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RESUMO

Nesta ultima década as artérias cerebrais foram fonte de diversas pesquisas, muitas das quais
tem as estudado, a partir da perspectiva de um engenheiro, doencas extremamente complexas
como aneurismas por exemplo. A principal abordagem utilizada so as simulagdes numéricas,
nelas geralmente se escolhe ou o sangue ou as artérias como foco principal do estudo, poucos
sdo aqueles que estudam ambos e menos ainda aqueles que estudam ambos sem fazer utilizar
hipdteses simplificadoras relativas ao comportamento desses dois materiais. Neste trabalho
tentou-se evita-las, assim cada material foi modelado de forma a se aproximar de seu
comportamento real, as artérias cerebrais foram consideradas como uma estrutura
hiperelastica sob uma interacdo fluido-estrutura com o sangue, um fluido ndo newtoniano. O
método de acoplamento utilizado foi 0 método 2-ways e com ele foi possivel a observacdo de
comportamentos estruturais das artérias, que sugerem uma melhor discussdo sobre modos de

falha da artéria e a funcdo de cada tdnica arterial.

Palavras-chave: Interacdo fluido-estrutura, método 2-ways, fluido ndo newtoniano,

hiperelasticidade.



ABSTRACT

In the last decade the brain arteries were a source of many researches, they try to study
from an engineering perspective very difficult diseases such as aneurysm. They usually
choose either the blood or the artery to study, but few study both without some bigger
considerations like considering blood Newtonian or the structure elastic. This study tries to
give a different light to those by trying to study the nature of a brain artery. For that the
behavior of the brain arteries were treated as a Fluid-Structure Interaction problem and for
that was used a 2-way coupling method between a non-Newtonian fluid and an isotropic
hyperelastic structure. With this approach some conclusion about the nature of brain arteries,
and arteries in general maybe, could be made. Those conclusions could lead to some new

reflections about failure mode of arteries and the function of each layer of an artery.

Keywords: FSI, 2-ways coupling, hyperelasticity, Non-Newtonian Fluid
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Introducao

O sistema cardiaco é um complexo de tubos que percorrem o corpo humano levando
através do sangue oxigénio coletado nos pulmdes para todas as células do corpo. Nele o sangue
circula devido ao coracdo que funciona como uma bomba que transmite ao sangue a pressao
necessaria para ele circular ao longo de todo corpo. As estruturas que levam o sangue rico em
oxigénio para as células do resto do corpo sdo chamadas artérias e as que trazem o sangue de
volta para o coragdo sdo as veias. Claramente as artérias estdo submetidas a maiores pressoes ja
que recebem o sague recém bombeado assim elas estdo mais sujeitas as falhas estruturais e
dessa forma apresentam esse agravante quando ocorre alguma doenca. Algumas doengas como
0s aneurismas por exemplo esse agravante pode fazer com que a artéria falhe e se rompa
gerando, dependendo de qual artéria, uma hemorragia interna ou entdo um acidente vascular
cerebral (AVC) do tipo hemorragico. Com esse foco diversas pesquisas sobre a interagéo entre o
sangue e as artérias comecaram a ser feitas e hoje a interagdo entre o escoamento do sangue e as
paredes arteriais se tornou um problema de interacdo fluido-estrutura de grande interesse

cientifico.

Objetivos

Dessa forma este trabalho tem como objetivo simular esse problema de interacédo fluido-
estrutura de relevante interesse cientifico, mostrar a utilizacdo de um software classico de
engenharia, 0 ANSYS, para simular problemas de interacdo fluido estrutura, utilizando um
fluido ndo newtoniano e apresentar uma maneira de simular a estrutura arterial a partir dos

recursos oferecidos pelo Ansys.

Assim para entender um pouco mais sobre como essa interagdo deve-se primeiro

apresentar os dois participantes dessa interagdo

O sangue

O sangue é um fluido ndo newtoniano e por isso sua viscosidade varia com a taxa de
cisalhamento ou as componentes cisalhantes do gradiente de velocidade ou com a forma com
que o campo de velocidades esta distribuido no fluido, todas essas definicbes remetem a mesma
variavel conhecida na literatura internacional como shear rate. Um comportamento importante
do sangue e que gera muitas discussdes é que o sangue apesar de ser um fluido ndo newtoniano
ele apresenta uma faixa de variacdo de viscosidade que ocorre quando a taxa de cisalhamento

esta entre 0 e 100 s (OLIVEIRA et al, 2021) e a partir dessa taxa de cisalhamento o sangue se
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comporta como um fluido Newtoniano e dessa forma tem um valor constante de viscosidade. O
grande problema relacionado a essa variacdo é que 100 s é um valor tipicamente baixo de taxa
de cisalhamento e por isso alguns autores acabam por negligenciar o efeito ndo Newtoniano do
sangue. Entretanto como o foco desse trabalho é o estudo de um aneurisma o efeito ndo
newtoniano sera levado em conta devido principalmente devido as consequéncias do aumento

da area limen gue caracteriza o aneurisma.

Para entender essas consequéncias vale a pena lembrar a definicdo de taxa de cisalhamento
que a derivada espacial da velocidade nas dire¢fes de cisalhamento, ou seja, caso se considere
um escoamento numa tubulacdo a taxa de cisalhamento seria dada pela derivada do perfil de
velocidades na direcdo perpendicular ao escoamento. Por exemplo suponha o caso ilustrado na
figura 1.

Figura 1 - Escoamento interno viscoso

v

—n\ I
X - ‘/‘ a

_'T

Fonte: Fox 8ed

Nesse caso a taxa de cisalhamento é dada por:

. 0u

]/—E (1)

Assim caso ocorra um aumento de area da tubulacdo a velocidade méaxima do perfil
seria reduzida pela equagdo da continuidade e se teria mais espago para a velocidade sair da
velocidade maxima e atingir o 0 da condicéo de ndo deslizamento. Desta forma o aumento dessa
area de escoamento tem um impacto muito significativo na taxa de cisalhamento podendo fazé-
lo atingir niveis muito baixos onde o comportamento ndo Newtoniano do sangue pode se tornar

relevante. Por isso nesse trabalho o sangue sera considerado um fluido ndo newtoniano.

Artérias

Para conseguir simular as artérias com maior fidelidade deve-se analisar as artérias em
quatro passos, primeiro a forma com que ela é subdivida, depois 0os materiais que a compde, a
forma com que eles estdo distribuidos, e por fim como os modelos mateméaticos modelam toda

essa composic¢ao.
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Estrutura da parede arterial

As artérias sdo tubos compostos tipicamente por 3 camadas: a tunica adventicia (camada
mais externa), a tlnica média e a tlnica intima (camada mais interna). Na figura 2 essas trés
camadas sdo ilustradas para uma artéria genérica que normalmente representa bem para a
maioria das artérias a divisdo interna da parede arterial, entretanto dessas divisdes somente duas
tem alguma relevancia estrutural num individuo saudavel, a média e a adventicia. A intima
costuma ser desprezada nas simulagfes que visam reproduzir o sistema arterial por ser uma
camada bem fina e pelo endotélio ser uma estrutura muito pouco rigida. (HOLZAPFEL 2014)
Entretanto também vale lembrar que a intima s6 pode ser de fato desprezada caso seja
considerada a auséncia de ateromatose, pois sendo tem-se um aumento da espessura, devido a

deposicédo de gordura e um aumento da rigidez devido a deposicéo de célcio.

Este trabalho esta inserido dentro de uma linha de pesquisa que tem como o foco o estudo
de um aneurisma cerebral assim além da apresentagdo das artérias como um todo, a
apresentacdo das artérias cerebrais se faz necesséria. As artérias do cérebro tém uma
especificidade importante que as vezes pode gerar algumas confusdes, elas ndo tém uma tdnica
adventicia muito bem distinta, pois ndo tem a camada de elastina que caracteriza a separacgao
das tanicas (HUMPHREY, 2014).Assim elas virtualmente ndo tém adventicia (HOLZAPFEL,

2000), tem somente uma tanica média muito espessa.

Figura 2 - Camadas da parede arterial

Células musculares lisas

Endotélio
Tanica adventicia

Tunica média
Tunica intima

Fonte: (SANTOS, 2021)
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Como ja dito as artérias em comparacdo com as veias tém o agravante de serem submetidas
a pressGes mais altas pois recebem o sangue com maior pressao o que acaba por exigir mais da
estrutura das artérias. Assim o conjunto de artérias cerebrais que sdo mais exigidas
estruturalmente sdo aquelas que acabam de receber o sangue vindo do coragdo e devem

redistribui-lo para toda a cabega.

