N = # 7{ %dl’g
P Jo(ast) om

s— L [ w2 aa_
5_S/S¢ dA—1. (5.29)

Com isto completa-se o sistema de equacgoes correspondente ao modelo
unidimensional de fluxo em vasos de grande porte do SCVH, incluindo fluxos
de saida devido a ramificagdes e/ou permeabilidade das paredes arteriais.

Tem-se entao que o sistema é dado pelas equacoes de Balango de Massa
(Eq. (5.16)) e Balango de Momento (Eq. (5.29)). Logo, o sistema fica

oS 0
E+a—x3(5v) —|—1/J = 0
0 0 ., - S Jdp - 0?
il - 1 [t S N [l
8t(Sv) + 8:63[U S(1+9)] + P Sfs + vN + p@xg(sv)
paraé:l ¢? dA —1
SJs
N ]{ 99 1,
P JC(xs,b) Om

Pode-se perceber que o sistema tem trés incognitas (i.e., S, v e p), mas
somente duas equacoes. Para completar este sistema é introduzida mais uma
equacao constitutiva, relacionando a pressao com a area da se¢ao transversal

pls,t) = p(S(ws,t), xs,1).

Assumindo, por exemplo, um modelo elastico que relacione a area luminal S
e a pressao p, pode-se adotar a relacao constitutiva linear utilizada em [114],

ou seja
Ehy S
= —_— ——1]. 5.30
P = po + R (\/ S, ) (5.30)
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sendo hg, Ry e Ay a espessura, o raio e a area da se¢ao transversal do vaso
respectivamente sob a agao da pressao referencial pg, completando com isso
o sistema de equagcoes correspondentes ao modelo.

Modelo 1D
Fluxo Unidimensional em Vasos de Grande Porte - Sistema de Equacoes

a_SJri(sv) +9¢ = 0, (5.31)

ot alL‘g
0 J ., - S Op w o* ,
7 2 s 2P _ N+ 2L 3
6t(52}) + 8x3[v S(1+0)] + o, Sfs + vN + paxg(Sv),@?) )

Ehg /S
= — — -1 5.33
p Do + RO ( SO ) ) ( )
sendo N = L 7{ ——dxs
P Jo(ast) om

o1
e5:—/¢2dA—1. (5.34)
S Js

No caso, uma equacao constitutiva visco-eldstica foi utilizada para rela-
cionar a pressao e a area da secao transversal, ou seja

Ehg /S kho 1
= — ——1 — 5. 5.35
p Do + RO ( g ) + RO 2\/50—5 )t ( )

5.5 Equacoes constitutivas para o Modelo 1D

Nesta secao vamos mostrar como as Equacoes e podem ser
obtidas empregando para a parede arterial um modelo relativamente simples
para caracterizar a capacidade de suportar os efeitos hemodinamicos. De
fato, vamos considerar que em cada secao transversal a parede arterial se
comporta como um anel fino que, na configuragao atual (deformada), esta
caracterizado pelo seu raio R e pela espessura h. O equilibrio deste anel de
comprimento unitério impedido de se deformar no sentido axial (o que pode
ser considerado uma hipdtese razoavel para a maioria das artérias) esta dado
pela expressao seguinte (veja a Figura que ¢ simplesmente a extensao
da Equacao quando incorporamos a existéncia de uma pressao externa
Pext

(p(x3) — pewt(x3)) R(x3) = og(x3) h(x3). (5.36)
Se admitirmos que o anel é fino (h < R) e o tecido da parede arterial
incompressivel, temos que o volume antes e depois da deformacao devera ser
igual, isto é

27 Ro(x3) ho(xs) = 27 R(xs) h(zs) = Ro(xs) ho(xs) = R(zs) h(zs) (5.37)
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Figura 5.4: Modelo estrutural simplificado da parede de uma artéria
mostrando a resposta acoplada em paralelo das fibras de elastina, colageno
e musculo liso

onde Ry e hgy sao, respectivamente, o raio e a espessura na configuracao nao
deformada (configuragao anterior a aplicacao da pressao p(z3)). Empregando
este resultado na Equagao ([5.36)) obtemos

(p($3) - pewt) R2 (I?))
Ro(x3) ho(ws)

A equacao anterior simplesmente caracteriza o equilibrio deste anel que podera
estar constituido por qualquer tipo de material.

Em particular, e como ji mencionado no Capitulo[2, a parede arterial estd
constituida pela presenca de trés tipos de fibras (cujas proporgdes variam
dependendo do local onde esta artéria esta localizada): elastina, coldgeno e
musculo liso.

Na construcao de nosso modelo estrutural simples para a parede arterial,
vamos a admitir que estas fibras atuam em paralelo como indicado na Figura
5.4l Neste caso o estado de tensdo na parede arterial oy estd dado por

(5.38)

Ue(Is) =

09 =0+ 0+ Oy (5.39)

onde o, representa a contribuicao na tensao das fibras de elastina, o. a con-
tribuicao das fibras de coldgeno e o,, a contribuicao das fibras de musculo
liso.

Finalmente, devemos observar que a hipotese de parede fina pode ser
questionada, fundamentalmente para as artérias de menor diametro. Neste
caso, o modelo deve ser considerado como um modelo de equilibrio baseado
em valores médios das tensoes ao longo da espessura da artéria. Nesse pro-
cesso de desenvolver um modelo para caracterizar o comportamento estru-
tural da parede arterial o fundamental é obter equacgoes constitutivas que
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Figura 5.5: Técnica experimental empregada por Armentano e colaboradores

6]

fornecam curvas de pressao x diametro e de pressao X tempo similares as
obtidas através de técnicas experimentais e, portanto, capazes de representar
a compliancia da artéria.

Neste sentido corresponde aqui mencionar os resultados experimentais
realizados por Armentano e colaboradores [6] em vasos sanguineos (aorta)
de animais (cachorros). Como mostrado na Figura estes experimentos
consistem em realizar uma oclusao total ou parcial do vaso e medir a pressao
através do tempo e a pressao em funcdo da deformacdo (ou seu equivalente
do didmetro do vaso) ap6s sua oclusao.

Em particular, nas Figuras e apresentamos através de curvas
cheias de tracos finos os resultados experimentais assim obtidos. Estas cur-
vas mostram perfeitamente as contribuigoes na tensao total (op) de cada uma
das fibras que integram a parede arterial.

De fato na Figura é claramente mostrada a presenca das fibras de
elastina (que permitem aumentos apreciaveis do didmetro para pequenos in-
crementos na pressao da artéria) e das fibras de coldgeno (que para pequeno
aumento do didmetro exigem aumento apreciavel da pressao). Por sua vez
a Figura mostra claramente através do ciclo de histerese a presenca das
fibras de musculo liso que proporcionam ao tecido um comportamento vis-
COSO.

Finalmente e como veremos a seguir, os modelos constitutivos que vamos
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Figura 5.6: Técnica experimental empregada por Armentano e colaboradores
[6] e curva diametro x pressao em aorta

desenvolver e adotar em nossas simulacoes computacionais sao capazes de
representar com alto grau de precisao o comportamento experimental acima
descrito. Em particular a curva cheia de trago grosso da Figura [5.7] apresenta
a resposta obtida com a equacao constitutiva adotada em nosso trabalho.

Fibras de elastina. As fibras de elastina respondem basicamente de
maneira elastica e linear com a deformacao [23], isto é

o.=FE,¢, (5.40)

onde E, é o Mdédulo de Elasticidade de Young das fibras de elastina e € é a
deformagao que, para o modelo simplificado de anel, estda dada pela seguinte
relacao em funcao das areas antes e depois da deformacao

27(R—Ry) R R?  R?
- T 1=, = 1= ——1 (5.41)
© 27 Ry Ro \| 2 Rz V4

Em particular, para a escolha do valor de F, deve ser levado em conta o
tipo de modelo para o anel: estado plano de deformacao ou estado plano de
tensdo dependendo das restrigoes sobre os deslocamentos axiais (impedidos
ou ndo respectivamente).

Fibras de colageno. O colageno é uma proteina cuja principal carac-
teristica é sua alta resisténcia a tracao a baixa deformacao efetiva propor-
cionando aos vasos sanguineos grande capacidade de suportar as pressoes.
Esta proteina esta constituida de moléculas de aminoacidos onde podemos
destacar a glicina, prolina e hidroxiprilina. A molécula de colageno estd
composta por trés cadeias que formam uma hélice triple (Figura . Cada
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Figura 5.7: Curva experimental diametro X pressao em aorta obtida por
Armentano e colaboradores [0] e curva similar (trago continuo grosso) obtida
com a equacao constitutiva proposta no presente trabalho

Figura 5.8: Estrutura do coldgeno
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Figura 5.9: O coldgeno como matriz de sustentacao dos tecidos

cadeia tem aproximadamente 1.400 aminodcidos dos quais um de cada trés
é glicina. A intervalos regulares se encontram outros aminoacidos, partic-
ularmente a prolina e hidroxiprilina pouco freqiientes em outras proteinas.
A presenca destes aminodcidos permite que as trés cadeias se enrolem uma
ao redor da outra formando uma hélice triple muito resistente de aproxi-
madamente 300 nm de comprimento por 1,5 nm de didametro (molécula de
coldgeno). Através de ligagoes estas moléculas se organizam em micro-fibrilas
de 4-8 nm de diametro que por sua vez se agrupam em fibrilas de 10-500 nm
de diametro. Estas fibrilas dao lugar a fibras onduladas de 1-500 um de
diametro brindando aos tecidos uma armacao ou matriz de sustentagao para
os tecidos que formam a parede arterial. Existem diversos tipos de colageno
sendo que nos vasos sanguineos predomina o coldgeno tipo III (Figura .

Desde o ponto de vista estrutural e em virtude de sua ondulacao, as fibras
de colageno apresentam uma relacao elastica, entretanto nao linear. De fato,
estas fibras somente suportam tragao a partir do momento em que ficam
totalmente estiradas como esquematicamente mostrado na Figura [5.10}

Como mostrado pela Figura [5.10] para um dado nivel de deformacao da
artéria nao todas as fibras de coldgeno estarao totalmente estiradas (isto é
ativas para suportar a pressdo). Assim, para desenvolver uma lei constitu-
tiva (funcao tensdo x deformacdo) serd necessério primeiro determinar para
cada nivel de deformacao que proporgao das fibras de coldgeno estao real-
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L |

Figura 5.10: Curva tipo tensao x deformagao de uma fibra de colageno
mostrando inclusive a conformacao das fibras

mente em condigdes de suportar o carregamento. Middleman [64] propoe
para isto uma funcao de recrutamento ou de distribuicao similar a uma curva
gaussiana que define a probabilidade para que uma fibra fique totalmente
estirada para um nivel dado de deformacao da artéria. Esta curva toma o
valor zero (0% de fibras estiradas) para baixo valor de deformagao e alcanga
o valor 1 (100% das fibras estao estiradas) para altos valores de deformagao
da artéria. Empregando esta ideia proposta por Middleman, Urquiza et. al.
[T12] desenvolve uma equagao constitutiva para as fibras de coldgeno baseada
nas seguintes hipéteses e que serd adotada em nosso modelo: (i) para cada
distrito arterial supoe que as fibras de colageno apresentam uma distribuicao
gaussiana para o grau de ondulacao caracterizada por um valor médio e um
desvio padrao bem definidos; (ii) existe uma relagdo biunivoca entre a dis-
tensao da parede arterial (medido pelo aumento/diminui¢ao do didametro da
artéria) e o estiramento das fibras.

Assim, para um nivel de deformacao do anel dado por ¢ o ntmero de
fibras recrutadas para um incremento na deformacao dado por de’ serd ex-
pressado por n(e’)de’ sendo n(e’) a funcdo de densidade de probabilidade
correspondente a uma Distribuicao Normal ou de Gauss dada por

1 _(=<p)?
e 2d . (5.42)

Na expressao anterior £y representa o nivel de deformacao do anel para o qual
0 50% das fibras de coldgeno estao recrutadas e €, representa o correspondente
desvio padrao.

Com estes elementos em maos é importante ressaltar que se uma fibra de
colageno foi ativada para uma deformacao do anel €’ e se o estado atual de
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deformacao do anel é ¢ > ¢’ a tensao na fibra estard dada por

O fibra—ativada = Ec (5 - 5/) (543)

onde E. é o Mddulo de Elasticidade de Young correspondente ao colageno.
Desta maneira, o conjunto das fibras de colageno para um estado de de-
formacao € do anel apresenta um estado de tensao dado por

€
O = EC/ (e —&Yn(e")de, (5.44)
—0oQ

onde o limite inferior (—oo) é meramente formal e originado pelo tipo de
funcao de probabilidade empregada. Este limite deve ser interpretado como
um nivel de deformagao suficientemente pequeno quando comparado com o
estado de deformagao de referéncia (configuragao nao deformada). Reali-
zando a integral anterior obtemos

_ I S Cll.1) BPS (o Gl
o. = E. L/%e LS 5 erfc( 3 )}, (5.45)

erfe(z) = 1—erf ) (5.46)
erf(z) = / (5.47)

e onde erf é a Funcao Erro.

O emprego da Funcgao Erro faz pouco atrativa a equacao constitutiva
anterior. Uma maneira para eliminar a presenca desta fungao é substituir a
funcao gaussiana que mede o grau de ondulagao das fibras por outra funcao
que a aproxime. Para isto, observamos que a funcao de recrutamento resulta
de forma sigméide entao, podemos utilizar funcoes deste tipo empregadas no
contexto de redes estocésticas ([45] e [68]). Neste sentido, a seguinte fungao
de recrutamento podera ser utilizada

e E—E€p

fe) =gy u= o (5.48)

onde €y e €, sao os parametros que controlam esta funcao. A funcao de
densidade de probabilidade n(e) estard dada pela derivada da fungao acima,

isto é
d e

Coe(en 1)
Substituindo a Equagao (5.49) na Equacao (5.44)) e integrando obtemos

.= E.e, In(e" +1). (5.50)

(5.49)

Empregando uma equacao constitutiva onde somente contribuem a elastina
e o coldgeno (Equagoes ((5.40) e (5.50) respectivamente) é possivel obter uma
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Figura 5.11: Comparacao entre os resultados experimentais de Weizsacker
[T18] em uma artéria cardtida de rato e o proporcionado pela equagao consti-
tutiva (curva continua) composta pelas contribui¢oes das fibras de elastina
(Equagao (5.40)) e das fibras de coldgeno (Equacao (5.50])

excelente aproximagao para a curva experimental obtida por Weizsacker [118]
em uma artéria carétida de um rato (Figura[5.11)).

Fibras de miisculo liso. Finalmente o terceiro elemento que contribui
na resposta estrutural da parede arterial esta constituido pelas fibras de
musculo liso. Estas fibras sao responsaveis pelo comportamento viscoso do
tecido das paredes dos vasos sanguineos isto é, a contribuicao na tensao
destas fibras depende da velocidade com que se processa a deformagcao, como
reportado por Armentano [6] (ver Figura[5.7). Tais resultados evidenciam
um comportamento fortemente nao-linear com relacao a taxa de deformagao
E.

Assim, no Modelo 1D do sistema arterial a contribuicao o,, sera carac-

terizada pela expressao
Ot = Ky (8)" 7L €, (5.51)

onde k,,; é o coeficiente associado com as propriedades viscosas das fibras
de musculo liso e o parametro n estd associado com a nao-linearidade (para
n = 1 temos uma resposta linear viscosa).

