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IMPACTO POTENCIAL DESTA PESQUISA

Esta pesquisa contribui cientificamente para a compreensao dos efeitos da embolizacao
endovascular e da clipagem cirurgica na hemodindmica de aneurismas intracranianos, por meio
da analise de parametros como TAWSS e OSI obtidos via simulagdo numérica. O uso da
Dinamica dos Fluidos Computacional aplicada a geometrias reais de pacientes representa um
avango técnico e inovador, oferecendo uma metodologia reprodutivel e de baixo custo para
apoio ao planejamento e a avalia¢ao de tratamentos neurocirurgicos. Do ponto de vista social e
econdmico, os resultados podem auxiliar na redugdo do risco de ruptura, sequelas neuroldgicas
e custos hospitalares associados. A pesquisa fortalece a formacdo de recursos humanos
qualificados, promove a integracdo entre engenharia e satde, possui potencial de
internacionalizacdo e apresenta relevancia local, regional e nacional ao abordar um problema
de satde publica. Além disso, contribui para o desenvolvimento sustentdvel ao utilizar
simulagdes numéricas como alternativa complementar a abordagens experimentais e clinicas

invasivas.

POTENTIAL IMPACT OF THIS RESEARCH

This research contributes to the scientific understanding of the effects of endovascular
embolization and surgical clipping on the hemodynamics of intracranial aneurysms through the
analysis of parameters such as TAWSS and OSI obtained via numerical simulation. The
application of Computational Fluid Dynamics to patient-specific geometries represents a
technical and innovative advancement, providing a reproducible and cost-effective
methodology to support neurosurgical planning and treatment evaluation. From a social and
economic perspective, the findings may help reduce rupture risk, neurological sequelae, and
associated healthcare costs. The study supports the training of qualified professionals,
strengthens the integration between engineering and health sciences, shows potential for
internationalization, and is locally, regionally, and nationally relevant by addressing a
significant public health issue. Furthermore, it aligns with sustainable development principles
by promoting numerical simulations as a complementary alternative to invasive experimental

and clinical approaches.
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RESUMO

Aneurismas intracranianos sao distirbios vasculares caracterizados por dilatagdes
anormais nas artérias que irrigam o cérebro. A ruptura de um aneurisma intracraniano ¢ uma
condicdo grave, com taxa de mortalidade que varia entre 40% e 60%, além de um alto risco de
danos permanentes. O objetivo deste trabalho ¢ investigar o escoamento sanguineo em dois
aneurismas intracranianos antes e depois de uma intervencao cirurgica, focando na avaliagao
dos parametros hemodinamicos, como a tensao cisalhamento na parede média (TAWSS) e o
indice de oscilagdo cisalhante (OSI), que sdo reconhecidos como influenciadores no
surgimento, crescimento e ruptura de aneurismas. Para isso, o escoamento em dois aneurismas,
situados na mesma superficie arterial, foi resolvido numericamente: um que passou por um
processo de embolizacdo e outro que foi submetido a clipagem. As geometrias dos aneurismas
foram obtidas por meio de exames de angiografia por subtragdo digital, com as superficies
geradas pelo software VMTK e a malha computacional criada com o snappyHexMesh,
implementado no OpenFOAM. A simulacdo do escoamento foi realizada utilizando o solver
PISO, adequado para escoamentos transientes incompressiveis. Os resultados mostraram
diferencas significativas nas condi¢des hemodinamicas nas regides especificas do aneurisma.
No aneurisma embolizado, o valor maximo de TAWSS foi de 31 Pa antes do procedimento,
enquanto ap0s a intervengao, esse valor aumentou para 35 Pa. No entanto, € importante ressaltar
que esse aumento ocorreu na regido do material embolizante, o que ndo representa um risco
para a parede arterial. No aneurisma clipado, o TAWSS maximo foi de 57 Pa antes do
procedimento e reduziu para 34 Pa apo6s o procedimento. O valor do OSI maximo passou de
0,48 para 0,46 ap6s o procedimento de embolizagdo. Para a regido pré-clipada, os valores foram
de 0,46 antes e 0,40 apds a procedimento. Essas alteracdes indicam que o procedimento resultou
em uma diminui¢do do estresse hemodinamico nas paredes do aneurisma, reduzindo o risco de
ruptura. Conclui-se que os pardmetros hemodinamicos sdo cruciais na avaliagdo de risco e
progndstico de aneurismas intracranianos, € a metodologia utilizada, mostrou-se eficaz para
simulagdes de escoamento, contribuindo para um entendimento mais profundo das condic¢des