Circulo de Willis

O circulo de Willis € um conjunto de artérias localizadas na base do cérebro que é
responsavel por receber o sangue advindo do coracdo e distribui-lo para todas as células

cerebrais.

Figura 3 - Circulo de Willis

A. vertebral
A_espinal anterior

Fonte: (SILVA, 2018)
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Na figura 3 ¢ ilustrado o funcionamento do circulo de Willis, nele o sangue entra pelas
artérias carétidas internas e pela artéria basilar e sai pelas artérias cerebral posterior, cerebral
anterior e cerebral média. Para facilitar a visualizagéo da dire¢do do fluxo sanguineo dentro do
circulo, na figura 3 as artérias maiores em vermelho séo as artérias por onde entra 0 sangue e as
coloridas por onde sai. Vale ressaltar que o circulo de Willis representado na figura 3 apresenta
somente as principais artérias e dessa forma existem diversas arteriolas que também saem das

diferentes partes do circulo, mas que foram desconsideradas nesse trabalho.

As regibes mais comuns de ocorréncia de aneurisma no circulo de Willis sdo, do mais
frequente para o menos: A bifurcacdo da artéria comunicante anterior com a cerebral anterior, a
bifurcacdo da artéria carétida interna com a comunicante posterior, a artéria cerebral média, a
bifurcacdo da artéria basilar (KEEDY, 2006) (GADOL, 2021). A figura 4 apresenta a
localizacdo de cada uma dessas regides e apresenta também outras regides em que também

ocorrem aneurismas, entretanto com menor incidéncia.

Figura 4 - Regifes mais comuns de ocorréncia de aneurisma

Artéria comunicante : B i

posterior (30% a 35%) Bifurcaciao da arteria
R carotida interna com a

posterior comunicante

(30% a 35%)

Bifurcacao / Artéria cerebral
da artéria . ~~ média (20%)
basilar J

(5%) -_"‘———_r_f & |

Juncio das
artérias A
vertebrais com "~ :
a basilar (2%) !

\

\.\ -,

~ Arteria
cerebral
superior (3%)

Artéria cerebelar &
posterior inferior (3%) -~

Fonte: Adaptado de VEGA,C.;KWOON, J.V. E LAVINE, S.D.(2002).
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Esse sistema de artérias foi o alvo da nossa simulagéo e nele foi escolhida a bifurcagdo da
artéria basilar com a artéria cerebral posterior como foco da simulagdo. O motivo dessa escolha
se deveu pela obtencdo de um desenho em CAD produzido a partir de imagens de ressonancia

magnética dessa regido do circulo de Willis com a incidéncia do aneurisma nessa regiao.

Conceitos Utilizados

Para evitar as simplificagdes rotineiras acerca do comportamento tanto do sangue quanto
das artérias um aprofundamento maior sobre o comportamento de cada um dos participantes da
simulacdo se fez necesséria. Assim o primeiro estudado foi o comportamento sanguineo, nele
levou se em consideracdo os fendmenos que levam o sangue a se comportar como um fluido
ndo newtoniano, os modelos reoldgicos que o modelam e por fim as equacdes que modelaram o
dominio do fluido na simulacdo. Compreendido o comportamento do sangue foi estudado as
paredes arteriais, para isso fez necessario primeiro o estudo da elasticidade ndo linear e depois
um estudo aprofundado dos componentes das paredes artérias para enfim conseguir analisar 0s

modelos hiperelasticos que modelam as paredes artérias.

Reologia do Sangue

O sangue pode ser dividido em trés partes o plasma, os globulos vermelhos e os glébulos
brancos, desses 0 que mais impacta a viscosidade do sangue e dessa forma é o mais importante

para a reologia do sangue sao os glébulos vermelhos.

Os gldbulos vermelhos do sangue s&o os principais agentes de mudanca da viscosidade do
sangue, e eles podem aumentar ou reduzir a viscosidade dependendo da taxa de cisalhamento do
sangue e de sua concentracdo nele (KARSHEVA, DINKOVA, PENTCHEV, & IVANOVA,
2009). A concentracdo de globulos vermelhos aumenta o efeito ndo Newtoniano do sangue e
dessa forma quanto mais glébulos vermelhos maior sera a viscosidade do sangue para todas as
diferentes taxas de cisalhamento. A raz&o disso se deve a tendéncia de agregagdo das hemacias
gue aumenta a viscosidade do sangue e dependendo da taxa de cisalhamento essa agregacao
pode se tornar mais ou menos relevante, perceba que o aumento da concentragdo aumenta essa
tendencia o que aumenta a viscosidade em todas as taxas de cisalhamento, mas ndo faz com que
0 sangue deixe de apresentar mudancas de viscosidade com a variacdo das taxas de
cisalhamento (CARVALHO, 2017). O comportamento ndo Newtoniano do sangue pode ser
explicado principalmente pela deformagdo dos glébulos vermelhos em altas taxas de

cisalhamento quando eles passam a assumir um formato mais aerodindmico e mais préximo de
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uma gota o que diminui sua resisténcia ao escoamento diminuindo assim a viscosidade do
sangue (RECKTENWLD & WAGNER, 2020).

O resultado desses fendmenos gera uma diminuicdo de cerca de 10 vezes na viscosidade
com 0 aumento da taxa cisalhante e um aumento exponencial com o aumento da concentracao

de hemoglobina no sangue.

Modelos reologicos

A reologia desenvolveu diversos modelos reoldgicos para parametrizar a relacdo tensdo
cisalhante e taxa de cisalhamento. Entretanto para o sangue dois modelos se destacam e sdo
muito utilizados para a modelar o sangue. O primeiro é o da lei da poténcia em que a

viscosidade é dada por:
w=Ky" ! )

Onde u é a viscosidade dinamica, y a taxa de cisalhamento, K uma constante em Pa.s e n

uma constante adimensional

A segunda forma é a lei de Carreu-Yatsuda essa lei descreve bem fluidos que sejam
caracterizados por terem dois patamares de comportamentos Newtonianos, um para baixas taxa

de cisalhamento e um para altas taxas.

H—Hoo __ 1
ho—k  (1+(K D)™/ ®3)

Como ja dito o sangue apresenta um comportamento praticamente newtoniano a taxas de
cisalhamento acima de 100s® e como o modelo de Carreu-Yatsuda trabalha com esses
patamares ela consegue descrever bem o comportamento do sangue pois € evidenciado o

patamar de comportamento Newtoniano.

Vale a pena ressaltar que a lei de Carreu-Yatsuda se aproxima da lei de poténcia caso se

considere p<<po e W>>, pois chegamos em:

— Ho ~ -n—1
W= om = KV (4)

Equacdes governantes

As principais equacdes governantes da parte fluida do problema sdo a conservacao de

massa, a segunda lei de Newton e a equacdo constitutiva dadas a seguir:
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Vi =0 )
ou; ou; a 0t;j

p(Gitwie) =2+l t (6)

=u(S)S @)

Onde S € o tensor da taxa de deformacdo. Vale lembrar que os modelos reoldgicos
definem a viscosidade como funcdo da taxa de cisalhamento e ndo do tensor de deformacdo,

entretanto essas duas grandezas podem ser relacionadas da seguinte forma:

7 =105%S8:S (8)

Vale ressaltar que o escoamento do sangue serd assumido estacionario, laminar e
incompressivel e por isso ndo sera utilizada a equacao de conservacdo de energia na simulagdo
numeérica proposta neste trabalho. A principal motivacdo dessa definicdo se deve aos diversos
trabalhos sobre aneurismas cerebrais considerarem o escoamento como laminar, estacionario e
incompressivel. ( (OLIVEIRA et al, 2021), (BERNSDOLF & WANG, 2009), (SODRE et al,
2018), (SHAMLOO, NEJAD, & SAEEDI, 2017))

Principais componentes estruturais

A estrutura arterial é composta basicamente por trés materiais diferentes, fibras de colageno,
elastina e musculos lisos. Na figura 5 tem-se os gréaficos de tenséo por deformagdo década um
desses materiais, a partir deles percebe-se que o principal componente que fornece rigidez a
artéria sao as fibras de colageno, depois a elastina que oferece uma rigidez bem menor que as
fibras de colageno mais que tem como principal funcdo dar flexibilidade as artérias e as células
musculares tem como principal funcdo gerar rigidez para 0 movimento de contracdo da artéria e
ndo no movimento de expansdo, que € o movimento gerado pela formagdo do aneurisma, um
outro contribuicdo importante das células musculares as artérias € torna-las um pouco menos

hiperelastica conferindo a elas as suas caracteristicas viscoelasticas (HAYASHI 2014)..
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Figura 5 - Gréficos de tensdo por deformacgdo dos principais componentes arteriais
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Fonte: Adaptado de HAYASHI (2014)

Observando-se esses graficos da figura 5 percebe-se que apesar de ndo ser rigorosamente
um material hiperelastico, as células musculares ndo tém um modulo de elasticidade relevante
durante 0 movimento de expansdo e por isso as artérias sdo comumente tratadas como um

material hipereléstico, o que ndo esta tdo longe do comportamento dos outros dois materiais.