Lembrando que € mede a deformacao do anel e, portanto, esta relacionada
com as areas antes e depois da deformacao (Equacao (5.41])) resulta facil
mostrar que € também pode ser expressado em fungao destas areas. De fato

temos .
. d d [ A 1 A

Modelo constitutivo completo. Substituindo cada uma das con-
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tribuicoes dadas pelas Equagoes (5.40), (5.50) e (5.51)) na Equagao (5.39)
obtemos o modelo constitutivo completo

0p=E.c+ E.e, In(e" + 1) + kyy (8)" 1 & (5.53)

Este resultado substituido por sua vez na Equagao (5.38)) proporciona uma
expressao constitutiva relacionando a pressao p existente no vaso, sua de-
formacao ¢ e sua taxa de deformacao €, a qual esta dada por

71'Ro(ﬂce; ho (s N1 -
p(xS) — Pext = A(i’ )( ) (fyeEe €+ ’YCEC €r ln(eu + 1) + ’lek;ml (S)n ! 5) )
3
(5.54)
onde 7., Ve € Y Sa0 respectivamente as proporgoes relativas de cada um dos
trés tipos de fibras existentes na secao que estamos considerando do vaso.
A equacao anterior pode ser reescrita se introduzirmos os mddulos efetivos

EE — /YeEe; EC’ = ’VCEC; KML = ’lekmly (555)
obtendo assim

7TRO(I3)h0(.CL’3)
A(xs)

(EE€ + EC €r h’l(@u + 1) + KML (é)nil 6) .
(5.56)

De maneira similar ao realizado com as contribui¢coes na tensao oy, a
pressao p — pegt pode ser separada em duas partes: a parte suportada pelos
tecidos puramente elasticos, p. e a parte suportada pelas fibras de musculo
liso, p,

p($3) — Peat =

P — Dext = Pe + Do, (557)
onde
h
= TR (5 g e ), (559
A(JIg)
~ mRo(x3)ho(w3) -1 -
Do = Alzs) Ky (8)" €. (5.59)

Finalmente ¢ importante ressaltar aqui que, embora muito simples, esta
equagao constitutiva que acopla as contribuigdes elasticas (fibras de elastina
e coldgeno) e as contribuigoes viscosas (fibras de musculo liso), Equagao
7 permite aproximar com bastante precisao os resultados experimentais
publicados por Armentano [6] e por Weizsacker [I18] como mostrado nas

Figuras e
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Capitulo 6

HeMoLab: Laboratoério de
Modelagem em Hemodinamica

Este capitulo tem por objetivo mostrar a potencialidade do uso de mode-
los 1D na simulagao do comportamento do sistema cardiovascular humano.
Para tanto faremos uso do software (ou sistema) HeMoLab o qual nos per-
mite construir, editar e configurar de forma simples tais modelos 1D. Assim
sendo, primeiramente sera apresentada uma breve introducao aos principais
elementos do software HeMoLab e logo utilizaremos exemplos de anélise para
aprender a manipular as principais ferramentas que o software possui. Em
segundo lugar sera desenvolvido o processo de construgao de um modelo 1D
do sistema arterial passando por diversas etapas no que diz a respeito da
descricao do sistema. Por tultimo, serao apresentadas ferramentas avancadas
a fim de realizarmos a edi¢ao das propriedades da arvore arterial e podermos
simular cendrios mais complexos e interessantes.

O software HeMoLab (cujas siglas sao Hemodynamics Modeling Lab-
oratory) tem sido desenvolvido no Laboratério Nacional de Computagao
Cientifica (LNCC/MCT) em colaboragao com o Laboratorio Nacional de
Bioingenieria, da Universidad Nacional de Mar del Plata, o Instituto de
Sistemas de Tandil da Universidad Nacional del Centro de la Provincia de
Buenos Aires e a Division de Mecdanica Computacional do Centro Atéomico
Bariloche. Para o leitor interessado, a pagina web do software HeMoLab com
mais informagoes é http://hemolab.1lncc.br. Além disso, este desenvolvi-
mento forma parte dos resultados do grupo de pesquisa MCS-PhySys (cujas
siglas sao Modeling and Computational Simulation of Complex Physiological
Systems). Mais informagoes sobre o grupo podem ser obtidas na pagina web
www.lncc.br/mcs.

A Figura mostra as logos caracteristicas do software HeMoLab e do
grupo MCS-PhySys.

Ao longo do presente capitulo o uso do sistema HeMoLab é apresentado
por meio de exemplos especificos. Primeiramente comecaremos vendo exem-

135
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Figura 6.1: Logos do software HeMoLab e do grupo MCS-PhySys

plos basicos de escoamentos de fluidos em tubos deformaveis. Estes modelos
simples nao sao modelos do sistema cardiovascular humano de fato, entre-
tanto, servem para colocar o uso das ferramentas e estudar a fenomenolo-
gia bésica que o modelos 1D vistos no Capitulo |5 podem representar. Em
seguida, passaremos a analise de modelos mais complexos que tém por ob-
jetivo a modelagem do sistema cardiovascular. A medida que formos apre-
sentando os exemplos serao exemplificadas as ferramentas usadas, pelo que
a apresentagao segue um esquema construtivo no sentido de ir mostrando o
funcionamento do sistema HeMoLab.

6.1 Instalacao do sistema

6.1.1 Versao Windows

A instalacdo do HeMoLab em Windows segue os seguintes passos:
1. V4 até http://hemoOla.lncc.br/software/
2. Clique o link windows_32_bits/
3. Clique no link HeMoLab_1D.msi
4. Selecione un lugar do seu computador para guardar o instalador
5. Espere a descarga finalizar
6. V& até o lugar escolhido e clique duas vezes no instalador

7. Deixe a configuracao padrao a nao ser que prefira uma outra localizagao
para o software
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8. Espere a finalizar a instalagao

9. Execute o programa clicando no icone “HeMoLab” que foi criado na
area de trabalho

6.1.2 Versao Linux

A instalagdo do HeMoLab em Linux segue os seguintes passos:
1. V4 até http://hemoOla.lncc.br/software/

2. Clique o link 1inux_32_bits/ ou linux_64_bits/ de acordo com sua
arquitetura

3. Clique no link HeMoLab_1D-1.0-Linux32-i686.tar.gz

4. Selecione un lugar do seu computador para guardar o arquivo
5. Espere a descarga finalizar

6. V& até o lugar escolhido e descomprima o arquivo

7. V& até a pasta HeMoLab_1D/

8. Execute o programa digitando ./HeMoLab1D.sh

6.2 Uso do sistema HeMoLab

Comecemos com uma descricao do sistema HeMoLab. A Figura mostra
a tela quando o software foi aberto na area de trabalho.

Como em qualquer outro aplicativo, o ambiente HeMoLab divide-se em
uma area de trabalho, uma drea de menus na parte superior e um painel de
controle onde as opgoes disponiveis dependem do modo no qual se encontra
o ambiente. O conceito de modo ficara mais claro no decorrer dos exemplos.

Ao longo do curso assumiremos que sempre temos um conjunto de ar-
quivos de dados os quais serao lidos pelo HeMoLab. Este conjunto de ar-
quivos pode vir em duas formas:

Formato HeMoLab: Este formato é proprio do HeMoLab e contém todas
as informagoes sobre um modelo 1D. Tipicamente, estes arquivos sao
denominados hemolab.hm11D. A abertura de um modelo com este for-
mato é dada pela abertura do arquivo hemolab.hml1D com o sistema
HeMoLab.
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Figura 6.2: Ambiente HeMoLab para simula¢ao do sistema arterial humano.

Formato SolverGP: Este formato é o que se emprega para levar adiante
a simulacao numérica. Neste caso nao ¢ um tunico arquivo, mas é um
conjunto de quatro arquivos quais sejam: Basparam.txt, IniFile.txt,
Mesh.txt e Param.txt. A abertura de um modelo com este formato é
dada pela abertura do arquivo Basparam.txt com o sistema HeMoLab.

Nestes arquivos depositam-se as informacoes de todos os segmentos que
compoem um dado modelo 1D. Como visto no Capitulo 5], estas informagoes
estao classificadas como segue:

Informacgoes geométricas: aqui estao o comprimento de cada segmento,
os raios proximal e distal, a espessura da parede arterial e eventuais
perturbagoes introduzidas no sistema como a criagao de aneurismas,
estenoses ou pontes.

Informacoes constitutivas: aqui estao agrupadas as propriedades dos ma-
teriais que compoem as paredes arteriais como a elastina, o musculo
liso e as fibras de colageno.

A seguir apresentaremos exemplos sobre como manipular os elementos
bésicos do ambiente HeMoLab. Isto sera feito com um determinado modelo
1D do sistema arterial.

6.2.1 Abertura de um modelo 1D

Para abrir um modelo 1D ja dado va ao menu File e clique em Open Data.
Logo, vé até a pasta onde estao dados os arquivos do modelo 1D e selecione
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o arquivo hemolab.hml1D ou o arquivo Basparam.txt segundo o tipo de
formato de dados disponivel. Este processo se mostra na Figura O
arquivo aberto aparece como se mostra na parte esquerda da Figura [6.4]
Clicando na area de trabalho e deslocando o mouse se rotaciona o modelo,
permitindo a visualizacao da parte direita da Figura (6.4}
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Figura 6.4: Modelo 1D aberto e rotacao aplicada para sua visualizacao.

Observe na Figura [6.4] que ao abrirmos um modelo 1D e surge uma série
de elementos novos, como se vé na Figura [6.6, Em primeiro lugar temos a
denominada janela de modelos que é uma janela onde se colocam todos os
modelos 1D com os quais estamos trabalhando assim como outras operacoes
realizadas encima de algum dado modelo. Nos casos que veremos aqui tere-
mos sempre um unico modelo 1D, mas poderemos, em alguns casos, realizar
operagoes sobre este modelo de forma que aparecerao outros componentes
nessa mencionada janela.

6.2.2 Modos do sistema HeMoLab

Continuando com a Figura [6.6] temos a drea de sele¢cao de modos onde se
encontram os anteriormente mencionados modos que o sistema HeMoLab
possui. Um modo é o estado no qual o sistema de encontra de forma a permitir
a visualizacao do modelos, a alteracao da geometria e dos dos parametros
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que o definem, etc. Para passar de um modo a outro basta clicar encima do
botao correspondente. Cada um dos modos, apresentados de forma conjunta
na Figura [6.5] se descreve brevemente a seguir.

Modo de edicio de sub-arvore

Modo de visualizacao
u \ %1 Modo de simulagao

de patologias

Modo de edicao
Elementos ativos Modo de analise de resultados

Segmentos ativos

Figura 6.5: Modos disponiveis no sistema HeMoLab.

Modo de visualizagao por segmentos: (ver Figura com este modo
habilitado é possivel visualizar todas as propriedades de um modelo 1D
através das propriedades dos segmentos que o formam; neste modo de
seguranga nao ¢ possivel editar as propriedades.

Modo de visualizagao por elementos: (ver Figura com este modo
habilitado é possivel visualizar todas as propriedades de um modelo
1D através das propriedades dos elementos que formam cada um dos
segmentos do modelo; neste modo de seguranca nao é possivel editar
as propriedades.

Modo de edigao por segmentos: (ver Figura com este modo habil-
itado é possivel modificar as propriedades geométricas e constitutivas
dos segmentos que formam o modelo 1D o que implica criagao ou apa-
gado de segmentos, modificagao dos raios das artérias, etc.

Modo de edigao por elementos: (ver Figura com este modo habil-
itado é possivel modificar as propriedades geométricas e constitutivas
de cada um dos elementos individuais dos segmentos do modelo 1D o
que significa que é possivel a modificagao do niimero de elementos den-
tro de um segmento, modificacao dos raios de uma regiao localizada de
uma artéria, ou modificacao localizada das propriedades constitutivas
das artérias, etc.

Modo de anélise de resultados: (ver Figura para que este modo es-
teja disponivel é preciso ter carregado um conjunto de dados prove-
nientes de uma simulagao numérica. Desta maneira é possivel visualizar
as variaveis fisicas de interesse em qualquer parte do sistema arterial.
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Modo de edi¢ao de sub-arvore: (ver Figura com este modo habil-
itado é possivel realizar modificacoes das propriedades geométricas e
constitutivas de regioes inteiras do sistema arterial a partir de um dado
ponto, permitindo a rapida edicao do modelo nos casos em que se deseja
simular situacoes onde acontecem mudancas em um nimero elevado de
segmentos.

Modo de simulagao de patologias: (ver Figura com este modo ha-
bilitado é possivel realizar modificagoes sobre o modelo de forma a
simular a existéncia de certas patologias e/ou procedimentos como por
exemplo a presenca de um aneurisma ou uma estenose, a colocacao de
um stent ou uma ponte.
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Figura 6.6: Modos de visualizacao e edicao por segmentos.

Veja que os modos de visualizacao e edigao estao automaticamente vincu-
lados as duas opgoes que sdo: visualizar/editar segmentos e visualizar/editar
elementos. Além disso, veja que ao selecionar o modo de andlise de resulta-
dos, o modo de edi¢ao de sub-arvore ou o modo de simulagao de patologias
os botoes de referéncia a elementos/segmentos ativos nao estao presentes.
Observe também que, ao habilitar o modo de edi¢ao por sub-arvore, o botao
associado ao modo de edicao passa a estar habilitado de forma automéatica
devido a que, de fato, estamos em um modo de edicao.
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Figura 6.7: Modos de visualizagao e edi¢ao por elementos.

HeMol.ab 1.0 <2:

Modo de analise de resultados

Figura 6.8: Modo de anélise de resultados.
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Figura 6.9: Modo de edigao de sub-arvore.
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Figura 6.10: Modo de simulacao de patologias.
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6.2.3 Interface com o simulador

Uma vez que o modelo 1D estda preparado para ser analisado é preciso
transformar os dados do modelo em informagoes que possam ser entendi-
das pelo simulador numérico. Isto implica que devem ser criados os arquivos
necessarios para que o simulador possa rodar. Estes arquivos sao os anterior-
mente mencionados (Basparam.txt, Mesh.txt, IniFile.txt e Param.txt).

A interface com o simulador numérico pode estar dividida em trés partes
como se ve na Figura que sao descritas brevemente a seguir. Esta
fase do processo deve ser realizada somente depois que o modelo 1D foi
completamente definido.

Interface para a configuracao da simulacao

Numerical Solver Interface

Interface para a execucao da simulacao

Interface para carregar os dados de uma simulacao

Figura 6.11: Interface com o simulador numérico.

Interface para a configuragao da simulagao: (ver Figura com esta
interface geram-se os arquivos que o simulador numeérico lera para a ex-
ecucao da simulacao. Aqui configuram-se todos aqueles parametros que
sao de carater geral para todo o modelo 1D em andlise. Como exemplos
podemos citar a configuragao das propriedades do sangue, o tipo de lei
constitutiva para a parede arterial, a forma de resolucao do sistema de
equagoes, dentre outros aspectos.

Interface para a execucao da simulagao: esta interface é empregada sim-
plesmente para levar adiante a simulacao numérica do modelo sob
analise. Durante o tempo que é realizada a simulacao o uso do sis-
tema é bloqueado de forma a evitar inconsisténcias nos dados. Uma
vez que a simulacao finalizou, os dados sao automaticamente carrega-
dos dentro do sistema HeMoLab, o que é indicado por meio de um
aviso.

Interface para carregar os dados de uma simulagao: (ver Figura
com esta interface é possivel carregar dados armazenados no computa-
dor de uma simulagao previamente realizada. Para tanto, os dados
devem ser consistentes com o modelo que se esta analisando. Para isto
é preciso ir procurar no computador a localizacao do arquivo de da-
dos denominado DataOut.txt que contém os resultados da simulagao.
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Depois que for carregado um arquivo de dados deste tipo, o modo de
analise de resultados sera habilitado automaticamente.

Clicando aqui se aciona a interfce
para configurar os parametros de
uma simulagao

Clicando aqui se aciona a interface para
carregar os dados de uma simulagao

a7

s BT SRS

Figura 6.13: Interface para carregar os dados de uma simulacao.

6.2.4 Uso dos filtros no HeMoLab

Um outro conceito importante dentro do sistema HeMoLab é o de filtro. Ba-
sicamente, um filtro é um algoritmo que se utiliza para processar um conjunto
de dados e obter outro conjunto de dados. Os filtros o caso do modelo 1D sao
empregados para processar os resultados das simulagoes numéricas e assim
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poder visualiza-los de formas mais convenientes. Para isto existe o menu de
filtros como se indica na Figura [6.14 Nesse menu se encontram todos os
filtros que estao disponiveis dentro do sistema, segundo se vé na Figura[6.15]
Entretanto, na manipulagao do modelo 1D ficaremos acotados ao uso de uns
poucos filtros, alguns dos quais sao salientados na Figura [6.15]
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Figura 6.14: Localizacao do menu de filtros no sistema HeMoLab.
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Figura 6.15: Lista de filtros disponiveis e alguns dos usados no modelo 1D.

No decorrer dos exemplos veremos como estes filtros sao aplicados e os
resultados que cada um deles produz. A aplicacao de cada filtro resultara
na criagao de um novo objeto na area superior esquerda que foi denominada



6.3. Exemplos de analise 147

janela de modelos (veja a Figura . Este novo elemento é a saida de
dados do filtro. Em determinados casos a aplicacao dos filtros da como
resultado um conjunto de arquivos o qual devera ser carregado aos efeitos de
sua visualizacao. Como exemplo, veja as Figuras e onde se aplica
um filtro de forma a dar uma nogao de volume ao modelo 1D (lembre que o
modelo 1D sao simplesmente linhas retas).
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Figura 6.16: Aplica¢do de um filtro no modelo 1D (ver Figura[6.17]).