que levam a formagao e ruptura de aneurismas.

Palavras-chave: Aneurismas intracranianos; Parametros hemodinamicos; Simulacao

numérica.



ABSTRACT

Intracranial aneurysms are vascular disorders characterized by abnormal dilations in the
arteries that supply the brain. The rupture of an intracranial aneurysm is a serious condition,
with a mortality rate ranging from 40% to 60%, in addition to a high risk of permanent damage.
The aim of this work is to investigate blood flow in two intracranial aneurysms before and after
a surgical intervention, focusing on the evaluation of hemodynamic parameters such as time-
averaged wall shear stress (TAWSS) and oscillatory shear index (OSI), which are recognized
as influencing factors in the onset, growth, and rupture of aneurysms. For this purpose, the flow
in two aneurysms located on the same arterial surface was numerically solved: one treated by
an embolization procedure and the other subjected to surgical clipping. The aneurysm
geometries were obtained through digital subtraction angiography, with the surfaces generated
using VMTK and the computational mesh created with snappyHexMesh, implemented in
OpenFOAM. The flow simulation was performed using the PISO solver, suitable for transient
incompressible flows. The results showed significant differences in hemodynamic conditions
in specific regions of the aneurysm. In the embolized aneurysm, the maximum TAWSS value
was 31 Pa before the procedure, while after the intervention this value increased to 35 Pa.
However, it is important to emphasize that this increase occurred in the region of the
embolization material, which does not represent a risk to the arterial wall. In the clipped
aneurysm, the maximum TAWSS was 57 Pa before the procedure and decreased to 34 Pa after
the procedure. The maximum OSI value changed from 0.48 to 0.46 after the embolization
procedure. For the pre-clipped region, the values were 0.46 before and 0.40 after the procedure.
These changes indicate that the procedure resulted in a reduction of hemodynamic stress on the
aneurysm walls, decreasing the risk of rupture. It is concluded that hemodynamic parameters
are crucial in the risk assessment and prognosis of intracranial aneurysms, and the methodology
used proved to be effective for blood flow simulations, contributing to a deeper understanding

of the conditions that lead to aneurysm formation and rupture.

Keywords: Intracranial aneurysms; Hemodynamic parameters; Numerical simulation.
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Capitulo 1

Introducio

Aneurismas sao disturbios patoldgicos que resultam em dilatagdes anormais nas paredes
de vasos sanguineos, ocorrendo em diversas areas do sistema cardiovascular humano. Essas
dilatacdes sdo causadas pelo enfraquecimento da parede vascular, o que pode levar a formagao
de uma protuberancia (Zhu, et al., 2014). Essas anomalias arteriais podem se manifestar em
diferentes areas do sistema circulatorio, sendo as mais comuns localizadas na aorta abdominal
e nas artérias cerebrais (Diagbouba, et al., 2018).

Entre os diversos tipos de aneurismas, os aneurismas intracranianos (IAs, da sigla em
inglés) se destacam por ocorrerem nas artérias que fornecem irrigacdo ao cérebro,
representando um risco significativo a saide devido a possibilidade de ruptura e consequente
hemorragia cerebral (Frosen, et al., 2012). A classifica¢do dos [As, quanto a sua forma, envolve
dois tipos principais: aneurismas saculares, que se caracterizam por uma dilatagdo focal e
arredondada na parede da artéria, e aneurismas fusiformes, que assumem uma configuragdo de
expansdo radial ao longo de um segmento arterial (Park, et al., 2008). A Figura 1 ilustra, de

forma geral, as duas classes de aneurisma intracraniano, definidas por sua forma.