Disposi¢do dos componentes na artéria cerebral

O percentual com que esses componentes estdo dispostos numa artéria varia com a artéria
que se estd analisando. Na figura 6 temos uma exposi¢do de como cada um dos componentes
das artérias varia no sistema circulatério canino.

Como o foco deste trabalho é estudar um aneurisma cerebral, nesse trabalho a disposi¢éo
dos componentes serd proxima a da artéria car6tida comum, artéria essa proxima da artéria
carétida anterior que é uma das artérias por onde o sangue entra no circulo de Willis. Assim
foram procurados dados e experimentos realizados com artérias proximas de forma que a

simulagdo tenha uma proximidade maior com o fenémeno que ocorre no corpo humano.
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Desta forma para garantir essa maior fidelidade deve-se lembrar que nas artérias cerebrais a
tlnica adventicia ndo é muito bem distinta da tunica média e muitas vezes sdo consideradas

como uma Unica tunica média assim foi dada uma maior atengdo a essa tnica.

Figura 6 - Proporc¢do dos principais componentes arteriais em diferentes artérias
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A tlnica média é uma camada composta por uma camada de células musculares envolvida
por uma rede de elastina e de fibras de colageno. Como a elastina € um material tipicamente
isotrdpico e as fibras de colageno tem um comportamento tipicamente anisotropico com maior
rigidez na direcdo das fibras, a tunica média deve ser trada como um material anisotropico e
dessa forma sera necessario a obtencdo de dados relativos a direcdo das fibras de colageno. Vale
ressaltar que o foco principal sera dado para esses dois materiais pois as células musculares tém
um modulo de elasticidade muito pequeno comparado a esses outros dois materiais de acordo

com a figura 5.
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Distribuicdo de fibras de colageno

A distribuicdo de fibras de coldgeno € um assunto que ainda estd sendo muito
pesquisado e ainda estd sendo avaliado e medido entdo ndo existem valores padrdes para as
direcdes das fibras de colageno. Entretanto com esses primeiros estudos das dire¢des de fibra de
colageno foi demonstrado um fato muito importante, a tlnica média e a tlnica adventicia das
artérias cerebrais tem distribuicbes de fibra diferentes e por isso precisam ser analisadas como
duas tanicas distintas. Dessa forma foi usado como referéncia a tese de doutorado de Wagner
(2011) e a dissertacdo de mestrado de Wicker (2007).

Figura 7 - Distribuicdo de fibra da tUnica adventicia
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Na dissertacdo foram feitos experimentos com artérias basilares de coelhos e dentre
esses experimentos foi feita a medigdo da direcdo das fibras de colageno das tdnicas média e
adventicia. Nesses experimentos foi observado que a direcdo das fibras ndo é uniforme dentro
de cada uma das tanicas e assim as fibras apresentam somente uma dire¢do preferencial, mas
ndo uma direcdo uniforme. Nesse estudo foram geradas as figuras 7 e 8, nelas os &ngulos sdo
medidos dentro do plano composto pelas diregdes axial e tangencial e tomam como referéncia a
direcdo axial. A partir dessas figuras observa-se que a tlnica média apresenta uma direcdo
preferencial muito préxima a direcdo tangencial, conforme ilustrado na figura 8, e que a
adventicia tem uma direcdo preferencial que tende mais a direcdo axial da artéria, conforme

ilustrado na figura 7. Na figura 7 a tunica adventicia apresenta uma maior distribuicao de fibras
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e isso acaba se refletindo no modelo matematico proposto adiante no trabalho. Na figura 8 por
sua vez tem-se uma maior concentragdo das fibras de coldgeno na tlnica média, a tunica mais
espessa da artéria basilar (WAGNER, 2011).

Figura 8 - Distribuicdo de fibra da tdnica média
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Modelos matematicos para a parede arterial

O entendimento dos modelos matematicos que modelam as artérias e que apresentam a
contribuigdo dos componentes da artéria passa pelo entendimento dos modelos hiperel&sticos.
Assim para a modelagem da estrutura arterial foi considerada a artéria como um material hiper
elastico que segue a relacao tensdo deformacdo dada por uma funcdo de energia de deformacéo.
Essa energia de deformacdo foi modelada seguindo o modelo de um material hipereléstico
isotropico. Assim a energia de deformagdo define ndo somente um modelo mas também o
material hiperelastico. Desta forma para o melhor entendimento dos modelos hiperelasticos se

faz necessario uma base sobre elasticidade néo linear.
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Elasticidade ndo linear

A elasticidade ndo linear parte da necessidade de uma maior precisdo da matriz deformacao
guando se tem grandes deformagdes, pois conforme as deformagdes aumentam as matrizes de
deformacdo vdo perdendo cada vez mais o seu sentido fisico (BONET, 2008). Assim uma das
principais diferencas € que a matriz deformacdo ndo é assumida como simétrica, mas
simplesmente como uma medicdo da variacdo das distancias entre os diferentes pontos do

material antes e depois da deformacéo.

Referenciais

Iremos tratar das deformacbes em 2 referéncias, um referencial material, que
acompanha as deformacdes geradas dentro do corpo e que sera expresso em letras maidsculas, e
o referencial espacial ou inercial que ndo acompanha as deformacbes e assim consegue
visualiza-las, esse referencial serd expresso em letras minusculas.

Dessa forma define-se o tensor deformacéo como sendo:

ax oy oz
0X 0X 0X

P
“lay ar oy
ox oy 07|

9z 9z oz

A principal finalidade desse tensor dentro da algebra linear € a de transferir um vetor de

9)

um referencial para o outro, 0 que nos leva a seguinte constatacao:
x=F=*X (10)
Para que haja deformag&o F ndo pode ser singular, assim:
J = detF > 0 (11)

Principais tensores

Os principais tensores a serem relembrados sdo o tensor direito de Cauchy-Green e 0
tensor de elongamento.

O tensor de Cauchy-Green direito como sendo:

C=FTxF (12)

Vale ressaltar que a principal finalidade desse tensor dentro da éalgebra linear é a de
transferir o produto escalar entre dois vetores de um referencial para o outro, 0 que nos leva a
seguinte constatacdo:

X1 .y = X1 xC* X, (13)

O segundo tensor mais importante advém dessa relagdo, o tensor de elongamento é dado

pela diferenca entre os produtos escalares dos dois referenciais
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€=n
2

(X1 Xz - X1%X3) _ X1xCx X; — X1*X,
2 - 2

Com isso temos que o tensor de elongamento ¢é dado por:
E=(C-1)/2 (15)
Onde | € o vetor identidade. Esse tensor de elongamento € o tensor utilizado para medir

=X1*

*X2=X1*E*X2 (14)

as deformagBes dentro dos corpos. Assim é o principal tensor utilizado para medir as

deformacdes é o tensor de elongamento.

Tensores de tensao

Os tensores de tensdo sdo tensores que relacionam a area em que a tensdo atua com o

vetor de tensdo, assim o tensor de tensdo pode ser definido da seguinte forma:

Vetor de tensdo= tensor * area tensionada (16)

Como estamos trabalhando com dois referenciais distintos em que cada uma enxerga o
mesmo vetor de forma diferente, surgem 4 tensores diferentes que relacionam um vetor tensdo
enxergado num referencial com a respectiva area tensionada enxergada no mesmo referencial ou

no outro referencial.

Os 4 tensores de tensdo sdo o de Cauchy, o primeiro tensor de piola-Kirchoff, o segundo
de piola-Kirchoff e o de Biot cada um relaciona a area expressa num referencial com a tracdo
expressa no mesmo ou no outro referencial. O tensor de Biot relaciona a area no referencial
espacial com a tensdo no referencial material, o primeiro tensor de Piola-Kirchoff relaciona a
area no referencial material com a tensdo no referencial espacial, o segundo tensor de Piola-
Kirchoff relaciona a area no referencial material com a tensdo no mesmo referencial e o tensor

de Cauchy relaciona a tensdo e a area do referencial espacial.