Ao escolhermos um filtro emerge no painel de controle um painel especifico
do filtro. Neste painel é preciso, antes de aplicar de fato o filtro, configurar
alguns parametros que dependerao do filtro a ser utilizado. Depois que todos
os parametros estiverem definidos é necessario apertar o botao de Accept
para que o filtro seja aplicado e a saida seja produzida. Isto se mostra na

Figura [6.17]

6.3 Exemplos de analise

Nesta secao comegaremos a ver como se manipula o sistema HeMoLab por
meio de exemplos simples. Nestes casos, os parametros fisicos que definem o
problema sao conhecidos. Os parametros numéricos também estao dados e
sao tais que as simulacoes fornecem resultados acurados. Todos estes dados
serao fornecidos em cada caso. Também, em cada caso de andlise a ser
tratado se indica um diretério onde se encontra o modelo ja construido.
Nestes primeiros exemplos simula-se o escoamento de um fluido dentro de
um tubo (ou arranjo de tubos) que se deforma. Como visto no Capitulo ,
como produto da deformacao temos a propagacao de ondas dentro do tubo.
Claramente isto tem um paralelo com o escoamento dentro das artérias, no
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Figura 6.17: Detalhe dos elementos que surgem na aplicacao de um filtro.

entanto, o escoamento nas principais artérias do corpo humano se encontra
em outros regimes. Particularmente, o comprimento das ondas dentro do
sistema cardiovascular é muito maior do que nos exemplos que veremos a
seguir. Contudo, estes casos nos permitem entender como o modelo responde
frente a modificagoes nas caracteristicas que o definem.

6.3.1 Escoamento em um tubo

O primeiro caso de estudo consiste de um tubo sobre o qual se impoe uma
determinada vazao que varia no tempo sobre o extremo esquerdo. Para tra-
balhar com este exemplo é preciso abrir o modelo que se encontra no diretério
denominado Exercises1D/Pipe/. Ali ha varios modelos 1D de um tubo com
diferentes caracteristicas. O caso que utilizaremos como base, isto é como
padrao, serd o que estd no diretério Exercises1D/Pipe/00.Basic Elas.
Com o sistema HeMoLab fazemos o procedimento de abrir um modelo como
explicado antes e carregamos o modelo por meio do arquivo Basparam.txt
como se mostra na Figura [6.18 Nessa mesma figura se mostra o esquema
do tubo e a condicao que existe sobre o valor do fluxo no contorno esquerdo.
Para visualizar a condicao que existe sobre o fluxo deve-se clicar encima da
esfera vermelha que se encontra no extremo esquerdo, e no painel de cont-
role clicar no botao Plot Heart Curve. Uma janela aparecera que é um
grafico XY que no eixo Y estd o valor da pressao em funcao do tempo que
estd no eixo X. Por ultimo é preciso especificar o que acontece na outra ex-
tremidade do tubo. Neste caso colocou-se uma condicao tal que as ondas sao
completamente refletidas por essa extremidade.

Para visualizar as propriedades do segmento dentro do qual escoa o flu-
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Figura 6.18: Abertura e esquema do exemplo de escoamento em um tubo.
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ido basta clicar encima do segmento e no painel de controle sao listadas
as propriedades geométricas e mecanicas daquele segmento como se vé na
Figura[6.19] Ali podemos apreciar o comprimento do segmento, o nimero de
elementos no qual o segmento esta dividido, o raio do lumen do segmento,
a espessura da parede arterial, a propriedade da elastina e a propriedade do
coldgeno, dentre outros parametros fisicos.
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Figura 6.19: Visualizacao de propriedades do segmento.

Caso de analise 1.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Pipe/00.Basic_Elas

Neste primeiro exemplo realizaremos em primeiro lugar a simulagao do caso
padrao exatamente na forma em que ele foi aberto. A simulacao é feita como
explicado anteriormente, isto é usando a interface com o simulador numérico.
Para tanto se configura a simulacao por meio da interface correspondente.
Ali veremos nas diferentes abas o seguinte:

Aba Model Configuration: (ver Figura[6.20(a)]) Aqui configuramos a for-
mulagao matematica empregada, as propriedades do sangue (massa es-
pecifica e viscosidade) e as caracteristicas gerais da constituicdo da
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parede arterial, isto é o tipo de modelo empregado. Neste caso va-
mos selecionar a op¢ao Least Squares e colocar Density e Viscosity
iguais a 1 e 0, respectivamente.

Aba General Configurations: (ver Figura[6.20(b)])) Aqui configuramos os
parametros que definem a discretizacao temporal, dizer se estamos con-
tinuando de uma simulagao anterior e estabelecer parametros de con-
vergéncia para as variaveis fisicas. Neste caso vamos apagar o valor que
ha em Number of Time Steps e vamos configurar ainda Time Step
e Final Time nos valores 0.0025 e 3, respectivamente, e vamos apertar
o botao Calculate Time Parameters. Automaticamente aparecera
Number of Time Steps igual a 1200 que é o nimero de passos de
tempo para os quais havera uma saida de dados. Também nesta aba
vamos configurar Subrelaxation Parameter igual a 1.

Aba Solver Configurations: (ver Figura|6.20(c)|) Aqui configuramos o mé-
todo de resolucao do sistema de equagoes resultante além de outros
parametros associados ao condicionamento do sistema. Neste caso,
nesta aba vamos deixar configurado do jeito que esta originalmente.

Aba IO Options: (ver Figura|6.20(d)) Aqui configuramos a cada quantos
passos de tempo sao escritos os resultados no arquivo de saida, onde
serao gerados os arquivos correspondentes ao modelo e se vamos gerar
todos ou somente uma parte dos arquivos. Neste caso configuramos
File Output igual a 10 com o que teremos, dos 1200 passos de tempo,
s6 120 passos de tempo no arquivo de saida. Isto é devido a que 1200
ocupariam muito espaco e sao necessarios no calculo mas nao na visu-
alizacao. Finalmente configuramos em Path a localizacao dos arquivos
que serao gerados para a simulacao. Como sugestao crie estes arquivos
perto do diretério em que o modelo foi originalmente aberto. Por ultimo
aperte o botao Generate Solver Files. Apds a geracao dos arquivos
uma mensagem deve aparecer na caixa que se encontra a direita deste
botao.

Depois de finalizar a configuragao é preciso executar a simulagao para o
qual, como dito antes, usamos a interface com o simulador numérico, sendo
necessario simplesmente apertar o botao do meio que aparece na interface
como se vé na Figura [6.11] Enquanto acontece a simulac¢ao o sistema per-
manece bloqueado, e o desbloqueio se da quando termina a execugao e os
dados sao automaticamente carregados no sistema. Isto ¢ indicado através
de um aviso (veja a Figura . Se os dados estao corrompidos, seja porque
a simulacao nao foi bem sucedida ou porque houve qualques outro inconve-
niente um aviso também ¢é dado.

Agora estamos em condicoes de visualizar os resultados. Para isto habili-
tamos o modo de andlise de resultados e selecionamos, no painel de controle,
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Figura 6.21: Aviso de dados carregados com sucesso.
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as quantidades que queremos que aparecam nos graficos. Neste caso deix-
amos selecionada a pressdo (deixar clicado em Pressure) e acrescentamos
a vazao (clicar em Flow Rate). Logo clicamos encima do segmento no
primeiro ponto que achamos de interesse. Na Figura [6.22| mostra-se o grafico
criado pelo sistema no ponto escolhido e com as variaveis selecionadas. Para
selecionar outros pontos basta continuar clicando encima do segmento e os
resultados serao adicionados ao grafico até um maximo de 5 pontos. Cada
ponto ¢é graficado com uma cor que o identifica e a referéncia é dada pelo
nimero com o qual denominamos a tal ponto.

Opgoes para mudar as dimensoes do grafico, escalas, desligar alguns
graficos ou resetar o grafico estao disponiveis neste modo de anélise de resul-
tados e sao de facil uso.

) 215 20 53X st erontons Toue: S0 ] 35¢) st o | P e e e [ R
71| 0w i o] @] ] 1] o Il @)

Figura 6.22: Visualizagao de resultados em diferentes pontos.

Neste exemplo, vemos que a curva que estamos impondo sobre o extremo
esquerdo ¢é transportada quase sem sofres alteracoes significativas em sua
forma (ver Figuras e[6.22). Isto ¢ devido a que estamos considerando
que o fluido nao possui viscosidade, além de estarmos considerando que a
parede do tubo tem um comportamento puramente elastico.

Caso de andlise 2.

Diretério relacionado: Exercises1D/Pipe/01.Basic_ElasF2

Suponhamos agora que desejamos realizar uma modificacao nos parametros.
Por exemplo, queremos aumentar a rigidez da parede aumentando o valor
da propriedade que define a elastina. Modifiquemos o modelo apresentado
no anterior, denominado Caso de andlise 1. Para isto devemos mudar o
modo do HeMoLab para o modo de edicao de segmentos segundo explicado
anteriormente. Logo, selecionamos o segmento clicando encima e no painel
de controle vamos até a casa correspondente ao valor Elastin. No pequeno
menu selecionamos Other e escrevemos o valor de elastina desejado, neste
caso o valor original era 2e+5 = 2-10° e mudaremos para 4e+5 = 4-10°. Para
efetivar a mudancga ¢é preciso descer ainda no painel de controle e apertar o
botao Update Elements. Com isto a mudanca foi finalmente introduzida
no modelo. Na Figura [6.23] se observa a sequéncia aqui comentada.
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Figura 6.23: Modificacao do valor de elastina da parede do tubo.

A simulacao deste novo modelo segue a mesma sequéncia de passos que a
seguida anteriormente no Caso de andlise 1. Isto é, usando a interface com o
simulador, os parametros sao os mesmos que foram usados anteriormente e se
devem gerar os arquivos em um diretoério correspondente a este novo modelo.
Logo se executa a simulagao, se carregam automaticamente os dados e se
visualiza como se vé na Figura[6.24]
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Figura 6.24: Resultados para o modelo com valor de elastina aumentado.

Na Figura[6.24] se mostram as varidveis pressdo e vazao em alguns pontos.
Veja que agora aparece uma reflexao da onda na extremidade da direita que
é o resultado da condicao que fora imposta de reflexao total. Isto ocorre
nos dois pontos selecionados que estao mais a direita no segmento, os quais
enxergam a onda chegar a extremidade direita e sair novamente em direcao da
extremidade esquerda. Além disso, observe que, no tempo da simulagao que
era 0 mesmo tempo que o usado no Caso de andlise 1 (lembre que o tempo
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final da simulagao deve ser 3), neste caso a onda viajou mais distancia ao
longo do tubo, conseguindo chegar e refletir-se e comegar a viajar em sentido
oposto. Isto é devido a que o aumento no valor de elastina implica um
aumento na velocidade de propagacao das ondas, isto é a propagacao da
informacao dentro do tubo. Com efeito, veja a equacao e note que ao
aumentar a elastina um fator r a velocidade de propagacao das ondas no
tubo aumenta um fator /r.

Caso de andlise 3.

Diretério relacionado: Exercises1D/Pipe/03.Basic_Visco

Neste caso queremos modelar um comportamento viscoelastico na parede do
tubo. Isto implica que além da elastina devemos colocar um comportamento
viscoso. Comegemos a modificar o modelo apresentado no Caso de andlise
1. Para isto, como antes, mudamos o modo do HeMoLab para o modo de
edi¢ao de segmentos como explicado anteriormente. Selecionamos o segmento
clicando encima e no painel de controle vamos até a casa correspondente ao
valor Viscoelasticity. Ali coloquemos o valor 2e+4 = 2 - 10*. Em seguida,
aperte o botao Update Elements para que a mudanca seja introduzida no
modelo. A Figura |6.25| mostra este processo.
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Figura 6.25: Incorporacao de viscoelasticidade no modelo da parede.

Ao modificar o valor da viscoelasticidade aparece outro parametro im-
portante na caracterizacao da constituicao da parede do tubo, que é um
coeficiente denominado Viscoelastic Angle. Este parametro se encontra
na parte inferior do painel de controle e é funcao do valor da elastina e do
valor de viscoelasticidade configurados. Esse valor é uma medida relativa da
razao elastina/viscoelasticidade. Maior esse valor, mais viscoelasticidade hé
na parede do tubo.

Neste caso o processo para realizar a simulacdo segue os mesmos pas-
sos que o Caso de andlise 1 menos por uma pequena modificacao que é a
seguinte. Na interface do simulador, na aba Model Configuration mu-
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damos a formulacao matematica que antes era Least Squares, e agora deve
ser Least Squares — Viscoelastic. Na Figura [6.26] se observa esta al-
teracao. O resto é idéntico ao Caso de andlise 1, tanto na configuracao da
interface, como na realizagao da simulacao e finalmente na visualizacao dos

resultados.
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Figura 6.26: Formulacao matematica no caso com viscoelasticidade.

Apoés a simulagao, os resultados sao carregados automaticamente sendo
visualizados como se vé na Figura|6.27) apds a selecao dos pontos de interesse
de acordo ao explicado anteriormente.
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Figura 6.27: Resultados para o modelo com viscoelasticidade.

A Figura[6.27) mostra como varia a pressao e a vazao ao longo do tempo
em alguns pontos do tubo. Neste caso, em comparacao com o anterior, se
observa que a forma da onda nao foi preservada, mas ela sofreu um processo
de suavizagao a medida que foi se propagando através do tubo. Este efeito
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¢ o resultado da acao viscosa da parede arterial. Isto é, o comportamento
viscoeldstico introduz uma dissipagao de energia no sistema que faz com que
haja uma difusao das ondas de pressao e vazao.

Caso de analise 4.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Pipe/05.Basic_Col

Agora vamos introduzir um elemento mais na modelagem da parede que é
o colageno e faremos isto sobre o modelo do Caso de andlise 1. Devido a
que sempre estamos impondo uma condicao de fluxo, neste caso a presenca
de colageno significarda um aumento do valor maximo de pressao alcancado
dentro do tubo como serd visto a seguir. Como sempre, a partir do Caso
de andlise 1 pomos o sistema HeMoLab no modo de edi¢ao por segmentos
e selecionamos o segmento. No painel de controle configuramos os seguintes
parametros Elastin Colagen, Coefficient A (valor de €., ver Capitulo ||
e Coefficient B (valor de ¢, ver Capitulo [5) nos valores le+6 = 1 - 106,
0.0176 e 0.405, respectivamente, como mostrado na Figura|6.28] e logo aperte
o botao Update Elements para introduzir a mudanca no modelo.
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Figura 6.28: Incorporacao de colageno no modelo da parede.

Com isto, resta passar pela interface com o simulador antes de fazer
a simulagao. Este passo é idéntico ao Caso de andlise 1 (veja os passos
ali seguidos). Ou seja, na interface com o simulador se configuram todos
os parametros da mesma forma que Caso de andlise 1 a fim de gerar os
arquivos em um diretorio associado a este novo modelo. Assim, a simulacao
¢ executada e os dados se carregam automaticamente e sao visualizados como
na Figura [6.29

Observe na Figura[6.29 que o valor da pressao aumenta consideravelmente
produto da rigidez proporcionada pelas fibras de coldgeno. Isto também se
traduz em um aumento da velocidade com a qual se propagam as ondas, o
que se puede apreciar nas reflexoes observadas na mesma figura. Contrari-
amente ao que acontece com o caso de aumento da elastina, o aumento da
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Figura 6.29: Resultados para o modelo com coldgeno.

velocidade de propagacao das ondas é complexo de ser caracterizado devido
a que depende do modelo (intrinsecamente nao linear) das fibras de colageno.

Caso de analise 5.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Pipe/07.Tapper_Elas

Neste exemplo vamos modificar o raio e a espessura do tubo sob anadlise.
Usando o Caso de andlise 1 como ponto inicial ativamos o modo de edigao
por segmentos e selecionamos o segmento. No painel de controle clicamos na
caixa Properties Interpolation Type e selecionamos Linear. Com isto
abrimos a possibilidade do modelo assumir diferentes valores de raio e espes-
sura ao longo do segmento, variando de forma linear dentro do segmento a
partir de valores setados para os extremos proximal e distal. Automatica-
mente poderemos observar as propriedades geométricas nos locais proximal
e distal como se vé na Figura [6.30] Assim sendo, nas propriedades distais
denominadas Radius e Wall Thickness configuramos os parametros nos
valores 0.50 e 0.05, respectivamente, e depois aperte o botao Update Nodes
para introduzir a mudanc¢a no modelo.

Os resultados neste caso se véem na Figura onde se observa que existe
um aumento continuo da pressao ao longo do tubo devido a diminuicao do
raio do mesmo. Isto também se manifesta através da diminuicao da pressao
nos pontos logo depois da onda passar. Também se aprecia que hd uma fragao
do fluxo que retorna devido a que existe uma reflexao continua produto da
conicidade do tubo.