Figura 1 — I[lustra¢do do aneurisma sacular e do fusiforme

Aneurisma Sacular Aneurisma Fusiforme

Fonte: preparado pelo autor com figuras extraidas de Withers (2013)

Nos casos especificos de aneurismas intracranianos, os saculares prevalecem,
representando cerca de 90% dos casos, enquanto os fusiformes correspondem a
aproximadamente 10% (Keedy, 2020). A causa real dos IAs ainda ¢ desconhecida. Muitos

estudos tém confirmado que a inflamagao influencia os diferentes estagios dos 1As, desde sua
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geracdo até sua ruptura (Wang, et. Al., 2021). Por exemplo, um estudo experimental realizado
por Aoki et al. (2010) levantou a hipétese de que a proteina Toll-like receptor 4 (TLR4) esté
presente em aneurismas cerebrais e contribui para a ativacao do fator nuclear-kappa B (NF-kB)
nas paredes dos aneurismas. Esse mecanismo estaria relacionado a intensificagao da resposta
inflamatoria, influenciando o desenvolvimento ou a ruptura dos IAs.

Os aneurismas intracranianos geralmente sdo assintomaticos até que ocorra uma
complicagdo, como ruptura ou compressao de estruturas adjacentes. Quando sintomaticos, 0s
sinais e sintomas podem variar amplamente, dependendo da localizagao e do tamanho do
aneurisma (Bhat, et al., 2022). Os sintomas mais comuns incluem cefaleia subita e intensa,
alteragdes visuais, paralisia focal, convulsdes e distarbios neurolégicos (Wang, et al., 2021).

Os aneurismas saculares intracranianos sao distirbios vasculares complexos e
potencialmente graves que afetam as artérias intracranianas (Frosen, et al., 2012). Sao
caracterizados por um pequeno saco ou bolha, ligado a uma artéria intracraniana. Essa
protuberancia pode variar em tamanho e ¢ geralmente uma dilata¢do local de um vaso sanguineo
arterial (Krings, et al., 2011). Essas dilatagdes anormais nas artérias cerebrais representam uma
preocupacao significativa devido aos riscos associados, incluindo hemorragia intracraniana
potencialmente fatal, isquemia cerebral e compressao de estruturas nervosas adjacentes (Keedy,
2020). A incidéncia de aneurismas saculares intracranianos tem estimativas globais que
sugerem uma prevaléncia de cerca de 3% da populagdo (Etminan, et al., 2016). Embora esses
aneurismas possam ocorrer em qualquer idade, eles sdo mais comuns em individuos com idade
entre 40 e 60 anos, com estudos epidemioldgicos demonstrando uma leve predominincia em
mulheres (Wang, et al., 2021).

A formacdo de um aneurisma sacular intracraniano estd intimamente relacionada ao
enfraquecimento da parede arterial. Isso pode ocorrer devido a processos degenerativos,
estresse hemodindmico ou anomalias da parede arterial (Meng, et al., 2014). O aneurisma se
desenvolve gradualmente a medida que a pressdo sanguinea dentro da artéria exerce uma tensao
na parede enfraquecida, levando a dilatacdo da artéria (Hasan, et al., 1979). Essa dilatagado cria
uma protuberancia sacular caracteristica, que pode variar em tamanho e forma (Zhu, et al.,
2014).

Os aneurismas saculares intracranianos podem ser classificados em duas categorias: os
aneurismas laterais, que surgem na lateral de uma artéria, e os aneurismas de bifurcagdo, que
se formam no ponto onde uma artéria se divide (Oliveira, et al., 2022). A Figura 2 ilustra esses
dois tipos e destaca a nomenclatura comumente utilizada na pratica médica para descrever a

geometria de um aneurisma sacular. O "domo" refere-se a por¢do superior do saco
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aneurismatico, enquanto a artéria adjacente ¢ frequentemente chamada de "artéria mae". Essas
defini¢des sdo essenciais para que os médicos possam classificar os aneurismas intracranianos

e planejar de forma adequada os procedimentos cirurgicos.