Vale ressaltar que desses tensores somente o de Cauchy é um tensor simétrico, pois
somente nele é possivel garantir que a somatéria dos torques numa particula é nula sem

acrescentar forgas inerciais.

Invariantes

7

Semelhante como ocorre na elasticidade classica, na ndo linear também é muito
importante o calculo dos invariantes, entretanto como a metodologia para encontrar as tensdes é
diferente a principal motivagdo ndo sera mais encontrar as dire¢des principais, mas formular a

energia de deformacéo especifica que seré definida mais a frente.
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Materiais fibrosos com duas familias diferentes de fibras contém os seguintes

invariantes:
I1=trC; LL={(trC)%-(trC?}/2;  ls=detC=J? l4=a0.C.a0 Is=a0.C?.a0
|5= bo.C.bo |7= bo.Cz.bo |8=COS(Da0.Cbo (17)

Onde ao, bo e @ sdo respectivamente os versores das duas familias de fibras e o angulo

entre elas.

Energia de deformacdo especifica

A energia de deformacdo especifica, que tem unidade de poténcia especifica, origina-se
a partir do conceito de trabalho virtual e vale ressaltar que isso faz com que se assume que
durante a deformacdo todo o trabalho gerado ndo é perdido calor pro ambiente, o que significa
que essa poténcia s6 depende das configurages iniciais e finais o0 que é uma das definicbes de

um material hiperelastico.

A energia de deformagdo é calculada a partir de um par conjugado de trabalho, esse par
tem como propriedade permitir o calculo da energia de deformacéo a partir do somatdrio da
dupla contracdo de todos os elementos de volume do solido. Um exemplo de um par conjugado
de trabalho seria:

OWint = / o :oddv. (18)

Onde o ¢ o tensor de Cauchy e d é a taxa de deformacdo. Como a energia de
deformacdo essa energia tem unidade de poténcia e o par conjugado de trabalho é de um tensor
de tensdo e uma taxa de deformagdo, caso essa energia seja descrita em funcdo de alguma
medida de deformacdo a derivada dessa energia em funcdo de uma medida de deformacéo

teremos o tensor de tensdo correspondente do conjugado.

Perceba que dessa forma pode-se a partir da definicdo de uma equagéo para a energia de
deformacdo pode-se obter qualquer um dos tensores de tensdo e consequentemente as reagdes

estruturais do sistema.

Modelo de multicamada de Holzapfel

A tlnica média serd a principal camada das artérias cerebrais que sera levada em conta,
dessa forma ela sera considerada inicialmente um material hiperelastico anisotrépico com

quatro familias de fibras, uma na dire¢do axial, uma na direcdo tangencial e as outras duas em
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direcdes diferentes de forma que o angulo entre essas duas familias tenha como bissetriz a

direcéo axial.

Entdo para poder se modelar esse material usa-se um modelo constitutivo de Holzapfel
de multicamadas que define uma energia de deformacdo que pode ser dividida em duas partes
uma anisotropica e uma isotropica. A parte anisotropica sdo as parcelas que contém
exponenciais e fazem uso do quarto invariante de cada uma das k-ésimas familias, que sdo
invariantes que medem a deformacéo nas direcdes das familias de fibras de colageno. Assim se
faz necessario a defini¢do dessas dire¢des, a primeira familia foi considerada na direcéo axial, a
segunda na dire¢do tangencial e a terceira e quarta com um angulo +ao e -a em relacao a direcao
axial. Dessa forma a energia de deformacdo do modelo de multicamada de Holzapfel é dado
por:

l'd
H-’:%[Il—3]+ > : {e*ip[c’q((i’} ]J 1]’ (19)

= k=1.23.4 "2
Onde ¢ é uma constante do material da parte isotropica, cf e c¥ também sio constantes

do material, mas da parte anisotropica dele e A* é a deformagéo na diregdo da k-ésima familia

de fibras, essa deformacéo € dada por:

k

= \//1‘ cos” af + Alsin’ (20)

Onde 1% e 2%sA0 respectivamente as deformag@es nas direcdes axial e tangencial e af é
0 angulo com relacéo ao eixo axial da direcdo da k-ésima familia de fibras. Vale ressaltar que
A% é a deformag&o na direcdo na k-ésima familia de fibras e dessa forma ele equivale ao I, da k-

ésima familia de fibras.

Com isso foi possivel o calculo da tensdo normal na diregdo tangencial dada por:

432 Jl'c{*' (252 ~1)exp [cg (52 - 1)2}1113 a'f} 1)

k=1234 "

Modelo de Odgen de 32 ordem

O modelo de Odgen de 3 ordem é um modelo usado para materiais hiperelasticos
isotropicos aceito pelo ANSYS Workbench e ele sera utilizado para modelar o tecido arterial. O

modelo de Odgen define a energia de deformacdo como uma funcdo dependente das direcBes
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principais de deformagdo do material e pode ser dividido em duas partes, uma isocérica e uma
volumétrica. O modelo de Odgen de 32 ordem é um caso especifico do modelo de Odgen de
ordem N, que € dado por:

N N
M. B PR, S
W= a0+ 4 85-3)+ g -1 22)
=1 k=1

Onde 14, 1, e A5 sdo as deformacdes isocoricas nas dire¢des principais do material, J o
determinante do tensor de deformacdo, y;, a; e dj sdo constantes do material e N é a ordem do
modelo. Perceba que por causa do somatorio temos 3N constantes do material, sendo N p;, N «;
e N dy.

Como o ANSYS workbench trabalha somente com as ordens 1, 2 e 3 do modelo de
Odgen, foi utilizado o0 modelo de ordem 3 na simulacéo, perceba que a equagédo é a mesma, mas

com N=3.

Vale a pena ressaltar que esse modelo tem o primeiro modulo volumétrico dado pela
equacdo 23. Esse modulo também pode ser calculado pela elasticidade linear utilizando o

modulo de Young (E) e o coeficiente de Poisson (v) conforme ilustrado na equagao 23

2 E

K= =3a-2) (23)

Interacéo fluido-estrutura

A interacdo fluido-estrutura no ANSYS pode ocorrer de duas formas, 1 way ou 2 way. A
primeira se refere a uma interagdo fluido-estrutura em que se pode desprezar o efeito das
deformagdes estruturais no escoamento do fluido e dessa forma o ANSYS resolve primeiro
dominio do fluido e exporta para 0 modulo estrutural as tensfes que o fluido esteja exercendo
na estrutura e entdo o modulo estrutural é resolvido finalizando dessa forma a interacdo. Na
segunda forma o sistema resolve primeiro o modulo de fluido e exporta as tensdes para o
modulo estrutural que por sua vez encontra as deformagbes geradas pelo fluido, essas
deformacdes geram uma nova geometria que é exportada de volta para o dominio do fluido
realimentando o processo interativo até que se tenha para aquele intervalo de tempo uma
geometria convergente. Percebe-se dessa forma que o 2 ways é 0 processo interativo mais

indicado para interacdes fluido-estrutura pois ele garante que nenhuma das partes da interacdo
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seja negligenciada, entretanto vale ressaltar que devido a esse processo interativo ser mais longo

ele também exige uma maior capacidade computacional.
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Figura 10 - Geometria apds mesclagem de areas e selecdo das artérias relevantes

Fonte: autoria prépria

Entretanto apesar de ter um desenho muito proximo do real a geometria arterial é muito
complexa e por isso o Space Claim (modulo de desenho do ANSYS) ndo conseguiu fundir todos
os tridngulos do arquivo .stl e gerar as faces e por isso foi feito manualmente a fusdo de algumas
faces, mas mesmo assim se tinha o desenho da figura 10 com 226 faces. Com isso percebeu-se
que seria melhor refazer o desenho pois apesar de ainda ser fiel ao desenho original as

superficies eram muito irregulares e isso viria a dificultar o desenho do dominio da estrutura.

Assim o desenho foi segmentado por 38 planos, como se ele tivesse sido “cortado” 38
vezes de forma que cada secdo transversal se aproximasse 0 maximo de um circulo. Em cada
uma das sec¢des transversais foi marcado o centro geométrico da secdo e a partir dele foi criado

um circulo com o raio reportado em Ghodsi, S.R. et al (2014).
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Depois de desenhado os circulos foram feitas 3 linhas ligando os centros geométricos de
cada uma das 3 artérias do modelo (artéria basilar, artéria cerebral posterior direita e esquerda).
Em seguida foi utilizada a ferramenta Pull do Space Claim, para extrudar os circulos de forma a
seguir o caminho desenhado pelas linhas que ligam os centros geométricos de cada se¢do. Com
isso ficou faltando somente o desenho da bifurcacdo da artéria basilar ela foi feita utilizando a
ferramenta Blend para ligar as superficies de cada uma das artérias. Com isso 0 dominio do
fluido estava com as superficies regularizadas e com o formato préximo do desenho original,

como mostra a figura 11.