Caso de andlise 6.
Diretério relacionado: Exercises1D/Pipe/09.MultiTapper_Elas
Aqui o objetivo é modificar a configuragao do modelo, e para isto vamos ver
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Figura 6.30: Modificagao do raio e da espessura do tubo.
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Figura 6.31: Resultados para o modelo com diminuicao do raio e espessura.
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como editar a geometria do modelo visto no Caso de andlise 1 dividindo
o segmento em quatro segmentos menores os quais possuirao propriedades
geométricas diferentes. Vamos proceder como segue. Em primeiro lugar,
com o sistema HeMoLab sempre no modo de edicao de segmentos, sele-
cionamos o segmento e colocamos as seguintes propriedades no painel de
controle Length igual a 75 e Number of Elements igual a 375. Também
selecionamos Linear na caixa Properties Interpolation Type e configu-
ramos os parametros distais Radius e Wall Thickness nos valores 0.20 e
0.02, respectivamente. Os valores proximais nao sao alterados. Finalmente
atualizamos estas modificacoes no modelo através do Update Nodes. Isto
pode ser visto na Figura[6.32], onde apds atualizar as propriedades se observa
que o comprimento do segmento diminui conforme configurado. A seguir
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Figura 6.32: Modificacao da geometria do segmento.

vamos introduzir outro segmento continuando o segmento que existe. Para
isso existe uma barra na parte inferior da area de trabalho. Nesta barra se-
lecionamos o segundo botao que nos permite adicionar segmentos conforme
explicado na Figura|6.33] Para adicionar o segmento de fato temos que man-
ter apertada a tecla “a” durante o processo de desenhar o novo segmento.
Assim, pressionando “a” clicamos encima do extremo direito do segmento
existente e arrastamos, por exemplo, na diregao horizontal (poderia ser na
direcao vertical ou qualquer outra, por que?). Ao soltarmos o novo segmento
é criado como se vé na Figura [6.33] O préximo passo é a configuragiao do
segmento ora criado. Para isto selecionamos este novo segmento clicando
encima dele e, como antes, configuramos as seguintes propriedades: Length
igual a 75 e Number of Elements igual a 375 no painel de controle. Todos
0s segmentos os construiremos com estas mesmas caracteristicas. No entanto,
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Figura 6.33: Adicao de um novo segmento.

vamos mudar o raio e a espessura deste segmento. Para isso configuramos
os parametros proximais Radius e Wall Thickness nos valores 0.20 e 0.02,
respectivamente. Desta maneira, os valores proximais deste segmento casam
com os valores distais do segmento anterior o que implica que cada segmento
vai herdando as propriedades do segmento que estd na diragao proximal.
Além disso, os valores distais Radius e Wall Thickness sao configurados
nos valores 0.80 e 0.08, respectivamente. Finalmente atualizamos estas modi-
ficacoes no modelo através do Update Nodes. Por outro lado configuramos
as propriedades mecanicas do segmento para que sejam iguais as do primeiro
segmento. Assim, com o segmento selecionado vamos no painel de controle
até a casa denominada Elastin e no menu selecionamos Other e escreve-
mos o valor de elastina desejado que, neste caso, é 2e+5 = 2 - 10°. Também
vamos até as casas denominadas Viscoelasticity e Reference Pressure e
mudamos os valores para zero. Estas modificagoes devem ser feitas tanto na
extremidade proximal como na distal (pois estamos com propriedades que
variam linearmente ao longo do segmento). Como antes, para efetuar a mu-
danca devemos apertar o botao Update Elements. Todas estas agoes sao
mostradas na Figura Seguindo esta mesma sequéncia de passos va-
mos acrescentar dois segmentos mais no modelo. Tais segmentos possuem o
mesmo comprimento e nimero de elementos (75 e 375 respectivamente). En-
tretanto, vamos mudar o raio e espessura destes dois novos segmentos. Assim
sendo, o segmento 3 (que segue a continuagao do segmento 2) é configurado
como segue: raio proximal 0.8, espessura proximal 0.08, raio distal 0.5, es-
pessura distal 0.05. Por ultimo, o segmento 4 é configurado como segue:
raio proximal 0.5, espessura proximal 0.05, raio distal 1, espessura distal 0.1.
Finalmente, com relacao as propriedades da parede vamos configurar os dois
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Figura 6.34: Modificagao das propriedades do novo segmento.

segmentos adicionais de forma idéntica a como foi feito com o segmento 2.
Com estas modificacoes, veja que temos um modelo 1D cujo raio varia de
acordo com o que se mostra na Figura [6.35]

Para fazer a simulagao devemos seguir os passos como no Caso de andlise
1. Os parametros usados na interface com o simulador sao iguais aos que
foram usados antes, de forma a gerar os arquivos em um diretério correspon-
dente a este novo modelo. O seguinte passo é executar a simulagao apds a
qual os dados se carregam automaticamente. Os resultados se visualizam
como se vé na Figura [6.36] onde a janela dos graficos foi aumentada de
tamanho de forma a conseguir uma melhor visualizagao.

Observa-se na Figura que existe uma complexa interacao entre a
onda que viaja e as reflexdes que se geram a medida que a onda principal
avanga pelos segmentos de raios variaveis. A medida que a onda se propaga
ao longo do tubo, a velocidade de propagacgao, segundo a equacao de Moens—
Korteweg (ver equagao (|1.4)) ndo muda devido a que o quociente entre o
raio e a espessura se mantém constante (veja os parametros com os quais se
configurou o problema). Contudo, a propagagao se vé afetada principalmente
pela alteracao no raio dos segmentos, o que produz uma série de reflexdes que
interagem umas com as outras dando lugar a um padrao de fluxo que, fixado
um ponto, passa de positivo a negativo ao longo do tempo (o escoamento
muda de diregao ao longo do tempo). Este tipo de comportamento é carac-
teristico deste tipo de sistemas assim como dos sistemas nos quais existem
bifurcacoes ou mudancas bruscas de parametros.
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Caso de analise 7.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Pipe/11.TwoSegment _Elas

O objetivo deste exemplo é ver o que acontece quando introduzimos uma
variagao pronunciada das propriedades da parede. Em particular vamos al-
terar a elastina em uma parte do tubo. Como sempre, a partir do Caso de
andlise 1 e tendo habilitado o modo de edicao de segmentos selecionamos
o segmento. Colocamos as seguintes propriedades no painel de controle
Length igual a 150 e Number of Elements igual a 750. O resto fica da
forma que estd. Agora devemos adicionar um segmento. Para isto fazemos
igual a como explicado no Caso de andlise 6. Configuramos este segundo seg-
mento com os parametros Length igual a 150 e Number of Elements igual
a 750. Nao se mostra este processo por ser idéntico ao do Caso de andlise
6 anterior. Logo, selecionamos o segundo segmento e configuramos a casa
denominada Elastin no valor 8e+5 = 8-10°. Desta forma, na Figura se
mostra como ¢ a distribuicao de elastina ao longo do tubo com estas modi-
ficagoes. A configuracao da simulagao, através da interface com o simulador
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Figura 6.37: Introducao de uma descontinuidade no valor da elastina.

segue os passos dos exemplos anteriores. Depois de finalizar a simulacao os
resultados carregados sao visualizados como na Figura [6.38

Veja que, na presencga da descontinuidade, existe uma reflexao na onda
que incide na jungao entre os dois segmentos. Ainda na Figural6.38|se observa
uma diminuicao no fluxo apéds a descontinuidade devido a que parte do fluxo
estd retornando através do primeiro tubo (o da esquerda). Veja também
que como resultado disto se tem que a pressao aumenta no segmento onde
a elastina aumentou de valor. O motivo para a presenca das reflexoes é que
a impedancia caracteristica dos dois tubos é diferente. Dessa forma, a onda
incidente se encontra de repente com uma impedancia maior, o que produz
uma reflexdo na onda (s6 uma parte da onda atravessa a descontinuidade).
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Figura 6.38: Resultados para o modelo com descontinuidade na elastina.

Caso de andlise 8.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Pipe/14.Windkessel Elas

Considere o Caso de andlise 7 como ponto de partida. Ali o valor da elastina
foi modificado no segmento da direita. Agora vamos clonar os dois segmentos
e para isto selecionamos o segmento da direita e configuramos a casa denom-
inada Elastin no valor 2e+5 = 2 - 10°, que ¢ igual ao valor do segmento da
esquerda. Neste caso os dois segmentos sao iguais. Entretanto, vamos intro-
duzir um modelo 0D, o qual é denominado terminal Windkessel, na juncao
entre os dois segmentos. Com isto procuramos modelar a existéncia de uma
bifurcacao com um tubo que é considerado de forma condensada no modelo
(forma 0D). Para tanto selecionamos a junc¢ao entre os dois modelos como
se mostra na Figura [6.39] No painel de controle aparecem os parametros
correspondentes ao modelo 0D. Para configurar o terminal 0D vamos até as
casas Resistance 1 e Resistance 2 e colocamos o valor 10 em ambos. A
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Figura 6.39: Introducao de um terminal Windkessel na juncao.
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simulagao é feita do mesmo modo que antes por meio da interface com o
simulador e carregando automaticamente os resultados no sistema HeMoLab

(ver Figura [6.40)).
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Figura 6.40: Resultados para o modelo com modelo 0D Windkessel na jungao.

Assim, na Figura podemos ver os resultados da simulacao que nos
mostram como se comporta a pressao e o fluxo na presenca de um terminal
Windkessel na juncao entre os segmentos. Podemos ver que existem marcadas
diferencas antes e depois do terminal. De fato, o fluxo diminui notoriamente
ap6s o terminal produto da existéncia de uma derivagao (ou perda) de fluido
através do terminal. Algo similar acontece com a pressao, a qual diminui seu
valor apds o terminal. Isto é coerente com o fato da derivacao 0D aliviar o
escoamento pelo tubo da direita, o qual é idéntico ao tubo da esquerda pelo
qual circulava todo o fluxo.

6.3.2 Escoamento através de uma bifurcagao

Neste secao vamos analisar um sistema mais complexo devido a que envolve
trés segmentos os quais confluem a uma bifurcacao. Da mesma forma que
no caso anterior vamos impor uma vazao que varia no tempo sobre o ex-
tremo esquerdo. O modelo com o qual trabalharemos nesta parte esta no
diretorio denominado ExercisesiD/Bifurcation/. O caso que utilizare-
mos como base nesta nova situacao é o modelo se encontra no diretério
Exercises1D/Bifurcation/00.Basic_Elas. Assim sendo, abrimos o mod-
elo segundo explicado antes e o carregamos através do arquivo Basparam. txt.
Lembre que para visualizar a condicao que existe no contorno esquerdo deve-
mos clicar encima da esfera vermelha que se encontra no extremo esquerdo.
Logo, no painel de controle clicamos no botao Plot Heart Curve. Na
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Figura [6.41] observa-se o modelo aberto e a condigao sobre o contorno es-
querdo a qual ¢é igual ao caso visto na Secao Ao igual que antes, é
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Figura 6.41: Abertura do modelo de bifurcagao com trés segmentos.

preciso dizer o que acontece nas outras extremidades do tubo. Aqui colo-
camos condigoes tais que as ondas sao completamente refletidas por ambas
as extremidades.

Caso de andlise 9.
Diretoério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/00.Basic Elas
Deseja-se modelar o escoamento de um fluido através de uma bifurcacao.
Aqui vamos considerar que os trés segmentos possuem idénticas caracteristicas.
Confira que isto é de fato assim clicando em cada um dos segmentos e visu-
alizando suas propriedades, como se vé na Figura |6.42

Para realizar a simulagao temos que seguir os passos ja vistos na se¢ao
anterior no decorrer dos exemplos. Isto é, todos os parametros devem ser
configurados da mesma forma que no Caso de andlise 1. Assim, usando
a interface com o simulador configuramos a simulagao, a executamos e os
resultados sao carregados automaticamente no sistema HeMoLab. Estes re-
sultados podem ser visualizados selecionando pontos dentro do modelo como
explicado anteriormente, resultando no que se observa na Figura [6.43

Na parte superior da Figura [6.43| se mostram os resultados no segmento
antes da bifurcacao, onde se vé que a onda incidente sofre uma reflexao
parcial. Isto é devido a que a presenca dos dois segmentos a partir da bi-
furcacao modifica a impedancia caracteristica que a onda “enxerga”’. De
fato, as reflexdes na pressao sdo negativas (positivas no fluxo) devido a
que a impedancia dos segmentos a partir da bifurcacao é menor do que a
impedancia caracteristica de cada um dos segmentos por separado. Isto é
algo similar ao que ocorria no Caso de andlise 8 onde o terminal Wind-
kessel 0D tinha por objetivo modelar, através de uma representacao conden-
sada, um dos segmentos aqui considerados como 1D. Na parte inferior da
Figura se veem os resultados em cada um dos segmentos. Como os seg-
mentos sao idénticos os resultados sao idénticos desde que estejamos parados
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Figura 6.42: Bifurcacao com trés segmentos idénticos.

a mesma distancia a partir da bifurcacao. Veja que nao todo o fluxo passa
pela bifurcagao aos segmentos distais.

Caso de analise 10.
Diretoério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/01.Basic Radius
Neste segundo exemplo o objetivo é analisar o escoamento de um fluido
através da mesma bifurcacao, entretanto agora consideraremos que os seg-
mentos possuem raios diferentes. Esta situacao é mais préxima do que ocorre
no sistema arterial, onde as artérias vao diminuindo de tamanho a medida que
se avanga na direcao distal. Para isto modificaremos o modelo visto no Caso
de analise 9. Mudaremos o raio e a espessura dos dois segmentos que estao
apos a bifurcagao. Assim, no modo de edicao por segmentos, selecionamos
primeiro o segmento superior direito e, lembre-se, alteramos as propriedades
denominadas Radius e Wall Thickness, configurando os parametros nos
valores 0.50 e 0.05, respectivamente, e depois aperte o botao Update Nodes
para introduzir a mudanca nesse segmento. Depois, selecionamos o segmento
inferior direito configuramos os valores Radius e Wall Thickness em 0.75
e 0.075, respectivamente. Finalmente, aperte o botao Update Nodes para
introduzir a mudanga nesse segmento. A Figura mostra as modificagoes
aqui colocadas.

A simulacdo numérica é realizada empregando a mesma sequéncia de
passos vistos no Caso de andlise 1. Desta forma, apds carregar os resultados
no sistema HeMoLab, estes podem ser visualizados como se vé na Figura|6.45|
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Figura 6.43: Resultados para o modelo de bifurcagao com segmentos iguais.
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Na parte superior da Figura [6.45(se vé que a onda ao chegar a bifurcacao
sofre uma reflexao. No entanto, ao contrario do Caso de andlise 9, aqui a
reflexao esta invertida. Isto é, o pulso de pressao enxerga uma impedancia
significativamente maior que no caso anterior e portanto a reflexao da pressao
é positiva. Consequentemente, também o sinal da reflexao do fluxo é alterado.
Por outro lado, nos segmentos apds a bifurcagao o fluxo nao é igual devido a
que ambos os segmentos apresentam uma impedancia caracteristica diferente.
O motivo disto é a diferenca nos raios. Com efeito, é claro que ha resulta
mais dificil para o escoamento circular em um tubo com um raio menor do
que em outro.

Caso de analise 11.

Diretério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/02.Basic_Tapper

Aqui o objetivo é modificar a geometria dos segmentos se forma a modelar
o escoamento através de tubos com conicidade. Esta situagao é ainda mais
préxima do caso do sistema arterial. Ou seja, as artérias, além de diminuir de
tamanho a medida que se avanca na direcao distal apés cada bifurcacao, pos-
suem uma conicidade caracteristica. Para levar a cabo isto vamos proceder
de forma completamente analoga ao Caso de andlise 5, onde vimos como
realizar a modificacao do raio e da espessura de um determinado segmento
(as propriedades variavam em um dado segmento). Portanto, a partir do
Caso de andlise 9 vamos configurar os raios proximais e distais de cada um
dos trés segmentos conforme detalhado a seguir. No segmento da esquerda
o raio proximal e a espessura proximal sao mantidos nos valores originais
1.0 e 0.1, respectivamente, enquanto que o raio distal e a espessura distal
configuram-se nos valores 0.5 e 0.05, respectivamente. No segmento supe-
rior da direita o raio proximal e a espessura proximal sao iguais aos valores
distais do segmento da esquerda, isto ¢, 0.5 e 0.05, respectivamente, e por
sua vez o raio distal e a espessura distal configuram-se nos valores 1.0 e 0.1,
respectivamente. Finalmente, no segmento inferior da direita o raio proximal
e a espessura proximal também sao iguais aos valores distais do segmento da
esquerda, isto é, 0.5 e 0.05, respectivamente, e o raio distal e a espessura
distal configuram-se nos valores 0.5 e 0.05, ou seja que as propriedades nao
se modificam ao longo deste segmento. A Figura mostra como resulta a
bifurcacao produto das conicidades. Posteriormente realizamos a simulacao
numérica através da mesma sequéncia de passos vistos no Caso de andlise
1 e visualizamos os resultados dentro sistema HeMoLab como se observa na
Figura [6.47]

Na parte superior da Figura se veem os resultados no segmento
proximal, onde podem ser diferenciadas facilmente dois tipos de reflexoes as
distribuidas, devido a conicidade do segmento, e as locais, devido a bifurcacao
e a descontinuidade na impedancia caracteristica. Isto também se manifesta
nos segmentos distais como se observa na parte inferior da Figura[6.47} Veja



6.3. Exemplos de analise 173

HeMolLab 1.0 <2>

FEile Edit View Select Source Filter Mindow Help
o @\ 0
3 Y's) at Z
[E fsekotion
@ Basparam bt
Tuber0
@ Warps0
Parameters| Display | Infornation
s set views va N
Je
I Cube Axes L
i Label pointias
Calor. X
coor by Propery =
F actor Color T
£ e |
p x
Representaton surtace =
terporaton Gouraud =
Point size 1
Line with ¥
Point I size Zmr
x
Translate: [0 o s it
Scale: 1 M M1 L
Orientation: 0 o Mo o
ongn [0 o o Ml || | B 2] 2] ) ] ] ] 3K surateat nterveniions Tools: S 4] 3| N i X
Opacity: |1 ) I =
4 > 5] 8]
[l ParaView

Figura 6.46: Conicidade nos segmentos da bifurcagao.

também como muda o comportamento de um segmento conico (segmento
superior) para um segmento reto (segmento inferior).