Figura 2 — Ilustragdo do aneurisma sacular lateral e de bifurcagado

Domo

7

. \ ;. -
Artéria mae Artéria mae

Aneurisma de bifurcagdo Aneurisma lateral

Fonte: preparado pelo autor com figura extraida de Wright (2007)

Os tamanhos dos aneurismas variam significativamente de 1 mm a mais de 25 mm.
Conforme relatado em um estudo com 1.692 pacientes portadores de aneurismas nao rompidos,
cerca de 62% dos aneurismas sdo considerados pequenos (entre 2 e 7 mm), 23% sdo
classificados como de tamanho médio (7 a 13 mm) e aproximadamente 15% sdo considerados
grandes (maiores que 13 mm) (Wiebers, 2003).

A ruptura de um aneurisma intracraniano ¢ um evento grave, com uma taxa de
mortalidade estimada entre 40% e 60%, além de um risco elevado de incapacidades
permanentes (Sagqr, et al., 2020; Vlak et al., 2013). De acordo com Malmivaara et al. (2012),
apenas 60% dos sobreviventes de uma ruptura conseguem retornar ao trabalho, destacando o
impacto severo desse evento na qualidade de vida dos pacientes.

Em alguns casos, podem surgir pequenas “bolhas” ou protuberancias na parede de um

aneurisma intracraniano, conhecidas como blebs. Este tipo de lesdo surge de uma érea de

dilatacdo localizada na parede do aneurisma (Zhang, et al., 2011) Essas formagdes, como
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ilustrado na Figura 3, podem aumentar o risco de ruptura do aneurisma devido a fragilidade

estrutural adicional que introduzem.

Figura 3 — Ilustrag@o do Bleb em um aneurisma

Aneurisma

Fonte: preparado pelo autor com figura extraida de Laaksamo et al. (2012)

A experiéncia clinica e estudos em humanos sugerem que a presenca de uma bleb indica
um risco maior de ruptura futura do aneurisma, provavelmente porque as paredes das blebs sao
geralmente mais fracas que o restante do aneurisma (Zhang, et al., 2011). Crompton (1966)
realizou um estudo patologico e descobriu que 57% dos aneurismas intracranianos rompidos
apresentavam blebs, enquanto aneurismas ndo rompidos apresentavam essa caracteristica em
apenas 16% dos casos. Consistente com essas observagdes, Du Boulay (1967, citado por Zhang,
et al., 2011) relatou que mais de um terco dos aneurismas recentemente rompidos estavam
associados a uma ou mais blebs.

Cebral et al. (2011) observaram uma associacdo entre altos niveis de tensdo de
cisalhamento na parede (WSS, da sigla em inglés) e a ruptura de aneurismas, sugerindo que o
WSS elevado pode contribuir para a sua instabilidade e eventual ruptura. No entanto, quando
ha a formagao de um bleb, Chalouhi et al (2013) indicam que o cendrio ¢ diferente: nessa area,
o WSS que precede a ruptura é geralmente baixo. Esse WSS baixo pode induzir apoptose nas
células endoteliais, resultando em remodelacdo estrutural e a fragilidade da parede do

aneurisma, o que eventualmente leva a sua ruptura.
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Os aneurismas fusiformes intracranianos (IFAs, da sigla em inglés), comparados aos
aneurismas saculares intracranianos, sdo raros e representam cerca de 3% a 13% dos casos de
aneurisma, pois possuem uma patogénese diferente e mais complexa (Park, et al., 2008).Esses
aneurismas sdo conhecidos por sua histéria natural desfavoravel, podendo levar a sérias
complicac¢des, como: acidente vascular cerebral isquémico, compressdo do tronco cerebral,
neuropatia dos nervos cranianos, hemorragia subaracnoéidea e o6bito (Peng, et al., 2022). A
pesquisa conduzida por Wolters et al. (2013) revelou que aneurismas fusiformes podem
apresentar uma taxa de mortalidade estimada em 5 anos de até 36,2%. Esse cendrio ocorre
devido a instabilidade e as rapidas mudangas morfologicas que algumas dessas lesdes podem
experimentar ao longo do tempo. Sua gestao clinica permanece controversa, uma vez que ha
escassez de dados relacionados a patogénese e as caracteristicas morfoldgicas dessas lesoes
(Sabotin, et al., 2021).