Figura 11 - Comparativo da geometria gerada para 0 sangue e a geometria fonte

Fonte: autoria propria

O dominio da estrutura por sua vez foi feito tomando como referéncia o dominio do
fluido. Foram feitos circulos concéntricos aos feitos para o dominio do fluido, mas com o raio
sendo igual ao raio do dominio do fluido mais a espessura especificada por Ghodsi ( 2014).
Entdo realizou-se 0 mesmo processo feito para o fluido para o desenho das artérias, ndo se
preocupando a priori se os dominios ocupassem 0 mesmo espaco. Por fim utilizou-se a
ferreamenta interferéncia do Space Claim para fazer com que fossem criadas as superficies

internas da estrutura. Com isso obteve-se a geometria da figura 12
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Figura 12 - Geometria Final
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Fonte: autoria propria

Malha
A malha foi definida a partir da execucdo da simulacdo numérica em trés malhas

diferentes e analisando-se a variacdo dos resultados de cada uma das malhas. O critério utilizado
para considerar a otimizacdo da malha foi dada pelo dominio do fluido, pois esse tem equacdes
que estdo mais consolidadas na literatura do que os modelos hiperelasticos. Por isso quando 0s
valores maximos da taxa de cisalhamento e velocidade apresentaram um valor menor que 10%

de variacdo de uma simulacéo para a outra foi definida a malha 6tima.
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Figura 14 - Malha do fluido
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As figuras 13 e 14 apresentam respectivamente as malhas 6timas do fluido e da

Fonte: Autoria prépria

estrutura, essas malhas foram encontradas no terceiro refino de malha, nele ao se comparar a
segunda e a terceira simulagdo alcancou-se o requerimento de 10% de variagdo de uma malha
para outra assim foi escolhida como a 6tima a terceira malha. Assim a malha da estrutura
continha 88210 nos e 199364 elementos e a do fluido 345991 nos e 678334 elementos.

Figura 13 - Malha da estrutura
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Fonte: Autoria propria
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Devido a utilizagdo de um modelo hipereléstico e devido ao fato de se executar uma
simulagdo 2-way alguns cuidados na confeccdo da malha da estrutura e do fluido tornaram-se
importantes no ANSYS. Na figura 15 a malha da estrutura mostra a utilizagdo da ferramenta
inflation, que é uma ferramenta para criar camadas dentro da malha. E recomendado para a
utilizagdo de modelos hiperelasticos pelo menos 4 camadas de elementos e dar preferéncia para
elementos de ordem linear para possibilitar uma maior deformagdo sem perdas criticas de
ortogonalidade da malha. Além disso na estrutura também é importante lembrar de ativar as
preferéncias fisicas de ndo linearidade. No fluido deve-se tomar cuidado com a qualidade
ortogonal da malha que deve ter um valor minimo superior a 0,1 para evitar o problema de

células de volume nulo ou negativo.

Figura 15- Camadas da malha estrutural
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Fonte: Autoria propria
Fluido

O domino do fluido foi modelado no Fluent. Como visto na introducéo tedrica o sangue
é um fluido ndo newtoniano que s apresenta esse comportamento ndo newtoniano a taxas de
cisalnamento abaixo de 100 s, entretanto como um dos objetivos desse trabalho é o estudo de
aneurismas e o crescimento de um aneurisma gera uma reducdo da taxa de cisalhamento ele foi
considerado um fluido ndo newtoniano. Dentre as diversas referéncias bibliogréaficas
consultadas foi escolhido o modelo Reol6gico de Carreu-Yatsuda que foi apresentado na

introducdo Tedrica. Assim as constantes utilizadas estdo referenciadas na tabela 1.
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Tabela 1 - Constantes do modelo reolégico de Carreu-Yatsuda

Moo Lo |K M
0.005 | 0.125 | 52.5 | 0.715

Fonte: (BARNES, HUTTON, & WALTER, 1989)

A densidade do sangue foi considerada de 1050 kg/m? e foi retirada do artigo de Wang e
Li (2011)

Em seguida definiu-se o escoamento como sendo laminar, pois essa condi¢do pareceu
bem definida em todas os artigos pesquisados sobre hemodindmica. Entretanto poucos artigos
trouxeram um valor para 0 nimero de Reynolds. Liou e Liou (1999) afirmou que o nimero de
Reynolds variava entre 600 e 700 em artérias intracranianas, entretanto ele considera os efeitos

ndo newtonianos do sangue como secundarios.

Num outro artigo outros autores que também citam um intervalo para o ndmero de
Reynolds sdo Bernsdorf,J e Wang,D (2009), eles afirmam que o nimero de Reynolds é menor
que 223 e que de acordo com eles a partir de 230 era observado um inicio de turbuléncia.
Entretanto o proprio artigo ndo parece ter tanta certeza pois ele faz uma observacdo muito
valida, que o célculo do nimero de Reynolds ele é muito dificultado pela grande variacdo de
viscosidade que o sangue apresenta devido as suas caracteristicas ndo newtonianas, e ele conclui
dizendo os seus valores de Reynolds foram calculados utilizando um valor de referéncia

Newtoniana para a viscosidade do sangue.

O ultimo artigo pesquisado que especifica um intervalo pro nimero de Reynolds é dos
autores Ghodsi,S.R, Esfahanian,V. e Ghodsi,S.M (2014) eles ndo especificam as artérias
cerebrais, mas diz que para artérias de pequeno didmetro o nimero de Reynolds ndo passa de
500.

Assim apesar de ndo se ter um valor definitivo para o escoamento dentro do circulo de
Willis parece existir um consenso na literatura de que o tipo de escoamento que ocorre é 0

laminar, e foi isso que motivou a escolha por fazer a simulacdo num regime laminar.

Definido o escoamento partiu-se para as condi¢des de contorno do escoamento foram
entdo levadas em consideragdo duas publicagdes a Oliveira, I.L et al (2021) e a Linninger,
Andreas A. et al (2009),

De Oliveira, I.L et al (2021) e de outras analisadas percebeu-se que poder-se-ia, sem

grandes perdas de confiabilidade, modelar o escoamento como tendo um escoamento saindo a
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uma pressdo constante de 100mmHg a média das pressdes de sistole e didstole do sistema
circulatério e que na entrada poder-se-ia considerar uma pressdo inicial de 0 Pa caso fosse

também modelado a vazdo de entrada do sistema.

Para a vazdo de entrada foi utilizado as constantes encontradas por Linninger, Andreas
A. et al(2009), nesse artigo a vazdo de entrada € modelada a partir de uma série de Fourier e
dessa forma foram usadas as constantes da série de Fourier da tabela 2 que geraram a vazao

mostrada na figura 16.

Tabela 2 - Constantes da série de Fourier utilizada como vazdo de entrada

CO |102,3530 | B1 | 0,1009
Al | -0,0345 | B2 |0,0284
A2 |-0,0511 | B3 |-0,0160
A3 |-0,0267 | B4 |-0,0070
A4 | -0,0111 |B5 |-0,0174
A5 |-0,0013 | B6 |-0,0041
A6 | 0,0050 B7 | -0,0041
A7 | 0,0027 B8 | 0,0005
A8 | 0,0061

Fonte: (LINNINGER et al, 2009)

Figura 16 - Vazdo da artéria basilar gerada com os coeficientes da tabela 2
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Fonte: autoria propria
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Definidas as constantes da série de Fourier foi feita uma UDF para implementar essa
vazdo ao modelo. Entdo definiu-se a condicdo de ndo escorregamento nas paredes da artéria e
por fim definiu-se a malha dindmica do dominio do Fluido.

A malha dindmica tem um papel fundamental para a interacdo fluido-estrutura, pois é
ela que define qual é a interface fluido-estrutura dentro do dominio do fluido, entretanto a
implementacdo dela dentro do fluent é muito simples e o Unico cuidado a ser tomado é em
relacdo a malha que é recomendavel ela ter uma qualidade ortogonal minima acima de 0,1 para

evitar o erro de célula com volume ndo positivo.