Caso de analise 12.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/03.Basic_Elas Dif
Neste ultimo caso desta secao vamos alterar uma das propriedades que define
o modelo de parede em cada tubo. Assim, modificaremos o valor da elastina,
colocando nos segmentos distais valores maiores de elastina. Isto também
esta relacionado com o observado no sistema arterial, onde as paredes arte-
riais sao mais rigidas a medida que avancamos na direcao distal. Para tanto
vamos seguir os mesmos passos pelos quais modificaAvamos o valor da elastina
no Caso de andlise 2. Assim, a partir do Caso de andlise 9 vamos config-
urar a elastina em cada segmento como segue. No segmento da esquerda a
elastina ¢ mantida no valor original 2e+5 = 2-10°. No segmento superior da
direita a elastina é aumentada para 4e+5 = 4-10°, enquanto que no segmento
inferior da esquerdaa elastina toma um valor 8e+5 = 8- 10°. Na Figura[6.48]
se mostra como fica a configuracao do modelo 1D com relacao ao valor da
elastina. Logo, levamos adiante a simulacao numérica usando os passos para
a configuragao ja vistos no Caso de andlise 1, e visualizamos os resultados
como se observa na Figura [6.49]

Veja na parte superior da Figura[6.49 que no segmento proximal emergem
reflexdes a partir da bifurcagao. Embora tenhamos mantido os raios idénticos
nos trés segmentos, as reflexoes sao o resultado dos valores de elastina difer-
entes. Com efeito, seria possivel estudar alguma combinacao de valores de
elastina (ou mesmo valores de raios e espessuras) tal que nao se produzam
reflexdes (ver exercicio). Por outro lado, na parte inferior da Figura se
veem duas coisas. Em primeiro lugar que a distribuicao do fluxo nao esta
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Figura 6.47: Resultados para a bifurcagao com segmentos conicos.
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Figura 6.48: Valores de elastina nos segmentos da bifurcacao.

identicamente balangada, pois vai mais fluxo pelo segmento superior. Por
outro lado, a velocidade de propagacao das ondas ¢é diferente, o que se pode
ver claramente ao comparar os pontos que se encontram alinhados sobre a
direita dos segmentos distais (pontos marrom e rosa). Isto também é o resul-
tado da diferenca no valor da elastina, o que implica de forma direta em uma
mudanca na velocidade de propagagao das ondas por cada segmento apods a
bifurcagao.

6.4 Modelo 1D do Sistema Cardiovascular

Nesta se¢ao vamos trabalhar com diferentes modelos do sistema cardiovas-
cular humano. Embora sejam diferentes, todos estes modelos estao baseados
em um tnico modelo derivado a partir de [§], e que foi empregado como base
(o modelo que serd visto na Segao a partir do qual foram realizadas
simplificagbes e foram derivados outros modelos mais simples (modelos que
veremos nas Secoes . As caracteristicas gerais deste modelo se
condizem com as caracteristicas das artérias sistémicas vistas no Capitulo
(ver Tabela . Também, no modelo que utilizaremos como padrao, as
caracteristicas do sistema sao tais que o coracao ejeta um fluxo médio de
5.6 It/min, e a pressao média é 100 mmHg. Com estas caracteristicas o
sistema foi calibrado de forma que a distribuicao do fluxo nos diferentes dis-
tritos arteriais esteja de acordo com dados da literatura. Em todo caso, a
analise destas caracteristicas sera parte dos exercicios propostos para esta
parte do estudo. Também, como caracteristica comum empregaremos, a
menos que seja explicitamente indicado, um batimento cardiaco com periodo
igual a 0.8 sec que corresponde a 75 batimentos por minuto. A nao ser que
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Figura 6.49: Resultados para a bifurcacao com alteracao nos valores de
elastina.
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seja explicitamente indicado o contrario, utilizaremos um modelo no qual as
paredes arteriais estdo compostas de elastina e misculo liso (comportamento
eldstico/viscoelastico). A inclusdo do efeito das fibras de coldgeno ¢é deixada
para certos exercicios.

6.4.1 Etapa 1 do modelo

Comecemos com a versao mais simples do modelo 1D do sistema cardiovas-
cular que denominaremos Ftapa 1. Para isto empregamos o modelo que se
encontra no diretério Exercises1D/Tree/Stagel. Uma vez aberto este mod-
elo o enxergamos na area de trabalho como se mostra na Figura Nessa
figura se vé que somente temos parte da artéria aorta modelada como 1D. O
resto dos segmentos foi condensado a modelos 0D via terminais Windkessel,
como se indica na mesma figura.
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Figura 6.50: Etapa 1 do modelo 1D e terminais para simular vasos ausentes.

Como dito, os valores das resisténcias de cada terminal e das complacéncias
estao calibrados para estarem de acordo com as caracteristicas globais do sis-
tema arterial. A ejecao cardiaca é imposta na raiz da aorta e pode ser vista
clicando na esfera vermelha da mesma forma que se fazia com os casos da
Se¢ao [6.3.1] Isto se mostra na Figura[6.51] Veja que o periodo do batimento
cardiaco é de 0.8 segundos.

Aqui faremos a simulacao sem realizar qualquer modificacao sobre o mod-
elo 1D que temos recebido como dado. Para configurar a simulacao procede-
mos através da interface com o simulador. Neste caso do modelo do sistema
cardiovascular vamos utilizar os seguintes parametros. Para isto lembre que
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Figura 6.51: Ejecao cardiaca imposta no modelo 1D.

devemos passar por quatro abas onde se estabelecem diferentes parametros
relacionados com o simulador. Assim sendo, na aba Model Configura-
tion escolhemos a formulacao matematica Least-Squares — Viscoelas-
tic, e deixamos Density e Viscosity nos valores padroes 1.04 e 0.04, re-
spectivamente, pois estes valores sao os usualmente empregados para mod-
elar o sangue. Na aba General Configurations apagamos o valor que
héd em Number of Time Steps e vamos configurar Time Step e Fi-
nal Time nos valores 0.0025 e 2.4, respectivamente, e vamos apertar o
botao Calculate Time Parameters. Isto nos indica que estaremos sim-
ulando trés batimentos cardiacos. Automaticamente terd aparecido Num-
ber of Time Steps igual a 960. Ainda nesta aba configuramos Subrelax-
ation Parameter igual a 1. Na aba Solver Configurations deixamos tudo
do jeito que esta. Finalmente na aba IO Options estabelecemos File Out-
put igual a 2 com o que teremos, dos 960 passos de tempo, s6 480 passos de
tempo no arquivo de saida. Por tltimo definimos em Path a localizacao onde
serao gerados os arquivos que se usarao na simulacao e apertamos o botao
Generate Solver Files para criar os arquivos. Veja a Secao para
uma descricao um pouco mais detalhada destas configuragoes. A Figura|6.52
mostra como devem resultar cada uma das abas apods ter configurado o mod-
elo.

Apos realizar a simulagao o modelo nos entrega os resultados que se ob-
servam na Figura[6.53] Veja dois fatos salientaveis. O primeiro é que o pulso
de pressao sofre uma alteragao ao longo de seu percurso pela aorta. Isto
estd associado a diversos fatores, entre eles o fato de existirem terminais 0D
Windkessel que modelam o resto das artérias sistémicas e o fato da aorta ir
mudando suas caracteristicas (somente as caracteristicas geométricas variam
neste caso). O segundo aspecto que vale a pena remarcar é que o fluxo na raiz
da aorta (ponto e curvas verdes) é consideravelmente maior do que na aorta
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Figura 6.52: Configuracao da simulagao no modelo do sistema arterial.
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abdominal (ponto e curvas cinzas). Evidentemente isto é devido & perda de
fluxo nas derivacoes dos temrinais 0D, ou seja na alimentacao das artérias
sietémicas da cabeca, dos bracgos e dos érgaos.

Além disso, podemos observar que no sistema arterial nao acontece o que
viamos, por exemplo, na Se¢ao[6.3.1} Ali, as ondas viajavam e demoravam um
tempo a alcangar todos os pontos da tubulacao. Neste caso, pode-se verificar
que a velocidade de propagacao é tal que ao longo de um batimento cardiaco
as ondas percorrem quase todo o comprimento da aorta, estabelecendo uma
complexa interacao entre ondas viajando no sentido proximal-distal e ondas
viajando no sentido distal-proximal.
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Figura 6.53: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 1.

Para concluir com este modelo vejamos o que acontece quando mudamos
a ejegao cardiaca. Mais especificamente vamos reduzir o fluxo de 5.6 1t /min
a 5.0 It/min. Para realizar isto procedemos como segue. No modo de edigao
selecionamos o terminal que corresponde ao coragao e, no painel de controle,
apertamos o botao Add Function. Com isto vamos procurar um arquivo
onde se encontra descrito o “novo coracao”. Este arquivo possui um formato
especifico (o qual vocé nao precisa aprender por enquanto), mas no presente
exemplo vamos ao diretério Exercises1D/Tree/ e selecionamos o arquivo
Pump501tmin.txt. Para concluir a mudanca devemos apertar o botao Up-
date Heart. Para sua informagcao, a ejecao cardiaca com a qual trabalhamos
inicialmente se encontra no mesmo diretério e no arquivo Pump561tmin. txt.
Esta sequéncia de passos se mostra na Figura [6.54]

Finalmente realizamos a simulacao seguindo exatamente os mesmos pas-
sos que antes. Os resultados sao carregados automaticamente e podem ser
vistos como na Figura [6.55] Observam-se varias mudancas nos resultados.
Por um lado aparentemente é preciso empregar mais do que trés batimen-
tos para alcancar o estado periddico. Por outro lado o valor da pressao cai
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Figura 6.54: Mudanca da ejegao cardiaca no modelo 1D Etapa 1.

com respeito ao caso anterior. Isto é porque o valor do fluxo caiu, e como
a resisténcia se manteve entdo o produto resisténcia vezes fluxo da como
resultado uma pressao média menor. Em outras palavras, é preciso menos
pressao para fazer circular uma vazao que é menor, frente ao mesmo tipo de
oposigao (veja que as caracteristicas das artérias e dos terminais permanece-
ram invariantes).
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Figura 6.55: Resultados no modelo Ftapa 1 com outra ejecao cardiaca.

Com motivo de poder realizar alguns dos exercicios propostos vamos de-
screver como extraimos os resultados e lidamos com eles para algum tipo de
calculo externo como, por exemplo, o calculo do valor médio de uma dada
quantidade. Primeiro vejamos como extrair um grafico de resultados obti-
dos com o HeMoLab. Considere que temos os resultados carregados e temos
selecionado alguns pontos de interesse como se vé na Figura [6.56 Temos
duas ferramentas disponiveis, uma é a gravacao da imagem que esta sendo
visualizada, o que é feito com o botao Save, apds selecionar o diretorio onde
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a imagem serd armazenada e dar um nome a imagem. Por outro lado, o
botao Export Results nos permite extrair os resultados que estao sendo
visualizados em um arquivo de texto onde os mesmos se agrupam por colu-
nas. Assim, no caso da figura teremos a extracao de dois arquivos, chamados
Node_175.txt e Node 97.txt (estes sdo os dois nds que foram selecionados
ao clicarmos no modelo) onde na primeira coluna estd o tempo, na segunda
coluna a pressao e na terceira coluna o fluxo. Desta maneira é possivel, por
exemplo, calcular o valor médio do fluxo ao longo de algum periodo de tempo
fazendo as contas em uma planilha tradicional.
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Figura 6.56: Extracao de resultados para andlise.

6.4.2 Etapa 2 do modelo

Nesta se¢ao vamos ver um modelo 1D do sistema cardiovascular que denom-
inaremos Etapa 2 e que inclui outros segmentos desconsiderados na FEtapa
1. O diretorio de trabalho é Exercises1D/Tree/Stage2, donde abrimos
o modelo como ja sabemos e o visualizamos como se vé na Figura [6.57]
Além da artéria aorta, estamos acrescentando alguns segmentos correspon-
dentes a bifurcacgao iliaca e as artérias cardtidas, dentre outras. Ou seja, aqui
comecamos a introduzir outros segmentos como modelos 1D, enquanto que,
a partir de um determinado local, as artérias sao condensadas a um tnico
ponto, empregando um modelo 0D Windkessel nesses pontos, segundo se vé
na mesma figura. Aqui é possivel fazer uma comparacao entre os valores das
resisténcias e complacéncias atribuidas aos terminais com o modelo da FEtapa
1. Estes valores sao tais que ambos os modelos sao equivalentes no sentido de
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terem a mesma resisténcia sistémica total e a mesma complacéncia. Isto re-
sulta fundamental na anélise e comparacgao de resultados entre dois modelos
1D diferentes do sistema arterial.
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Figura 6.57: Etapa 2 do modelo 1D e terminais para simular vasos ausentes.

Neste caso, a ejecao cardiaca empregada é a mesma que a usada na Etapa
1 e pode ser visualizada seguindo os passos explicados na secao anterior.
Lembre que o periodo é de 0.8 segundos. Nesta secao simularemos este mod-
elo que foi fornecido sem realizar modificagoes. A configuracao segue os mes-
mos passos que no caso da Ftapa 1 (volte e revise esta fase de configuragao na
segao anterior). Aqui, escolheremos um local para gerar os arquivos diferente
do local escolhido para a Ftapa 1. Assim sendo, na simulacao se calculam os
resultados que se apresentam nas Figuras e[6.59

Na Figura [6.58 se mostra o pulso cardiaco em dois locais da aorta,
na artéria carétida e na iliaca. Ao igual que no modelo Etapa 1, aqui
também podemos observar o aumento de pressao sistélico. Por outro lado,
na Figura se mostra nao s6 o pulso de pressao, mas também o fluxo em
trés locais diferentes. Observe que, embora o pulso de pressao tenha um valor
médio aproximadamente constante, o valor médio do fluxo em cada ponto
varia enormemente. Isto se deve ao valor das resisténcias que possuem os
vasos periféricos modelados como 0D, pois com esses valores é que se leva a
cabo a distribuicao do fluxo ao longo do sistema arterial.

Neste caso vamos fazer a seguinte modificagao. Vamos alterar a morfolo-
gia da ejecao cardiaca. Ou seja, vamos manter o fluxo médio em litros por
minuto que o coracao ejeta, porém vamos mudar a velocidade com que se
produz o aumento de valor no fluxo (a derivada no tempo) ao longo da sistole
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Figura 6.58: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 2. Pulso de
pressao.

Figura 6.59: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 2. Pressao e
fluxo.
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e da diastole. Para isto, com o modo de edicao habilitado selecionamos o ter-
minal do coracao. Vamos ao painel de controle e, como na secao anterior,
apertamos o botao Add Function. Assim, procuramos o arquivo Nome. txt
onde esta a nova curva de ejecao cardiaca. Este arquivo esta no diretorio
Exercises1D/Tree/. Finalmente devemos apertar o botao Update Heart
para atualizar o modelo. Estes passos sao iguais aos vistos na se¢ao anterior.
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Figura 6.60: Mudanca da ejecao cardiaca no modelo 1D FEtapa 2.

A simulagao é feita conforme a configuracao vista na segao anterior. Os
resultados do modelo sao mostrados nas Figuras e[6.62] Veja que o pulso
de pressao varia significativamente ao termos modificado a forma da ejecao
do coragao. Isto estabelece que as caracteristicas do pulso cardiaco sao alta-
mente dependentes da condi¢ao de entrada do sistema, o que evidentemente
é um resultado esperado. Em particular, ao comparar estes resultados com
os obtidos com a ejecao cardiaca anterior se observam diferencas apreciaveis
nas proximidades do valor médximo de pressao durante a sistole, assim como
nos tempos nos quais ocorre o maximo sistélico e o dicrotic notch. Em efeito,
o periodo no qual o fluxo na raiz adrtica é negativo é diferente da primeira
ejecao para a segunda, o que causa uma alteracao na re-elevacao do valor de
pressao apoés a sistole. Na secao de exercicios se complementam estas andlises
com casos de estudo.