Uma possivel descricdo etioldgica dos aneurismas fusiformes inclui dissecgdo,
aterosclerose e doencas do colageno. Estudos patologicos conduzidos por Flemming et al.
(2004) propuseram uma classificagao simplificada, dividindo os aneurismas em trés tipos:
fusiforme, dolicoectatico e transicional (Figura 4):

a) Fusiforme: dilatacdo aneurismatica que ¢ 1,5 vezes maior que o didmetro normal de
uma artéria, mas nao possui um "pescoco" claramente definido. Isso pode afetar uma parte de
um segmento arterial, como a artéria vertebral ou basilar, e pode estar associado a algum grau
de torcao na artéria.

b) Dolicoectatico: nesse caso, a dilatacdo aneurismatica ¢ uniforme e afeta uma artéria
de forma que ela seja mais de 1,5 vezes maior que o didmetro normal. Isso pode envolver toda
a artéria basilar, vertebral ou ambas, e pode estar associado a algum grau de tor¢ao na artéria.

c¢) Transicional: a dilatagdo aneurisméatica também ¢ uniforme e seu tamanho ¢ mais de
1,5 vezes maior que o didmetro normal. Essa dilatacdo afeta a artéria vertebral, basilar ou
ambas, mas inclui uma dilatagdo adicional de uma parte do segmento arterial envolvido.
Também pode estar associada a algum grau de tor¢do na artéria. (Flemming, et al., 2004;

Flemming, et al., 2005).
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Figura 4 — Tipos do aneurisma fusiforme

a) Fusiforme b) Dolicoectatico c¢) Transicional

Fonte: preparado pelo autor com figuras extraidas de Flemming et al. (2004)

Os aneurismas fusiformes intracranianos podem ser assintomaticos por longos periodos.
Os sintomas, quando presentes, variam dependendo da localizagdo do aneurisma ¢ da
compressdo de estruturas adjacentes (Guo, et al., 2021). Os sintomas neuroldgicos, como
déficits motores ou sensitivos, cefaleia, distirbios visuais e convulsdes, sdo comuns quando
ocorrem manifestacdes clinicas (Sabotin, et al., 2021). O diagndstico é geralmente realizado
por meio de técnicas de imagem avancada, como a angiografia por tomografia computadorizada
(CTA, da sigla em inglés) ou a angiografia por ressondncia magnética (RMA) (Liang, et al.,
2023). A maioria dos aneurismas fusiformes apresentam um progndstico benigno e raramente
resulta em eventos hemorragicos, sendo que alguns s3o descobertos incidentalmente (Biondi,
2006).

Moon et al. (2019) realizou um estudo onde um grupo de 82 pacientes, todos
diagnosticados com aneurismas fusiformes intracranianos assintomaticos e ndo submetidos a
tratamento especifico, foi examinado. Para todos os casos, a descoberta dos aneurismas foi
desencadeada por queixas neurologicas inespecificas, como dores de cabeca leves e tonturas
durante os exames médicos de rotina. Dos 82 pacientes, 35 eram do sexo masculino e 47 do
sexo feminino. A média de idade dos pacientes foi de 56 anos, variando de 32 a 78 anos. Em
19 pacientes (23,2%), os aneurismas foram classificados etiologicamente como
ateroscleroticos. Em 19 pacientes (23,2%), além dos aneurismas fusiformes, foram observados
outros aneurismas (todos saculares). A duracdo média do acompanhamento clinico foi de 47,7

meses, variando de 12 a 190 meses. Os resultados do estudo revelaram que, dos 82 pacientes
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estudados, 7 (8,5%) apresentaram crescimento progressivo durante o periodo médio de
acompanhamento de 47,7 meses.