Estrutura

A estrutura de uma artéria, como ja explicado, é composta por 3 camadas, as tlnicas
intimam, média e adventicia, delas somente duas tem relevancia estrutural, a média e a
adventicia. A média tem uma direcdo preferencial de fibra na dire¢do tangencial (azimutal) e a
adventicia tem uma maior distribui¢do de fibra, mas tende a ficar disposta na direcdo axial. De
acordo com Wagner (2011), a espessura da tdnica adventicia é de cerca de 36% da espessura

total da artéria enquanto a média ocupa cerca de 49%.

Entretanto como nas artérias cerebrais ndo tem uma camada de elastina separando-as
acabou levando alguns autores como Gade (2019), Holzapfel (2000), a afirmarem que as
artérias cerebrais praticamente ndo tém adventicia, ou seja eles consideram as duas camadas
como uma. Apesar disso, Wicker (2007) e Wagner (2011) decidiram por usar o modelo de
multicamada de Holzapfel para modelar uma artéria cerebral, ndo obstante Guzman (2015)
também utilizou esse mesmo modelo para parametrizar a artéria aorta de seu experimento. Além
disso 0 modelo de multicamada permite a comparagdo do angulo experimental da diregdo de
fibra com o &ngulo do modelo, obtido a partir do ensaio biaxial. Assim esse modelo se mostrou

0 mais indicado para modelar as artérias da simulagéo.
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Entretanto o Ansys Workbench 2021 R1 ndo suporta esses modelo, dessa forma foram
utilizadas as constantes calculadas por Wagner (2011) para a artéria passiva (quando 0s
musculos lisos ndo foram ativados) e se levantou a curva tensdo-deformagdo na direcdo
tangencial, e usou os pontos dessa curva como input do curve fit do workbench para materiais
hiperelasticos, esse curve fit foi feito de forma a gerar dados do modelo hiperelastico isotrépico
de Odgen de 3 ordem, além disso algumas alteragdes nos resultados do curve fit tiveram de ser
alterados pois o algoritmo gerou uma curva tensdo deformacdo com valores negativos em
pequenas deformacgfes (deformacBes praticamente 0) o que gerava um material instavel e

inviavel para a simulacéo.

Figura 18 - Curva tensdo-deformagéo
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Fonte: autoria prépria

Figura 17 - Curve-fit gerado pelo Ansys Workbench
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As figuras 17, 18 e 19 mostram como ocorreu esse processo, na figura 17 tem-se a
curva tensdo deformacdo na direcdo tangencial que foi calculada utilizando o modelo de
multicamada de Holzapfel, na figura 18 o resultado do curve-fit do ANSYS e o problema de
tensdes negativas a baixas deformacdes, por fim a figura 19 mostra a comparacgdo da curva de
tensdo deformacdo calculada na figura 17 com a curva tensdo deformacdo gerada pelas
constantes do modelo de Odgen de 3? ordem. Dessas constantes quatro das que compde a parte
isocérica foram calculadas pelo curve fit e as outras duas (i, e a;) foram alteradas de forma a se

chegar em valores proximos ao da curva tesdo deformagdo calculada, todas as constantes séo
relatadas na tabela 3.

Figura 19 - Material isotrépico gerado
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[

o s 1 1 oy oa

od
Deformacio verdadeira (m/m)
Fonte: Autoria propria

Vale ressaltar que os dados gerados na figura 19 ficaram préximos aos dados

experimentais que Wagner (2011) trouxe para a artéria basilar passiva (quando as células
musculares ndo estdo ativas).

Tabela 3 - Constantes do material do modelo de Odgen de 3 ordem

M1 aq H2 az M3 as d, d; d3

90000 | 1,8 | 264,8 | 11,673 | 264,857 | 11,864 | 1,2E-08 | 1,2E-08 | 1,2E-08

Fonte: Autoria Propria

A escolha pelo modelo de Odgen de 3 ordem ocorreu porque esse material baseia-se nas
direcdes principais do material, ou seja, ele ndo exige um teste de cisalhamento para o célculo

dos seus coeficientes. Ja a escolha por utilizar a curva tensdo-deformagéo na dire¢do tangencial
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ocorreu devido a essa direcdo ser a diregdo preferencial das fibras da tinica média, a camada
com maior relevancia estrutural. Vale ressaltar que no levantamento da curva tensdo
deformacdo ndo se omitiu as contribuigdes menores das fibras da tdnica adventicia que estdo na

transversal.

As mudancas geradas da figura 18 para a 19 foram necessarias para fazer com que o
material fosse utilizavel, assim as mudancas feitas foram nas constantes p; e a;. Além dessas
constantes as constantes ds, dz e ds tiveram de ser calculadas, entretanto para calcula-las se faz
necessario um teste volumétrico para saber como a artéria altera varia seu volume em diferentes
pressdes. Entretanto a artéria € um material isovolumétrico e ndo apresenta grandes variacoes de
volume para o intervalo de tensdo ao qual ela é usualmente submetida. Assim foi decido por
calcular um valor para d; que fosse suficientemente pequeno para que tornasse o material da
simulagdo praticamente isovolumétrico. Para isso foi pesquisado na literatura trabalhos e artigos
gue utilizassem a elasticidade linear para modelar a artéria e com eles foi retirado um valor para
as constantes de Young e de Poisson, com essas duas constantes foi calculada a constante de
Bulk e a partir dela foi encontrado um valor para di. Assim foram utilizadas as constantes
usadas por Ahmed et al (2007) e com elas foi encontrada uma constante de Bulk de 166,67
Mpa. Para saber se esse valor era um bom valor para poder considerar a artéria como um
material isovolumétrico usou-se como parametro o trabalho de Cooney et al (2015)Nele o
objeto de trabalho ndo sdo artérias mais uma costela de porco, nesse trabalho sdo feitos ensaios
uniaxial e biaxial para encontrar as constantes de Odgen de 1 ordem, também é calculado
diversas constantes de Bulk de forma a encontrar um valora partir do qual o modelo de Odgen
de 1 ordem pode-se ser considerado isovolumétrico e o valor encontrado foi de 20 Mpa, muito
menor que os 166,67 Mpa encontrados a partir das constantes utilizadas por Ahmed et al
(2007).

Dessa forma ap6s encontrado um valor para a constante de Bulk e com ela foi calculada
a constante di a partir da equagdo 22 e em seguida foi considerado que as constantes d, e ds
eram iguais a di, essa consideracdo teve como Unico objetivo fazer com que o material fosse
cada vez mais isovolumétrico e dessa forma se aproximasse de um material teoricamente

isovolumétrico.

Uma vez definido os materiais definiram-se as condigdes de contorno. Para a estrutura

as condicBes de contorno foram as areas das extremidades do modelo e 0s seus contornos fixos.
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Interacéo fluido-estrutura

A interacdo fluido-estrutura foi feita utilizando o método 2-ways. Esse método iterativo
consiste primeiro na definicdo de um time step, em seguida resolve-se 0 dominio do fluido
naquele time step e obtém-se as forcas que o fluido gera naguele time step e as envia para 0
solver da estrutura, ele recebe essas forgas e as aplica durante todo o time step e vai calculando
todas as deformac@es até o time step definido. Entdo ele envia as deformagGes do time step para
o solver do dominio do fluido, ele ajusta a malha para cobrir a nova geometria e novamente
calcula para aquele mesmo time step as forcas do fluido e as manda para o solver da estrutura
que recalcula as deformag6es. Durante esse processo ciclico é calculado para cada transferéncia
de informacéo (com excecdo da primeira interacdo) o root mean squear (RMS) da transferéncia.
Esse RMS € calculado da seguinte forma:

RMS = /Jﬁ (24)

Onde 4 é calculado para cada n6 da interface da seguinte forma:

~ A
A= 0,5+((max|p|-min|e|)+|p|) (2

Onde ¢ ¢ o valor do dado transferido, no caso da transferéncia da estrutura para o fluido
seria a deformacgdo e no caso da transferéncia do fluido para a estrutura seria a forca, ¢ seria
média de todos os pontos dessa grandeza transferida e o subscrito | refere-se ao valor que esta
sendo transferido de um determinado ponto da superficie de interacdo fluido-estrutura. J& o

numerador é definido por:

1
A== (o = o["") (26)

pre

Onde ;""" e ¢, séo respectivamente os valores da iteracéo atual e da anterior de um
determinado ponto da superficie de interagdo fluido-estrutura e  é o fator de relaxamento que
foi definido como sendo 1. Vale ressaltar que esse fator de relaxamento é um nimero ndo nulo

entreOel.