6.4.3 Etapa 3 do modelo

Nesta terceira parte introduzimos um modelo 1D do sistema cardiovascular
que camamos Ftapa 3. Este modelo acrescenta sofisticacao devido a que héa
mais vasos arteriais que sao introduzidos como modelos 1D com respeito ao
modelo Ftapa 2. O diretério de trabalho aqui é Exercises1D/Tree/Stage3.
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Figura 6.61: Resultados no modelo Etapa 2 com outra ejecao cardiaca. Re-
sultados na aorta.
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Figura 6.62: Resultados no modelo Etapa 2 com outra ejecao cardiaca. Re-
sultados na cardtida e na iliaca.
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A abertura do modelo e sua visualizacao, que seguem os caminhos ja expli-
cados, apresentam-se na Figura Observe que a complexidade da rede
dos vasos nas extremidades aumentou significativamente. Isto nos permite
estudar o pulso cardiaco em regioes antes desconsideradas do modelo, como
por exemplo na artéria radial, na mesentérica ou na carotida externa. Na
Figura[6.63]se sinalizam estes trés segmentos em particular. Da mesma forma
que com os modelos anteriores, a partir de um determinado local o modelo
1D é condensado a um unico ponto. Como ja sabemos, esse tinico ponto tem
a funcao de responder por todos os vasos arteriais, arteriolas e capilares que
se encontram na direcao distal. A calibracao dos valores destes terminais
segue os linhamentos empregados nos modelos anteriores. Ao contrario das
Figuras e [6.57, aqui somente podemos mostrar alguns dos elementos
0D usados como terminais ja que o nimero de terminais comeca a aumentar
consideravelmente.
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Figura 6.63: Etapa 3 do modelo 1D e terminais para simular vasos ausentes.

A ejecao cardiaca que utilizaremos é usada nos modelos Etapa 1 e Etapa
2. Para este modelo é preciso especificar, dentre outros parametros, as pro-
priedades da elastina e do musculo liso para cada um dos vasos levados em
conta. O mesmo comentério vale para os raios e as espessuras das artérias.
Na Figura [6.64] apresentamos os valores de elastina e do raio que foram
atribuidos a cada artéria ao longo de todo o sistema.

Assim como antes, primeiro fazemos a simulagao deste modelo na forma
em que foi fornecido. A configuracao da simulacao é exatamente igual aos
casos anteriores (veja isto nas duas segoes anteriores). A obtencao dos re-
sultados agora é um pouco mais demorada devido ao aumento de segmentos
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Figura 6.64: Valores de elastina e raio ao longo do modelo Etapa 3.

arteriais, o que implica que deveremos calcular un ntimero maior de valores
de pressao, fluxo e drea em todo o sistema arterial para cada instante do
batimento cardiaco. No entanto, o sistema, apods finalizar a simulagao, car-
rega automaticamente os resultados no modelo, e podemos assim visualiza-los

conforme as Figuras e
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Figura 6.65: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 3. Pulso de
pressao.

Na Figura se apresentam as curvas do pulso de pressao no arco
aortico, na aorta abdominal e na artéria popliteal. Veja que aqui podemos ir
além do analisado nos casos anteriores. Com efeito, podemos estudar como é
o aumento de pressao sistélica no pulso ao chegar a artéria popliteal, aspecto
que era impossivel com os modelos vistos nas etapas anteriores.

Por sua vez, na Figura [6.66] se mostram as curvas de pressdo e fluxo na
artéria cardtida interna, na mamaria interna e na braquial. Veja como ¢ in-
teressante o fato de podermos analisar como é o pulso nas diferentes regioes
do sistema arterial, e pesquisar para poder entender o motivo de cada uma
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Figura 6.66: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 3. Pressao e
fluxo.

destas curvas. Evidentemente, a poténcia desta ferramenta supera ampla-
mente o que podia ser feito em todos os modelos vistos antes. Veja que a
distribuicao do fluxo é mais dificil de analisar. Em geral, os dados forneci-
dos na literatura estabelecem valores para, por exemplo, as extremidades
inferiores, entretanto, nada dizem a respeito de quanto se vai pela artéria
profunda ou pela artéria tibial posterior. Isto constitui parte do exercicio
arduo de pesquisa no processo de calibracao do modelo 1D.

O que faremos agora € realizar uma modificagao no modelo e comparar
alguns resultados. A seguir eliminaremos o comportamento viscoelastico das
artérias, isto implica que as consideraremos como se nao tivessem musculo
liso. Para isto utilizaremos uma ferramenta que serd vista na Secao [6.5.1}
Explicaremos brevemente como fazer isto, no entanto va até essa secao a
fim de buscar uma expliacao mais detalhada sobre a ferramenta. Coloque o
sistema HeMoLab no modo de edigao por sub-arvore (como visto no inicio do
capitulo) e selecione a raiz da aorta de forma que a selagao atinja todo o sis-
tema como se vé na Figura Logo, no painel de controle (aqui é onde vocé
deve consultar a Sec¢ao se posicione na caixa denominada Viscoelas-
ticity e coloque um zero, segundo se mostra na mesma Figura Este
valor sera multiplicado por todos os valores de viscoelasticidade da arvore
(pois este fator afeta de maneira multiplicativa a propriedade em questao),
removendo o musculo liso do sistema completo, o que é feito apds apertar o
botao Update Selected Elements. Vocé pode conferir que este valor foi
efetivamente zerado selecionando algumas artérias e visualizando este valor
no painel de controle.

A configuracao da simulacao é quase idéntica. Existe uma tnica modi-
ficacao a ser feita com respeito a formulagao matematica que serd empregada.
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Figura 6.67: Selecao de todo o sistema arterial e eliminagao do misculo liso.

Assim, na configuracao da aba Model Configuration selecionamos a op¢ao
Least-Squares como se mostra na Figura [6.68|
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Figura 6.68: Formulacao matematica no caso sem viscoelasticidade.

Logo que a simulagao foi finalizada e os dados carregados podemos anal-
isar e comparar os resultados com relacdo ao caso anterior (com musculo
liso). Veja na Figura que o pulso de pressao tem agora um compor-
tamento mais oscilatério, como se houvesse componentes de alta frequéncia
nas ondas. Com efeito, estas componentes sao dissipadas pelo musculo liso,
dando resultados mais suaves. Embora isto, observe que as principais carac-
teristicas continuam sendo capturadas. Ao mesmo tempo podemos distinguir
algumas diferencas como, por exemplo, o maior valor de pressao no dicrotic
notch neste caso puramente elastico ou a diminuicao do valor de pressao logo
apos a sistole nas areas periféricas do sistema, o qual é o resultado de uma
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descontinuidade mais pronunciada no valor da pressao logo antes do dicrotic
notch.

IR SRR

Figura 6.69: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 3. Pulso de
pressao sem viscoelasticidade.

Na Figura mostramos os resultados obtidos em outros locais do sis-
tema arterial. Veja que o comportamento é mais ruidoso também nas curvas
de fluxo. Um estudo interessante a ser realizado é acerca da dependéncia do
pulso de pressao e das velocidades de propagacao com a viscoelasticidade.
Isto sera deixado como exercicio.
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Figura 6.70: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 3. Pressao e
fluxo sem viscoelasticidade.
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6.4.4 Etapa 4 do modelo

Por tltimo, nesta segao apresentaremos o modelo mais completo do sistema
cardiovascular construido com o sistema HeMoLab. Modelos mais complexos
sao possiveis, entretanto voce devera ter notado o aumento da complexidade
na fase de calibracao do modelo ao incrementar o nimero de vasos consid-
erados no sistema arterial. Evidentemente este modelo possui todas as car-
acteristicas dos modelos das etapas anteriores e acrescenta distritos arteriais
ainda menores posicionados na periferia do modelo Etapa 3. Aqui trabal-
haremos com o diretério Exercises1D/Tree/Stage4. Para abrir o modelo
usamos o procedimento ja explicado. Na Figura|6.71| vemos a topologia deste
sistema arterial assim como salientamos os vasos que foram adicionados na
representacao.
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Figura 6.71: Etapa 4 do modelo 1D e vasos incorporados.

Empregaremos a ejecao cardiaca usada nos modelos Ftapa 1, Etapa 2 e
FEtapa 3. Na fase de calibracao observe que é preciso fornecer ao modelo
as caracteristicas da parede arterial em cada um dos vasos modelados, assim
como o comprimento, raio e espessura de cada distrito arterial. Por exemplo,
na Figura [6.72| mostramos os valores de elastina e do raio com os que foram
calibradas as artéria do sistema.

O primeiro passo serd realizar a simulacao do modelo empregando os
dados originais deste. A simulacao é feita igual que nas secOes anteriores.
Entretanto, a fase de simulacao propriamente dita serd mais demorada ainda
devido a que o nimero de incégnitas aumentou. Em particular, devemos,
além do feito nos modelos anteriores, calcular a pressao, o fluxo e a area
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Figura 6.72: Valores de elastina e raio ao longo do modelo Etapa 4.

nos vasos incorporados neste modelo mais completo. Assim sendo, apés
finalizada a simulacao o resultados sao carregados de forma automaética no
sistema HeMoLab, como se mostra nas Figuras e
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Figura 6.73: Resultados no modelo do sistema arterial Ftapa 4. Pulso de
pressao.

A Figura [6.73] mostra como evolui o pulso cardiaco ao longo da artéria
aorta. Esta andlise também podia ser realizada com os modelos anteriores,
obtendo conclusoes similares sobre a resposta do sistema arterial perante a
ejecao cardiaca. Em particular foram selecionados trés pontos ao longo da
artéria aorta (arco aértico, aorta tordcica e aorta abdominal). Desta maneira
poderiamos comparar estes resultados com os modelos anteriores e ver como
é o comportamento do pulso a medida que vamos adicionando elementos na
descricao do sistema.

Na Figural6.74] foram selecionados distritos arteriais localizados nas regioes
periféricas nao presentes nos modelos vistos nas se¢oes anteriores. Novamente
salientamos o fato de podermos estudar como o pulso arterial avolui ao longo
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Figura 6.74: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 4. Pressao e
fluxo.

do sistema a partir da raiz da aorta até as regioes periféricas do sistema.
Relembrando, estes locais eram considerados simplesmente como modelos 0D
nos modelos anteriores, fazendo com que seja impossivel obter informagoes
adicionais sobre, por exemplo, a velocidade de propagacao das ondas, ou
sobre os valores maximos e minimos de pressao e fluxo nesses distritos.

Agora nesta segunda parte vamos estudar uma edicao da arvore arte-
rial que visa a aumentar a complacéncia de todos os terminais dos leitos
periféricos em uma ordem de magnitude. Para isto vamos proceder como
segue. Vamos usar uma ferramenta que veremos na Se¢ao[6.5.1] Selecionamos
todo o sistema arterial a partir de clicar na raiz da aorta da forma que se
mostra na Figura [6.75] No painel de controle véa até a configuracao denom-
inada Capacitance e coloque o valor 20 (veja Figura m Este fator sera
aplicado a todos os terminais que estao na direcao distal a partir do ponto
selecionado (portanto todo o sistema) de forma multiplicativa. Para efetuar
a mudanc¢a no modelo devemos apertar o botao Update Selected Termi-
nals.

A configuracao da simulagao é exatamente igual ao caso anterior, da
mesma forma que a simulacao. Logo, os resultados sa carregados e visual-
izados como se mostra na Figura[6.76] Nessa figura mostramos os resultados
em trés locais similares aos analisados no caso anterior (caso normal). Ali
pode observar-se que o pulso de pressao arterial ¢ modificado de forma sig-
nificativa, sobre tudo na fase prévia ao maximo de pressao sistolica. Veja
que as reflexdes se superpoem de forma diferente ao caso anterior, e esta
mudanga no padrao das mesmas traz como consequéncia uma alteracao de
toda a hemodinamica do sistema.

De maneir andloga, a Figura [6.77 apresenta os resultados nos locais mais



6.4. Modelo 1D do Sistema Cardiovascular 195

.0

Clicamos na raiz da aorta
ﬁ”ﬁfrrr’f para selecionar todo o sistema | Al a s |2 |

o i

Multiplicative factor =l

Figura 6.75: Selecao de todo o sistema arterial e aumento da complacéncia
dos terminais.
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Figura 6.76: Resultados no modelo do sistema arterial Ftapa 4. Pulso de
pressao para aumento de complacéncias.
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distais do sistema. Novamente foram tomados os resultados em locais sim-
ilares aos anteriormente analisados. Veja que nestas regioes periféricas as
alteragoes no pulso de pressao e no fluxo sao mais notorias. Isto se deve
a que as modificagoes foram feitas nos leitos periféricos (onde mudamos as
complacéncias), perto dos distritos ora comentados.
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Figura 6.77: Resultados no modelo do sistema arterial Etapa 4. Pressao e
fluxo para aumento de complacéncias.

6.5 Edicao avancada de um modelo 1D

Nesta secao veremos como efetuar a edigao do modelo empregando ferramen-
tas mais avancadas. Tais ferramentas permitem dois tipos de operagoes: (i)
alterar de forma automética um grande nimero de segmentos arteriais e (ii)
simular a existéncia de estados do sistema arterial derivados de patologias
bem como de procedimentos cirurgicos. Para isto dispomos de dois modos
ja vistos na Secao [6.2.2) o modo de edigao por sub-arvores e o modo de
simulacao de patologias. Ambos os modos sao descritos a seguir.

6.5.1 Edigao por sub-arvores

Com este modo habilitado no sistema HeMoLab podemos introduzir modi-
ficagoes em todos os segmentos arteriais que estao na direcao distal a partir
de um determinado ponto. Suponhamos que temos um modelo determinado
(como o modelo Etapa 4 visto antes) e que desejamos alterar alguma pro-
priedade, seguindo um padrao de modificacao, em todas as artérias de um
dos bragos. Para isto selecionamos no modelo o ponto (o extremo de algum
segmento sinalizado por um ponto amarelo) a partir do qual serd efetuada a
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modificagao. A Figura[6.78 mostra este processo onde se realiza a sele¢ao da
sub-arvore correspondente ao braco.
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Figura 6.78: Selecao das artérias na sub-arvore do brago.

Vejamos que informagoes aparecem no painel de controle ao termos feito
alguma selecao como, por exemplo, a das artérias do braco da Figura [6.78|
Na Figural6.79) observamos que para essa dada sub-drvore temos as seguintes
informagbes (sempre referidas a sub-arvore selecionada): (i) a resisténcia
equivalente, (ii) a complacéncia equivalente, (iii) o maior e o menor raio
de um segmento e (iv) a maior e a menor espessura de um segmento. Os
dados da resisténcia equivalente e da complacéncia equivalente jogam papeis
muito importantes de forma a calibrar um modelo 1D, sobre tudo na fase de
definir a distribuicao do fluxo. Veja ainda que com esta ferramenta podemos
verificar as caracteristicas gerais (resisténcia e complacéncia equivalente) do
sistema completo sé selecionando a raiz da aorta.

Outra modificacao que podemos fazer na sub-arvore do modelo, ou even-
tualmente no modelo todo (selecionando a raiz da aorta) é na discretizacao
espacial feita em cada segmento arterial. Nao foi dito muito, mas lembre
que cada segmento é constituido por elementos. O nimero de elementos que
compoe cada segmento é dado no modelo original, mas ele pode ser mudado
(diminuido ou aumentado). Para fazer isto se faz o seguinte, suponhamos
que queremos reduzir o nimero de elementos em um fator 4 (4 vezes menos
elementos por segmento). A Figura mostra que devemos ir no painel
de controle até o menu Refine Method e escolher De-Refine (se o caso
fosse de aumentar o niimero de elementos deveriamos escolher Refine). Logo
vamos e configuramos o valor do parametro Value em 4 e aplicamos a mu-
danca com o botao Apply. Neste caso estamos modificando o refinamento
de todos os segmentos do modelo, o que se vé na Figura [6.81]
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Figura 6.79: Informagoes no painel de controle no modo de edigao por sub-
arvore.
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Figura 6.80: Modificagao do ntiimero de elementos em uma sub-arvore.
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Figura 6.81: Diferenca no niimero de elementos no modelo 1D.

Por 1ltimo, outra modificacao que podemos realizar é nos parametros
que governam o comportamento de todos os terminais que se encontram na
direcao distal a partir de um ponto assim como também as propriedades da
parede arterial nos vasos localizados distalmente. Isto deve ser feito através
da modificagao da caixa correspondente ao parametro no painel de controle.
Na Figura [6.82] mostramos em detalhe estes elementos quando se pretende
modificar alguma caracteristica das artérias das pernas.

A modificacao de um parametro em questdao pode ser feita da seguinte
maneira: através de um fator que multiplicard o valor atual pelo fator in-
dicado (os parametros nos quais nao se especifica nada assume-se um fator
multiplicativo unitério), ou por meio de um valor fixo especificado que sub-
stituird o valor original. No primeiro caso devemos escolher Multiplica-
tive factor no menu, e no segundo a escolha é Fixed property value.
Finalmente, de acordo com a sub-arvore que foi modificada, e tendo definido
as mudancas, devemos apertar o botao Update Selected Terminals e o
botao Update Selected Segments.