A presenca de multiplos aneurismas no mesmo paciente foi identificada como um fator
de risco significativo para o crescimento dos aneurismas. Também foi constatado que os
aneurismas que apresentaram crescimento ao longo do tempo eram significativamente maiores
no momento do diagndstico inicial, em comparacdo aos demais aneurismas analisados no
estudo. Essa pesquisa entdo estabeleceu um valor de corte para a altura dos aneurismas, onde
aqueles com uma altura superior a 6,9 mm apresentaram um maior risco de crescimento. Esse
estudo enriqueceu a compreensao das caracteristicas dos aneurismas fusiformes, fornecendo
opinides valiosas sobre os fatores de risco e as implicagdes clinicas do crescimento desses
aneurismas.

A determinagdo do tipo de tratamento adequado para aneurismas fusiformes ainda ¢
objeto de debate, mas geralmente, a abordagem conservadora ¢ considerada apropriada (Guo,
et al., 2021). No entanto, o tratamento deve ser cuidadosamente ponderado para pacientes
selecionados, especialmente quando se trata de aneurismas em crescimento ou lesdes

sintomaticas (Anson, et al., 1996).

1.1.  Localizacao dos IAs

Os aneurismas intracranianos surgem principalmente nas bifurcacdes ou em locais
proximos do poligono de Willis, uma estrutura composta por artérias cerebrais comunicantes
(Sadasivan, et al., 2013). O suprimento sanguineo ao cérebro ¢ predominantemente viabilizado
por duas artérias cardtidas internas (ICA, da sigla em inglés), que irrigam principalmente o
cortex cerebral, e duas artérias vertebrais que se unem para formar a artéria basilar, responsavel
por irrigar o restante do cérebro e parte do cortex (Diagbouba, et al., 2018). A interconexao

dessas artérias ocorre através do poligono de Willis, conforme demonstra a Figura 5.
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Figura 5 — Poligono de Willis
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Fonte: preparado pelo autor com figuras extraidas do MedlinePlus (2025)

A estrutura em forma de circulo do poligono de Willis desempenha um papel importante
ao fornecer uma circulagdo alternativa de sangue que permite irrigar o cérebro em situagdes em
que uma artéria esta obstruida ou ausente (Grinberg, et al., 2009). No entanto, essa rede arterial
peculiar est4 sujeita a um padrao de fluxo sanguineo Unico, que inclui unido de escoamentos,
convergéncia de fluxos, divisao do fluxo e movimentos de rotacdo (Cebral, et al., 2009). Em
decorréncia disso, variagdes anatdmicas no poligono de Willis, como hipoplasia
(subdesenvolvimento ou formagdo incompleta de um vaso sanguineo) ou auséncia de um
segmento arterial, podem influenciar parametros hemodinamicos, conduzindo potencialmente
a doencas cerebrovasculares (Horikoshi, et al., 2002).

Estudos transversais identificaram uma associagdo entre a hipoplasia de segmentos do
poligono de Willis e angulos de bifurcacio de suas artérias com a presenca de aneurismas, mas
¢ importante ressaltar que essa relacdo ndo implica necessariamente uma causa direta
(Ingebrigtsen, et al., 2004; Kasuya, et al., 1999). Além disso, a localiza¢do dos aneurismas tem
sido associada a altas tensdes de cisalhamento na parede arterial (Rossitti, 1998). Estudos de
simulacdo numérica demonstraram que a curvatura das artérias, os angulos de bifurcagdo e o
diametro dos ramos tém influéncia direta nas tensdes de cisalhamento na parede (Hoi, et al.,
2006; Oshima, et al., 2002). Por esses fatores o poligono de Willis tem sido associado a um

risco aumentado de desenvolvimento e ruptura de aneurismas intracranianos (Bor, et al., 2008).
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1.2. Processos cirurgicos dos aneurismas intracranianos

Os aneurismas intracranianos podem ser tratados por dois principais métodos cirurgicos:
a clipagem e a embolizacdo endovascular. A escolha entre esses tratamentos depende de fatores
como a localizagdo, o tamanho e a forma do aneurisma, bem como as condi¢gdes clinicas do

paciente (Wiebers, 2003).