Indo um pouco além do método 2-ways, mas ainda comentando sobre a interacdo fuido-
estrutura dentro do Ansys, existe um problema comum dentro da interacdo fluido-estrutura que
é o problema da interconexdo entre as malhas do fluido e da estrutural que é basicamente o

problema da ndo coincidéncia dos nés da malha da estrutura e dos n6s da malha do fluido. O
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Ansys resolve esse problema utilizando um mapeamento entre as malhas baseado no algoritmo
apresentado por Jansen K; Shakib, F e Hughes, T (1992).

Resultados

A simulagdo demorou 46 horas para ser completada e gerou resultados tanto para os
dominios do fluido quanto para o dominio da estrutura. Alem disso esses dois dominios
tomaram uma quantidade de tempo diferente para cada um dos seus respectivos time steps, 0
que mostrou como cada dominio respondeu a interacdo com o outro. Também pode ser
observado uma convergéncia entre os resultados dos dois dominios. Assim para facilitar a
analise serdo analisados primeiro os resultados do fluido, depois os da estrutura e por fim como

ocorreu a interagdo entre 0os dominios.

Fluido

A partir da simulacdo realizada percebeu-se que viscosidade dindmica pode variar
bastante devido ao modelo reoldgico de Carreu-Yatsuda, essa variagdo ficou entre 9,81*10° Pa
se 2,71*10 Pa s e teve uma média de 1,35*102.

Figura 20 - Viscosidade Dindmica
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Fonte: Autoria propria
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Na figura 20 a escala foi diminuida para que pudesse observar a forma com que a
viscosidade varia dentro da artéria. Assim percebe-se que os valores mais altos se concentram
no centro do escoamento onde se espera ter menores taxas de cisalhamento devido ao formato
da distribuicdo de velocidades ilustrado na figura 1 que tem um ponto de inflexdo no ponto de
velocidade maxima o que naturalmente faz com que a taxa de cisalhamento seja minima nessa

regido e consequentemente gere 0os maiores valores de viscosidade.

Figura 21 - Taxa de Cisalhamento
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Fonte: Autoria propria

A figura 21 apresenta como ocorreu a distribuicdo da taxa de cisalhamento ao longo do
escoamento, a partir dela pode-se observar o comportamento esperado para um escoamento
interno viscoso com os valors minimos ao centro e 0s maximos préximos da interface fluido-
estrutura. A média da taxa de cisalhamento em todo dominio do fluido foi de 203,2511 s e a
interface teve uma taxa de cisalhamento média de 358.6421s™ ambas maior que os 100 s que
delimita quando os efeitos reoldgicos do sangue podem ser ignorados sem grandes perdas na
caracterizacdo do escoamento. Com isso a escolha por usar um modelo reol6gico se mostrou um
pouco preciosista para o problema analisado pois se tem um escoamento laminar sem a presenga

de um aneurisma.
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Figura 22 - Mddulo da velocidade em diferentes linhas de corrente
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Fonte: Autoria propria

A maior velocidade calculada durante a simulagdo foi de 0,422 m/s e as linhas de
corrente como podem ser vistas na figura 22 ndo apresentaram qualquer sinal de turbuléncia.
Como os valores de taxa de cisalhamento revelaram ser um preciosismo utilizar modelos
reoldgicos para o sangue, para confirmar o regime laminar calculou-se um valor para 0 nimero
de Reynolds considerando um valor Gnico para viscosidade dinamica de 0,0126 Pa s que foi o
valor da viscosidade média na interface fluido-estrutura. O valor encontrado foi de 49,9 e para

achar esse Reynolds foi calculada a velocidade média na entrada da artéria basilar e foi utilizada

Figura 23 - Tens&o de cisalhamento de parede
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como comprimento caracteristico o didmetro interno inicial da artéria basilar de 3,24 mm e uma

densidade de 1050 kg/m?, a mesma densidade do sangue utilizada na simulagéo

A tensdo de parede teve um méaximo de 20,47 Pa e teve uma média de 4,821 Pa. Vale
ressaltar que a figura 23 omstra como a tensdo de cisalhamento estava distribuida ao longo da
interface, nela percebe-se que a regido onde originalmente havia um aneurisma teve uma tensdo
de parede um pouco mais alta do que a média e apresentou valores em torno de 7,13 Pa, o que
apesar de ser acima da média ainda esta bem abaixo do valor méximo, dificultando assim a
associacdo da regido de onde houve o aneurisma e a relevancia dos valores encontrados na

simulagdo.

Estrutura

A deformagcdo total é mostrada na figura 24 e nela podemos observar que a deformacéo
méaxima foi de 1,1407 mm o que mostra a necessidade de usar um modelo hipereléstico pois
essa deformacdo € muito grande. Para se ter um comparativo o didmetro da artéria basilar
(artéria mais larga do modelo simulado) tem 3,24 mm o que quer dizer que uma Unica regido da
bifurcacdo da artéria basilar teve uma deformagdo total que equivale a quase um tergo do

didmetro da maior artéria da simulacéo.

Figura 24 - Deformacao total

Fonte: Autoria propria
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Figura 26 - Deformacéo verdadeira

Fonte: autoria prépria

Na figura 25 temos as deformacdes verdadeiras da artéria e na figura 26 temos a tenséo
equivalente. Na figura 25 reforca-se a importancia da utilizacdo de um modelo hiperelastico
pois observa-se que a deformacdo maxima do modelo foi de mais de 1, ou seja, teve pontos da
artéria em que ela dobrou de tamanho. Comparando-se agora as figuras 25 e 26 observa-se que
0s maximos de tensdo equivalente e de deformacdo verdadeira coincidem no mesmo ponto,
além disso na figura 25 a regido do comeco da artéria posterior esquerda (ramo da direta da
figura 25 e da esquerda da figura 23) é onde estdo os maiores valores de deformacdo e
coincidem com o reportado por SHEIKH et al (2020) como regides predispostas a ocorréncia

Figura 25 - Tensdo equivalente

Fonte: autoria propria
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de aneurismas, que sdo regides com uma tesdo de cisalhamento de parede relativamente alta
(dentro da ordem de grandeza reportada na figura 23). Além disso essa regido também é onde
ocorre a tensdo equivalente maxima, como ilustrado na figura 26, o que € mais um indicador
como sendo uma regido onde poderia ocorrer um aneurisma. Essa regido dos pontos com
maiores deformacBes elasticas sdo pontos que tem uma grande variacdo da tensdo de
cisalhamento de parede. Entretanto apesar disso essa regido ndo € a regido onde estava
localizada o aneurisma do paciente cujas imagens de ressondncia magnéticas geraram a
geometria utilizada nessa simulacdo, o que dificulta fazer uma relacdo entre a regido onde de

fato ocorreu 0 aneurisma e os resultados dessa simulacéo.

Entretanto uma outra propriedade das artérias pode ser observada. Para compreender
essa propriedade deve-se lembrar que a artéria é seccionada em trés tunicas diferentes, cada
tinica com uma direcao preferencial das fibras de colageno que é o material de maior relevancia

estrutural para a artéria.

A figura 27 é seccionada em trés partes (a), (b) e (c) cada parte € um zoom da anterior,
assim observando a figura 27 (c) tem-se as direcdes de maxima, de média e de minima tensdo
em cada um dos nos da malha estrutural. Percebe-se a partir das partes (a) e (b) que as dire¢bes
mostradas em (c) coincidem a dire¢do de minimo com a diregdo normal a artéria, a diregdo de
média tensdo com a dire¢do axial e a dire¢cdo de méxima com a dire¢éo tangencial. A direcédo de
minimo era esperada pois a artéria € um tubo de paredes finas e assim um caso cléssico de
resisténcia dos materiais em que ndo se tem uma tensdo de reacdo estrutural na direcdo radial

apesar da tenséo ser nessa direcao.

A direcdo de mé&xima tensdo coincide com a direcéo preferencial das fibras de colageno
da tunica média. Essa tlnica além de ser a tlnica mais espessa ainda é a tanica em que a fibras
estdo mais bem alinhadas numa Unica direcdo e assim tem-se uma menor distribui¢do de fibras
conforme ilustrado na figura 8. A direcdo de média tens&o coincide com a direcdo preferencial
das fibras de colageno da tinica adventicia, essa dire¢cdo também é a diregdo que pelo circulo de

Mohr ¢ a direcdo em que se tem as maiores taxas de cisalhamento.
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Coincidentemente a tdnica adventicia apesar de ter a dire¢do preferencial axial também
¢ a tanica com maior distribuicdo de fibra. Alguns trabalhos modelaram a artéria utilizando o
modelo de multicamada de Holzapfel, nesse modelo diversas familias de fibras contribuem para
a formagdo da energia de deformacédo e usualmente trabalha-se com 4 familias uma na dire¢do
axial, uma na direcdo tangencial e as outras duas com uma inclinagdo 6 em relagdo ao eixo
axial. Essa inclinagéo costuma dar valores altos proximos de 45° como encontrado por Wagner
(2011), Wicker (2007) e Holzapfel (2014) Pensando que a tunica adventicia tem a diregdo
preferencial axial e tem uma grande distribuicdo de fibra como mostrado na figura 7, uma
angulagdo de fibra proxima de 45° seria o ideal caso essa tunica fosse responsavel por responder

pelas tensdes de cisalhamento geradas dentro da estrutura.