Com isto conseguimos ajustar o modelo rapidamente para simular um
amplo leque de cendrios entre os quais podemos mencionar a simulagao de
aging aumentando a elastina de todo o corpo (isto também poderd ser feito
com uma ferramenta disponivel no modo de simulacao de patologias) ou sé
de uma parte, vasoconstricao e vasodilatacao, etc. Alguns destes exemplos
serao explorados nos exercicios propostos.
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Figura 6.82: Detalhe do painel de controle na edicao por sub-arvore.

6.5.2 Simulacao de patologias

Finalizaremos este capitulo referido ao sistema HeMoLab apresentando um
conjunto de ferramentas destinadas a simulacao de situagoes que podemos
chamar de “extraordinarias” com relacao a configuracao dos parametros no
modelo 1D do sistema arterial. Com estas ferramentas poderemos simular de-
terminadas condigoes as quais se encontra sujeito os sistema sob a introducao
de um stent, ou a presenca de um aneurisma ou estenose.

Para habilitar estas ferramentas devemos colocar o sistema no modo de
simulagao de patologias (veja a Se¢ao . Os exemplos serao apresentados
encima do modelo 1D denominado FEtapa 4. Na Figura [6.83 se mostra que
as ferramentas que serao aqui descritas estao localizadas na parte inferior
direita do ambiente HeMoLab.

Veja que ha seis botoes cada um dos quais tem uma funcao especifica
como se indica na Figura [6.84] De esquerda a direita o primeiro botao ¢é
usado para simular a colocagao de um clip em um determinado ponto do
sistema. O segundo botao é usado para simular a presenca de um stent em
uma regiao de um dado vaso por meio do enrigecimento daquele local no
vaso. O terceiro simula a presenca de uma estenose através do estreitamento
do vaso arterial em questao, enquanto o quarto faz o contrario simulando a
presenca de um aneurisma por meio do aumento da area do vaso. O quinto
botao emprega-se para simular (sem a necessidade de passar pelo modo de
edigdo de sub-arvore) o fenomeno de aging, o que se consegue aumentando
a rigidez das artérias. Finalmente o ultimo botao serve para eliminar as
intervengoes feitas com as ferramentas anteriores.
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Vejamos dois exemplos. No primeiro queremos colocar um clip na artéria
iliaca. Procedemos com a ferramenta correspondente como mostrado na
Figura onde o ponto azul sinaliza a presenca do clip. O modelo agora
estd configurado de forma tal que nao havera suprimento de sangue através
daquele local.
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Figura 6.85: Colocagao de um clip na artéria iliaca.

A configuragao e realizacao da simulacao é idéntica aos casos anteriores.
Entretanto os dados devem ser carregados externamente e vejamos o mo-
tivo disto. Ao colocar um clip estamos eliminando parte do sistema onde
nao desejamos fazer a simulacao. Assim, nos arquivos gerados pelo sistema
HeMoLab os segmentos arteriais na direcao distal a partir do clip nao sao
considerados. Assim sendo, para visualizar os dados devemos abrir o mod-
elo 1D ora gerado (com vérios segmentos eliminados) e devemos carregar os
resultados empregando o botao Load Data.

Na Figura [6.87| podemos apreciar os resultados que o modelo com clip
nos fornece. Observe que a estrutura das reflexdes na aorta abdominal difere
do caso normal de forma significativa. Além disso, o valor médio da pressao
arterial sobe devido a que agora a resisténcia do sistema completo aumentou
e o fluxo imposto permaneceu invariante. Vale a pena mencionar que aqui
nao temos colocado um mecanismo de regulacao de forma a restaurar o valor
de pressao média no valor do caso normal.

No segundo exemplo suponhamos que queremos simular a presenca de
uma estenose. Para isto utilizamos a ferramenta ja apresentada (terceiro
botao) e selecionamos o ponto no modelo onde se encontrard a érea es-
tenosada. Na Figura [6.88] vemos como este ponto ¢ identificado clicando
encima de um segmento arterial. Depois que selecionado, no painel de cont-
role aparecem elementos relacionados a estenose que devem ser configurados.
Assim, o proximo passo é especificar qual o comprimento do vaso que estd
estenosado e a severidade da estenose medida em termos da porcentagem da
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Figura 6.86: Reabertura de modelo simulado com clip com segmentos elimi-
nados.

Figura 6.87: Resultados do modelo simulado com clip na artéria iliaca.
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reducao da drea do vaso com relagdo a drea em condigoes normais (veja a
Figura [6.88). Para criar de fato a estenose devemos apertar o botao Up-
date. Nesse momento a por¢ao do segmento afetada pela estenose muda de
cor, como se vé na Figura [6.89
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Figura 6.88: Procedimento para criacao de uma estenose.
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Figura 6.89: Visualizagao da 4drea com a estenose.

Neste caso os resultados da simulagao nao sao apresentados devido a que
o processo de configuracao da simulacgao, realizacao da simulagao e carga de
dados segue os procedimentos ja comentados de forma exaustiva.
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6.6 Lista de exercicios

Ao longo do Capitulo [5|e do presente capitulo foi apresentado um modelo 1D
para modelar o escoamento de um fluido em tubos deformaveis. Com estes
modelos vimos, em uma primeira fase, como se é possivel simular o escoa-
mento em um tubo dada uma condigao imposta sobre a fronteira assim como
também o escoamento em um arranjo de tubos que formam uma bifurcacao.
Em segundo lugar foram apresentados diferentes estagios da construgao de
um modelo 1D do Sistema Cardiovascular Humano. A manipulagao de tais
modelos é feita inteiramente dentro do sistema HeMoLab desenvolvido no
Laboratério Nacional de Computacao Cientifica. Aos efeitos de complemen-
tar a assimilagao dos conceitos e para fixar as ferramentas do sistema HeMo-
Lab, a seguir sao fornecidos diferentes exercicios que tém por objetivo auxiliar
ao estudante/usudrio no uso destes modelos matematicos/computacionais.
Em cada exercicio se indicam os diretorios relacionados onde se encontram
os modelos ja construidos.

6.6.1 Exercicios para o escoamento em um tubo

Nesta parte fazemos trabalhamos com um modelo de um tnico tubo 1D pelo
qual estabelecemos o escoamento de um fluido impondo uma condigao no
contorno esquerdo do tubo (extremidade esquerda) como feito na Segao6.3.1]
Todos os exercicios se encontram realizados no diretério Exercises1D/Pipe/.

Exercicio 1.

Diretério relacionado 1: Exercises1D/Pipe/00.Basic_Elas

Diretoério relacionado 2: Exercises1D/Pipe/01.Basic _ElasF2

Diretério relacionado 3: Exercises1D/Pipe/02.Basic_ElasF4

Repita o exemplo visto no Caso de andlise 1 no inicio da Se¢ao [6.3.1] Logo,
sobre este modelo modifique o valor da elastina do tubo, dobrando seu valor
(repetindo o feito também na Segao com o Caso de andlise 2), de forma
a simular o enrigecimento do tubo pelo qual circula o fluido. Finalmente,
quadruplique o valor da elastina e realize a simulacao. Compare os resultados
e comente sobre a velocidade com que se propagam as ondas dentro do tubo.

Exercicio 2.

Diretoério relacionado 1: Exercises1D/Pipe/03.Basic_Visco

Diretoério relacionado 2: Exercises1D/Pipe/04.Basic _ViscoF2

Repita o exemplo do Caso de andlise 3 para incorporar viscoelasticidade
na parede do tubo do modelo 1D. Logo, modifique o valor do parametro de
viscoelasticidade dobrando seu valor. Realize a simulacao e compare os re-
sultados obtidos nos casos com viscoelasticidade e sem viscoelasticidade (ver
exercicios anteriores), comentando sobre o efeito da presenga e do aumento



206 Capitulo 6. HeMoLab: Laboratorio de Modelagem em Hemodinamica

deste parametro.

Exercicio 3.

Diretoério relacionado 1: Exercises1D/Pipe/05.Basic _Col

Diretorio relacionado 2: Exercises1D/Pipe/06.Basic_ColF2

Repita o exemplo apresentado no Caso de andlise 4 no qual se considera a
presenca de colageno na parede do tubo do modelo 1D. Ao igual que nos casos
anteriores, modifique o valor do parametro elastico do colageno dobrando
seu valor. Realize a simulagao, compare os resultados obtidos nos casos com
colageno e sem colageno (ver exercicios anteriores) e comente sobre o aumento
de pressao e a velocidade com que se propagam as ondas dentro do tubo.

Exercicio 4.

Diretério relacionado 1: Exercises1D/Pipe/07.Tapper_Elas

Diretorio relacionado 2: Exercises1D/Pipe/08.Tapper_Elas Visco_Col
RRepita o exemplo visto no Caso de andlise 5 onde se modela o escoa-
mento de um fluido em um tubo conico. Depois, neste caso modifique
os parametros correspondientes de forma a acrescentar viscoelasticidade e
colageno na parede arterial. Para isto siga os passos dos exercicios ante-
riores com relacao a modificacao das propriedades da parede de forma a
incluir comportamento viscoelastico e comportamento nao linear devido ao
coldgeno. Utilize os valores das propriedades mecanicas da viscoelasticidade
e do colageno usados no Caso de andlise 3 e no Caso de andlise 4.

Exercicio 5.

Diretorio relacionado 1: Exercises1D/Pipe/09.MultiTapper Elas
Diretério relacionado 2: Exercises1D/Pipe/10.MultiTapper_Elas Tapper
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 6 onde se considera que o segmento
esta dividido em quatro segmentos menores cada um dos quais possui car-
acteristicas geométricas particulares (entretanto com parametros da parede
idénticos). Analise os resultados e justifique o comportamento observado.
Logo, modifique o valor da elastina em cada um dos quatro parametros
como segue (numeracdo de esquerda a direita): elastina no segmento 1:
Se+4 = 5 - 10% elastina no segmento 2: 2e+5 = 2 - 10°, elastina no seg-
mento 3: le+5 = 1-10°, elastina no segmento 4: 4e+5 = 4 - 10°. Compare
os resultados com o caso de elastina constante em todo o segmento, veja e
comente sobre a velocidade de propagacao das ondas em cada um dos quatro
segmentos.

Exercicio 6.

Diretério relacionado 1: Exercises1D/Pipe/11.TwoSegment Elas
Diretdrio relacionado 2: Exercises1D/Pipe/12.TwoSegment _ElasF4
Diretério relacionado 3: Exercises1D/Pipe/13.TwoSegment _Elas Visco
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Repita o exemplo visto no Caso de andlise 7 onde se considera que o tubo
possui dois segmentos cada um dos quais tem uma propriedade da elastina da
parede determinada, sendo que na juncao entre os dois segmentos o valor da
elastina sofre uma descontinuidade. Analise os resultados e justifique a pre-
senga de reflexdes. Logo, modifique o valor da elastina no segundo segmento
quadruplicando seu valor e compare os resultados. Compare as reflexdes em
cada caso e analise a velocidade de propagacao da onda no segundo seg-
mento. Finalmente, volte ao caso com valor da elastina sem quadruplicar e
acrescente viscoelasticidade com um parametro igual a 25e+2 = 25 - 10%.

Exercicio 7.

Diretorio relacionado 1: Exercises1D/Pipe/14.Windkessel Elas
Diretério relacionado 2: Exercises1D/Pipe/15.Windkessel Elas Desc
Diretoério relacionado 3: Exercises1D/Pipe/16.Windkessel Elas Resist
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 8 onde se analisou a influéncia
de um terminal 0D tipo Windkessel na juncao entre dois segmentos de pro-
priedades idénticas. Analise e justifique os resultados, comentando sobre a
presenca de reflexoes apesar dos dois segmentos serem idénticos. Em segundo
lugar faca o seguinte, modifique o valor da elastina no segmento da direita
para 4e+5 = 4 - 10° e refaca a simulacao. Compare os resultados e comente
sobre a magnitude das reflexdes que agora surgem. Depois volte ao caso
onde ambos os segmentos sao idénticos e modifique agora o valor das duas
resisténcias que estao no modelo 0D de Windkessel, colocando o valor 1 em
ambas. Volte a realizar as comparacoes e justifique os resultados. Tente jus-
tificar os resultados utilizando a analogia do terminal 0D com um tubo 1D
que se encontra bifurcando a partir da juncao. Finalmente, altere os valores
das resisténcias de forma que o fluxo que continua pelo segmento da direita
seja a metade do fluxo que chega a jungao (observe que este é um processo
iterativo onde deverd ajustar as resisténcias mediante um processo de prova
e erro).

6.6.2 Exercicios para o escoamento através de uma bi-
furcacao

Aqui trabalharemos com um modelo 1D que contém trés segmentos os quais
formam uma bifurcacao. Estabelece-se o escoamento de um fluido impondo
uma condigdo no contorno esquerdo do tubo (extremidade esquerda) como
feito na Se¢ao [6.3.2] Neste caso, todos os exercicios se encontram realizados
no diretorio Exercises1D/Biurcation/.

Exercicio 1.
Diretério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/00.Basic_Elas
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 9 onde se estudou o escoamento
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de um fluido através de uma bifurcacao. Comente os resultados e estabeleca
uma analogia entre este caso e o Caso de andlise 8. Com os resultados mecga
a velocidade de propagagao das ondas em cada segmento (distancia viajada
pela onda dividida pelo tempo que levou em viajar tal distancia). Compare
este valor com a féormula de Moens-Korteweg.

Exercicio 2.

Diretoério relacionado: Exercises1D/Bifurcation/01.Basic_Radius
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 10 onde analisamos o caso no qual
os segmentos apos a bifurcagao possuem propriedades geométricas diferentes.
Analise e justifique os comportamentos observados, sobre todo no tocante
a distribuicao do fluxo depois da bifurcacao. Faga uma analogia com um
modelo 0D com relagao aos valores das impedancias caracteristicas de cada
segmento dizendo, qualitativamente como devem ser as impedancias de forma
a termos a distribuicao de fluxos observada nos resultados do modelo 1D.

Exercicio 3.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Bifurcation/02.Basic_Tapper
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 11 onde se considera que os
segmentos possuem conicidade. Justifique o comportamento das reflexoes
neste caso. Em particular, comente sobre os tipos de reflexdes observados:
reflexoes distribuidas e reflexdes localizadas em um ponto. Ainda, explore as
diferencas entre os resultados no segmento distal conico e no segmento distal
reto analisando o que acontece apds a onda passar por um determinado ponto.

Exercicio 4.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Bifurcation/03.Basic_Elas Dif
Repita o exemplo visto no Caso de andlise 11 onde se estuda o escoamento
através de uma bifurcacao na qual ha segmentos com valores de elastina
diferentes. Comente os resultados e analise em particular a distribuicao de
fluxo apds a bifurcagao. Justifique o aparecimento de reflexoes a pesar de
estarmos em uma situacao onde todos os tubos possuem o mesmo raio. Rela-
cione os resultados com um modelo 0D equivalente e usando esta analogia
explique como a elastina afeta a impedancia caracteristica de cada segmento.
Ainda, a partir dos resultados meca a velocidade de propagacao das ondas
em cada segmento e compare este valor com a formula de Moens—Korteweg.
Por 1ltimo, encontre valores de elastina de forma que nao se produzam re-
flexdes no momento em que a onda atravessa a bifurcacao. Para isto serd
necessario proceder por tentativa e erro até encontrar valores que satisfacam
isto. Como medida pode considerar que “nao existem reflexoes” quando tais
reflexdes (curva de pressao por exemplo) possuem um valor maximo menor
do 5% valor méximo da onda incidente.
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6.6.3 Exercicios para o modelo 1D do Sistema Cardio-
vascular

Exercicio 1.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Repita o exemplo visto no modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa
1 onde se estuda o escoamento através de um sistema arterial composto
somente da artéria aorta e terminais 0D Windkessel para modelar o resto
das artérias. Verifique que o valor médio da pressao e do fluxo sao os es-
perados. Logo, confira que o valor da resisténcia sistémica esta dado pelo
valor de pressao dividido o valor de fluxo (cuidado com as unidades com as
que trabalha). Selecionando os diferentes segmentos que compoem o modelo,
explore os valores de elastina, viscoelasticidade raio e espessura dos vasos
com os quais foi configurado este sistema arterial. Veja como a aorta vai
diminuindo o raio e sua espessura. Calcule o quociente raio sobre espessura e
analise este quociente ao longo da aorta. Tente procurar dados na literatura
para validar a configuragao do modelo 1D. Caso encontre divergéncias altere
os valores correspondentemente e refaga a simulacao. Compare os resultados.

Exercicio 2.