Figura 27 - Diregdes das tensdes principais
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Figura 28 - Tensdo cisalhante em x
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Para confirmar as direcbes em que se tem as maiores tensdes de cisalhamento foi

calculado a tensdo de cisalhamento ao redor do eixo X, Y e Z, esses valores sdo mostrados
respectivamente nas figuras 28, 30 e 29. Nelas percebe-se que as maiores tensdes estdo
presentes nas figuras 28 e 29 que sao respectivamente as dire¢Oes axiais das artérias posteriores
e da artéria basilar. Confirmando assim que as maiores tensfes de cisalhamento estdo sim na
direcdo axial. Vale a pena ressaltar que essas forcas de cisalhamento sdo originadas da
geometria que a artéria toma quando submetida sob tensdo do escoamento sendo assim uma
consequéncia direta da interacdo fluido-estrutura, perceba que na geometria inicial ele tem um
formato de Y e depois toma um formato de T devido a grande deformacdo na bifurcagdo da
artéria basilar com as posteriores. Quando se tem uma geometria que em seu estado final tem o
formato de um T deve-se lembrar que as artérias sdo tubos de paredes finais e assim geram
reagdes na diregdo tangencial 0, essas reagdes em 6 de cada um dos ramos (artérias posteriores)
e areacdo em 0 na artéria basilar geram essas forcas cisalhantes pois quando essas respostas sao
somadas a resposta em 6 da artéria basilar gera esfor¢os na dire¢do axial das artérias posteriores
e a reacdo em 6 dos posteriores geram um esforco na direcdo axial e a somatoria das forgas na
direcdo axial e tangencial geram forgas cisalhantes no plano gerado pelos eixos axial e
tangencial.
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Figura 30 - Tens&o cisalhante em z
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Figura 29 - Tens&o cisalhante emy
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Interacdo Fluido-Estrutura

Durante a simulacdo observou-se gque a estrutura hiperelastica apresentou uma maior
dificuldade para conseguir convergir e necessitou ha maioria dos time steps de 8 a 9 interacdes
para conseguir chegar num bom patamar de convergéncia. Este patamar foi definido como
sendo um RMS menor que 0,01. O fluido em contrapartida praticamente ndo se alterou gerando

valores de RMS menores que 10° quando a convergéncia foi alcancada.

Figura 31- RMS das duas transferéncias de dados da Interacdo Fluido-Estrutura
EEre T =B x

Forgas =
Deformacies

log,,

Tteracio

Fonte: Autoria prépria

Na figura 31 a linha vermelha representa a variacdo das forgas recebidas pela estrutura
enguanto a linha verde representa as deformac@es recebidas pelo fluido. Com isso percebe-se a
sensibilidade do modelo hiperelastico que se mostrou muito sensivel a variacdo das forcas do
fluido, por menores que elas fossem. No caso fluido a baixa variacdo se deve ao regime laminar

que mesmo com grandes variagfes de deformacéo ndo geraram uma grande variacao das forgas.

Conclusao

O estudo do fluido se mostrou um pouco preciosista para o problema simulado, uma vez
que o ele estudou somente a artéria numa condicdo saudavel. Apesar do preciosismo este
cuidado pode se mostrar relevante em futuros trabalhos quando a condicdo ndo saudavel for
estudada a fundo. Gragas a constatacdo de que o escoamento poderia ser considerado
newtoniano foi possivel o calculo do nimero de Reynolds do escoamento e da confirmacédo de

que se trata de um escoamento em regime laminar.
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O regime laminar constatado fez com que a interacdo fluido-estrutura tivesse somente
um participante sensivel a pequenas variagdes, com isso o fluido gerou pequenas variagdes e
assim se tornou o participante com mais estavel da simulagdo. A estrutura em contrapartida se
mostrou extremamente sensivel as pequenas variacdes geradas pelo fluido, esse problema
acabou gerando o Unico agravante do aumento do tempo da simulacdo, mas devido ao regime
laminar o problema conseguiu convergir. Entretanto para futuros trabalhos vale a pena levar em
consideracdo a dificuldade de convergéncia da estrutura, pois caso seja simulada uma artéria
mais préxima ao coracdo 0 regime pode virar turbulento e dessa forma dificultar tanto a
convergéncia de cada time step como ira aumentar bastante o tempo a simulagéo ser finalizada.
O grande responsavel por essa dificuldade de convergéncia sdo 0os modelos hiperelasticos pois
eles apresentam uma baixa rigidez e consequentemente podem gerar uma grande variacdo de

deformagdo mesmo com pequenas varia¢des de forga.

Os modelos hiperelasticos foram estudados a fundo para a execugdo dessa simulagédo e
com eles pode-se notar que esses modelos ndo sdo puramente matematicos, mas dependem de
caracteristicas do material como angulo de fibras e incompressibilidade. Apesar de serem um
fator que pode dificultar a convergéncia da interacdo fluido-estrutura esse modelo se mostrou
necessario pois ele representa bem o comportamento de uma artéria e nesse trabalho pode se
observar grandes deformac6es que ultrapassavam 100% do comprimento inicial. Apesar de ndo
ter sido possivel fazer um paralelo entre o local onde o aneurisma da geometria inicial e os
valores de tensdo e deformagéo gerados pela simulag&o, foi possivel fazer um paralelo entre os
valores de tensdo de parede do fluido os valores de tensdo equivalente e de deformagdo

especifica.

A escolha de um modelo hiperelastico se mostrou fundamental para obtencdo dos
resultados mais relevantes desse estudo. Devido a inelegibilidade de um modelo anisotropico
pelo material manager do workbench a consideracdo de um modelo isotrépico se fez necessaria
e para tal uma adaptacdo dos valores das constantes do material da artéria foi necessaria. Assim
teve-se que simular um teste uniaxial para gerar um input para o curve-fit o qual gerou valores
proximos dos valores calculados, mas ainda assim ndo geraram um material estavel e dessa
forma foi necessaria mais uma adaptacdo para mudar os valores que geravam a instabilidade.
Também se tomou cuidado para garantir que o material da simulagdo se comportasse de forma
incompressivel. Todo esse trabalho gerou um material isotropico que refletiria a tensdes geradas
pelo fluido e com isso foi possivel observar as diregdes das tensbes maxima, média e minima
principais e a partir dessas informag6es pode-se fazer inferéncias sobre cada uma das tdnicas da
artéria. Assim foi possivel dizer que a tinica média tem como funcéo resistir a tenséo na diregdo

tangencial e que por isso é a camada que responde as maiores tensdes geradas pelo sangue o que
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explica 0 motivo por essa camada ser a camada mais espessa da artéria e que a tlnica adventicia
tem como funcéo resistir as forcas de cisalhamento geradas pela geometria do escoamento do

sangue.

Apesar de todo o trabalho aqui relatado ainda tem muito a ser feito, o objetivo inicial
dessa linha de pesquisa é o estudo de um aneurisma e como pode ser visto este trabalho
detalhou somente as funcgdes estruturais da artéria. Com isso temas como a forma com que
ocorre a evolucdo do aneurisma, como é caracterizado o tecido arterial de uma pessoa
hipertensa, como ocorre a transi¢éo entre o tecido arterial saudavel e o hipertenso, a relevancia
de se considerar o sangue como um fluido ndo newtoniano para a evolugdo do aneurisma, se a
ocorréncia de um aneurisma torna ou ndo o escoamento turbulento, os materiais hiperelasticos
que teriam um comportamento estrutural proximo ao de uma artéria, a condigdo estrutural seria
o suficiente para por exemplo a elaboracdo segmento de artéria de forma artificial. Por fim essa
linha de pesquisa culminaria em dois cendrios possiveis: a elaboracéo de procedimento médico
para saber quando um aneurisma pode eclodir ou na elaboracdo de um segmento de material

hiperelastico artificial que poderia substituir um segmento arterial danificado.
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