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa I realize o seguinte
estudo. Com o resultado da simulacao do exercicio 1, calcule a distribuigao
do fluxo médio para as diferentes extremidades e 6rgaos como porcentagens
do fluxo médio na raiz da aorta. Procure na literatura dados que verifiquem
esta distribuigao. Caso encontre divergéncias proponha modifica¢oes nas re-
sisténcias dos terminais e refaga as simulagoes até chegar no resultado correto.
Além disso, calcule a velocidade de propagacao das ondas usando, por um
lado, a féormula de Moens—Korteweg e, por outro lado, medindo a velocidade
a partir dos resultados da simulacao. Compare os resultados. Como resulta
a velocidade de propagacao a medida que avancamos na aorta na direcao
distal?

Exercicio 3.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 1 realize o seguinte
estudo. Compare os resultados em diferentes locais da artéria aorta. Calcule
o valor médio da pressao em diferentes pontos da aorta. Logo, compare os
valores maximo e minimo do pulso de pressao em diferentes locais da aorta
e diga como resulta a variagao destes maximos e minimos com relagao a
variacao da pressao média, isto é, responda se a pressao média varia tanto
quanto os valores extremos que alcancga o pulso cardiaco em sistole e didstole.
Procure dados na literatura e verifique se o aumento de pressao sistolica
observado na solucao dada pelo modelo estd de acordo com estes dados.
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Faca o mesmo com a diminuicao do valor de pressao na didstole.

Exercicio 4.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 1 realize o seguinte
estudo. Veja que no caminho ao longo da aorta na direcao distal vao apare-
cendo diferentes elementos e/ou perturbagoes, os terminais 0D Windkessel
que modelam as artérias ausentes e a mudanca de raio e espessura na propria
aorta. Diga que tipo de reflexoes se esperam devido a estes elementos/perturbagoes
e tente caracteriza-los. A partir dos resultados da simulacao veja se é possivel
identificar a presenca de reflexdes no pulso arterial. Para isto compare os re-
sultados em diferentes pontos da aorta.

Exercicio 5.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado FEtapa 1 realize o seguinte
estudo. No exercicio 1 fizemos a simulacao de trés batimentos cardiacos.
Agora vamos simular 7 batimentos cardiacos. Para isto procedemos de forma
idéntica a como explicado antes, porém, mudamos o parametro Final Time
para 5.6. Automaticamente aparecera agora Number of Time Steps igual
a 2240. Faca esta simulagao e compare os resultados. Diga como resulta
0 escoamento a partir do terceiro batimento e conclua se é preciso ou nao
realizar a simulacao de mais do que trés batimentos de forma a alcancas
o estado periédico do sistema, mesmo tendo comecado de uma situacao de
repouso total (tudo estava quieto no inicio).

Exercicio 6.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Repita o exemplo visto no modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 2
onde se estuda o escoamento através de um sistema arterial que é uma versao
mais sofisticada que a vista no modelo Etapa 1. Como no exercicio 1, confira
o valor da resisténcia sistémica total do modelo. Analise a configuracao das
artérias adicionadas neste modelo, isto é, valores de elastina, viscoelasticidade
raio e espessura dos vasos. Em particular, a cada ramificagao da aorta analise
como varia o raio da prépria aorta assim como o do segmento que bifurca.
Por 1ltimo, compare os resultados obtidos com este modelo com os do modelo
Etapa 1.

Exercicio 7.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage2

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 2 realize o seguinte
estudo baseado na alteracao da ejecao cardiaca. Da mesma forma que tinhamos
duas curvas de ejegao proponha outras (no minimo 4 além das duas fornecidas
aqui) baseadas em dados da literatura tendo em conta que as curvas devem
manter o periodo 0.8 sec e o fluxo médio 5.6 It/min. Realize as simulagoes e
compare os resultados. Foque a andlise em pontos ao longo da aorta e estude
a posi¢ao do maximo sistolico, assim como a posicao do dicrotic notch.



6.6. Lista de exercicios 211

Exercicio 8.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 2 realize o seguinte
estudo. Apds feito o exercicio anterior, agora analise a dependéncia da forma
do pulso de pressao com respeito a taxa de mudanca temporal da curva
de ejegao na fase de crescimento sistélico. Com isto construa uma curva
que relacione o angulo da curva de ejecao com os principais elementos que
caracterizam o pulso arterial. Para esta andlise considere a ejecao cardiaca
chamada Pump561tmin. txt.

Exercicio 9.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 2 realize o seguinte
estudo. Para as duas ejegoes cardiacas consideradas (Pump56ltmin.txt e
Pump561tmin-dif.txt) compare a forma da curva de fluxo na artéria cardtida
e na artéria iliaca. Comparando estes resultados com a literatura estabeleca
qual o modelo que mais se aproxima das medicoes feitas em pacientes. Repita
a analise comparando os resultados no arco aértico e na aorta abdominal.
Exercicio 10.

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 2 realize o seguinte
estudo. Modifique o valor da elastina em todos os segmentos que compoem
a aorta, quadruplicando o valor e refaca a simulacao para o caso da ejecao
cardiaca Pump561tmin.txt. Compare o resultado com o caso que possui valor
de elastina original feito no exercicio 6. Compare os valores minimo e maximo
de pressao, e compare ainda o valor médio, e tire conclusoes. Logo, repita este
estudocom o modelo 1D FEtapa 1 e tire conclusoes. Compare os resultados
e diga qual dos dois modelos (Etapa 1, Etapa 2, ou ambos) representa mais
fielmente a situagao de enrigecimento das artérias (aqui temos enrigecido s
a aorta).

Exercicio 11.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Repita o exemplo visto no modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa
3 no qual o modelo 1D incorpora um numero de artérias significativamente
maior que nos modelos anteriores. Pesquise no modelo fornecido quais os
valores empregados na configuracao dos vasos arteriais, isto é elastina, vis-
coelasticidade, raio e espessura dos vasos. Compare os resultados obtidos
com este modelo com os dos modelos Etapa 2 e Etapa 1 e conclua sobre
a necessidade ou nao de incluir mais segmentos na descricao do modelo do
sistema arterial.

Exercicio 12.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 3 realize o seguinte
estudo. Estude em detalhe os resultados fornecidos pelo modelo nos seguintes
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locais: (i) artéria radial, (ii) artéria mesentérica e (iii) artéria carétida ex-
terna. Pesquise na literatura sobre as formas caracteristicas esperadas para
as curvas de pressao e fluxo nestes locais. Diga se o modelo consegue ou
nao reproduzir estes registros. Caso haja divergéncias nos resultados, iden-
tifique as diferencas e tente, a partir dos conhecimentos aquiridos, fornecer
um diagnéstico das deficiéncias do modelo. Um diagdstico poderia ser, por
exemplo, “o modelo tem um excesso da quantidade de musculo liso aparente-
mente necessaria pois os registros nao sao tao suaves quanto os resultados do
modelo”.

Exercicio 13.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 3 realize o seguinte
estudo. Repita a analise realizada onde foi eliminado o musculo liso do mod-
elo. Realize uma comparacao dos resultados escolhendo 5 locais diferentes
ao longo do sistema arterial. Logo, modifique o modelo original reduzindo a
viscoelasticidade gradativamente, isto é, multiplicando, por exemplo, pelos
fator 0.8, 0.6, 0.4 € 0.2. Realize a simulacao em cada caso e faga um estudo da
dependéncia do pulso de pressao com respeito ao valor da propriedade que
caracteriza o musculo liso. Ainda, compare as velocidades de propagacao
entre os modelos e com a férmula de Moens-Korteweg.

Exercicio 14.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 3 realize o seguinte
estudo. Modifique somente as propriedades dos segmentos que compoem a
aorta acrescentando o efeito das fibras de colageno. Configure o parametro
elastico do coldgeno no valor 4e+8 = 4-10% e os parametros €, e g9 nos valores
0.0175 e 0.41, respectivamente. Compare os resultados com o modelo sem
colageno. Analise o comportamento dos valores de pressao maxima, minima
e média. Logo, escolha dois locais além da aorta e copare os resultados com
o modelo original sem coldgeno. Estude qual o efeito que o coldgeno tem,
por exemplo, na artéria carétida.

Exercicio 15.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 3 realize o seguinte
estudo. Repita o feito no exercicio 7 onde foi estudada a sensibilidade das
curvas de pressao e fluxo com respeito a morfologia da ejecao cardiaca. Para
isto empregue as mesmas seis curvas usadas no exercicio 7 e compare 0s
resultados fornecidos pelo modelo Ftapa & com o modelo Ftapa 2.
Exercicio 16.

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 3 realize o seguinte
estudo. Analise como a circulacao sanguinea em toda a arvore é afetada
produto da falta da bomba cardiaca durante um periodo de tempo. Para isto
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proceda da seguinte forma. Selecione o terminal do coracao e escolha a curva
denominada PumpCut561ltmin. txt que estd no diretério Exercises1D/Tree/
como sendo a nova ejecao cardiaca. Ao visualizar esta curva poderd ver que
a situacao se corresponde com trés batimentos cardiacos, seguidos da falta
de um deles e posteriormente o re-estabelecimento da bomba cardiaca por
meio de quatro batimentos cardiacos. Logo na configuracao da simulagao
escolha como tempo final em 8.8, pelo que aparecera um nimero de passos
de tempo total de 3250. Faga a simulagao e calcule o valor médio da pressao
em cada um dos batimentos cardiacos. Diga quantos periodos sao necessarios
de forma aproximada para o re-estabelecimento da pressao média no valor
normal. Com estes resultados extraia conclusoes sobre a perda de suprimento
durante um periodo cardiaco.

Exercicio 17.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage4d

Repita o exemplo visto no modelo 1D do sistema arterial denominado Etapa 4
onde se trabalha com o modelo mais completo. Analise quais as propriedades
dos vasos adicionados. Finalmente, compare os resultados obtidos com este
modelo com os modelos anteriores (Etapa 1, Etapa 2 e Etapa 3). Obtenha
conclusoes sobre a importancia ou nao da descricao do sistema arterial na
representacao do fenomeno de aumento de pressao sistélica ao longo da aorta.
Diga se neste modelo mais completo se observam caracteristicas e padroes
nao vistos, por exemplo, nos modelos Etapa 1e Etapa 2.

Exercicio 18.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. Repita o exemplo visto no qual se aumentou o valor da complacéncia
dos terminais em um fator 20 e refaca a simulacao. Logo, faca a mesma
operagao alterando (diminuindo e depois aumentando) os valores das re-
sisténcias de todos os terminais de forma gradativa. Diga o que acontece
com a pressao média no sistema a medida que reduzimos/aumentamos as
resisténcias. Monte um grafico que mostre a dependéncia da pressao média
com relacao ao fator pelo qual as resisténcias do sistema arterial original
sao alteradas. Desta forma se estda analisando os efeitos de vasodilatagao
(reducao da resisténcia periférica) e vasoconstri¢ao (aumento da resisténcia
periférica)

Exercicio 19.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage4

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. Repita o exercicio 12) realizando um estudo sobre os resultados obti-
dos com este modelo nos seguintes locais: (i) artéria temporal superficial, (ii)
artéria ulnar e (iii) artéria tibial anterior. Como antes, veja as formas carac-
teristicas esperadas para as curvas de pressao e fluxo nestes locais. Diga se
o modelo consegue ou nao reproduzir estes registros. Caso haja divergéncias
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nos resultados, identifique as diferencas e tente, a partir dos conhecimentos
aquiridos, fornecer um diagnostico das deficiéncias do modelo.

Exercicio 20.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage4

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. Modifique a ejecao cardiaca de forma a aumentar o ritmo cardiaco
de 75 batimentos por minuto a 150 batimentos por minuto. Compare os
resultados com o modelo Ftapa 4 original. Diga o que acontece com o valor
da pressao média a partir de saber que estamos aumentando a quantidade de
litros por minuto injetada no sistema e estamos mantendo a resisténcia dos
leitos periféricos. Pesquise na literatura qual o estado dos leitos periféricos
em presenca de atividade fisica e modifique o modelo en consequéncia. Em
tal caso refaca a simulacao e analise o comportamento do pulso cardiaco em
diversos locais do sistema.

Exercicio 21.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. A partir do estudo feito no exercicio anterior realize agora um estudo
para diferentes frequéncias cardiacas. Isto é, configure a ejecao cardiaca para
simular os ritmos cardiacos que vao de 50 batimentos por minuto até 200
batimentos por minuto (a intervalos de 25 batimentos por minuto). Para
isto empregue o estudo sobre como é afetada a impedancia caracteristica
dos leitos periféricos em funcao da frequéncia cardiaca e configure-a para
frequéncia em particular. Apresente graficos mostrando como sao afetadas
as principais caracteristicas do pulso arterial em func¢ao do ritmo cardiaco.
Exercicio 22.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com todos os modelos 1D do sistema arterial (Etapa 1, Etapa 2, Etapa 3 e
FEtapa 4) realize o seguinte estudo. Mude a ejegao cardiaca para uma ejegao
que esteja composta de um valor constante de fluxo de valor 3 It/min e uma
funcao de fluxo oscilante de forma senoidal, cuja frequéncia sera variavel e
serd usada como elemento de analise. Fixe a amplitude da onda senoidal de
fluxo no valor 3 lt/min. Realize as simulagdes destes modelos alterando o
valor da frequéncia da onda senoidal variando de 1 Hz até 20 Hz e analize os
resultados da seguinte forma. Monte um grafico que mostre como é a ampli-
tude do pulso de pressao (fora o valor médio) em fungao da frequéncia. Além
disso monte outro grafico que mostre a defasagem existente entre as ondas
de fluxo e de pressao. Faga tudo isto para os casos: (i) com viscoelasticidade,
e (ii) sem viscoelasticidade. Desta maneira se estd caracterizando o sistema
arterial como um circuito elétrico que possui uma determinada funcao de
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transferéncia, definida através dos graficos obtidos.

Exercicio 23.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com todos os modelos 1D do sistema arterial (Etapa 1, Etapa 2, Etapa 3 e
FEtapa 4) realize o seguinte estudo. Modifique o valor da elastina em todo
o sistema arterial (o sistema representado por cada modelo), aumentando o
valor da mesma. Faca esta mudanga alterando os valores de todas as artérias
mediante um fator multiplicativo no modo de edi¢ao de sub-arvore (fatores
> 1). Analise a resposta dos diferentes modelos frente aos diferentes valores
de elastina das artérias. Com isto se esta modelando o fenomeno de ageing,
ou envelhecimento das artérias pelo qual existe um enrigecimento progressivo
das mesmas. Compare em todos os modelos o pulso arterial com a situagao
normal (ou saudavel).

Exercicio 24.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com todos os modelos 1D do sistema arterial (Etapa 1, Etapa 2, Etapa 3 e
FEtapa 4) realize o seguinte estudo. Simule a presenca de uma estenose de
aorta na aorta toracica. Mantendo fixo o comprimento em igual 2 cm da
regiao afetada, vd aumentando a severidade da patologia e analise a sensi-
bilidade do pulso cardiaco a reducao da area da aorta. Também compare
os resultados entre todos os modelos. Analise o impacto desta estenose em
locais distais como a artéria braquial e a artéria cardtida.

Exercicio 25.

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. Simule a presenca de uma estenose de comprimento fixo igual a 1 cm
na artéria carétida interna, aumentando o grau de estreitamento e compara-
ndo os resultados na artéria cardtida comum. Compare ainda os resultados
na artéria braquial e conclua sobre a influéncia ou nao da perturbacao intro-
duzida pela estenose na carétida no pulso de pressao medido no brago.
Exercicio 26.

Diretdrio relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com o modelo 1D do sistema arterial denominado Ftapa 4 realize o seguinte
estudo. Simule a presenca de um clip na artéria iliaca. Realize a simulagao
e compare esta situacao com o caso normal. Analise como muda o pulso de
pressao e a distribuicao de fluxo nas outras extremidades do sistema. Em
particular identifique, na curva de pressao ao longo da aorta, as mudangas
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ocorridas. Logo, aos efeitos de regular o sistema, modifique o valor da re-
sisténcia de toda a arvore arterial visando a manter o valor da pressao média
no valor do caso normal. Compare as curvas de pressao e fluxo neste caso
com o caso prévio a regulacao e com o caso normal e extraia conclusoes.
Exercicio 27.

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stagel

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage?2

Diretorio relacionado: Exercises1D/Tree/Stage3

Diretério relacionado: Exercises1D/Tree/Staged

Com todos os modelos 1D do sistema arterial (Etapa 1, Etapa 2, Etapa 3 e
FEtapa 4) realize o seguinte estudo. Incorpore no modelo o efeito das fibras
de colageno na aorta. Para isto empregue os dados usados em exercicios
anteriores e fornecga estes como dados para toda a artéria aorta, desde a raiz
até a aorta abdominal. Compare os resultados de todos os modelos entre si e
com os casos onde so se incorporava o comportamento elastico e viscoelastico.
Conclua sobre o efeito do colageno nos valores do pulso cardiaco ao longo da
aorta e sobre a forma do pulso em vasos periféricos.
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