1.2.1. Clipagem cirurgica

A clipagem ¢ uma técnica tradicional amplamente utilizada no tratamento de aneurismas
cerebrais, realizado por meio de uma craniotomia, abertura temporaria do cranio, para que o
cirurgido tenha acesso direto ao aneurisma. Uma vez exposto, um pequeno clipe de metal ¢
colocado na base do aneurisma, interrompendo o fluxo sanguineo e prevenindo sua ruptura.
Apesar de sua eficacia, a clipagem requer um planejamento cirtirgico minucioso, considerando
fatores como a anatomia vascular do paciente e a localizagdo do aneurisma (Guastaldi, et al.,

2023). A Figura 6 ilustra o processo de clipagem em um aneurisma.

Figura 6 — Processo de clipagem

Aneurisma

Fonte: preparada pelo autor com figura extraida do Hospital Melbourne (2020)



22

Por ser um procedimento invasivo, a clipagem ¢ geralmente indicada em casos em que
a embolizacdo endovascular ndo ¢ vidvel, como em aneurismas complexos ou localizados em
regides que demandam intervengdo direta. Além disso, a clipagem permite o isolamento do
aneurisma da circula¢do, o que pode ser crucial no tratamento de aneurismas grandes, com
maior risco de ruptura. O International Subarachnoid Aneurysm Trial (ISAT) comparou a
clipagem com a emboliza¢ao endovascular e constatou que a clipagem apresenta altas taxas de
oclusdo completa, ou seja, o fechamento total do aneurisma, impedindo o fluxo sanguineo na
area afetada. Além disso, verificou baixas taxas de recorréncia, o que significa que ¢ menos
provavel que o aneurisma tratado reaparecga ou volte a crescer apds o procedimento (Molyneux,

et al., 2005).

1.2.2. Embolizac¢io endovascular

A embolizagdo endovascular (coil embolization) ¢ uma técnica altamente relevante no
tratamento de aneurismas cerebrais, oferecendo uma abordagem minimamente invasiva para
bloquear o fluxo sanguineo em direcdo ao aneurisma, introduzida como uma alternativa a
clipagem (Fiorella, et al., 2008). O procedimento envolve a inser¢do de um cateter por uma
artéria periférica, geralmente na virilha, que ¢ entdo guiado até o aneurisma no cérebro. O
objetivo € introduzir materiais embolicos, como coils de platina com stents (redirecionador de
fluxo), no interior do aneurisma, promovendo a formagdo de um coagulo que reduz o risco de
ruptura (Guastaldi, et al., 2023). A Figura 7 ilustra os materiais utilizados e o processo da

emboliza¢dao endovascular em um aneurisma.

Figura 7 — Processo de embolizagdo

Aneurisma

Fonte: preparada pelo autor com figura extraida do Oliveira (2023)
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Entre as principais vantagens da emboliza¢do endovascular estdo a menor morbidade
perioperatoria, que se refere a complicagdes e efeitos adversos que podem ocorrer durante o
periodo imediatamente anterior, durante ou logo apds a cirurgia, € o tempo de internagao
reduzido em comparacao com a clipagem (Molyneux, et al., 2005). Além disso, essa técnica ¢
frequentemente indicada para aneurismas de dificil acesso cirurgico ou para pacientes com
comorbidades que contraindicam a realizagdo de uma cirurgia aberta. Estudos indicam que a
embolizagao endovascular apresenta resultados favoraveis a médio e longo prazo, com taxas de
oclusdo completa, ou seja, o fechamento total do aneurisma, impedindo o fluxo sanguineo em
seu interior, variando entre 70% e 90% (Raymond, et al., 2003).

No entanto, a sele¢do adequada dos pacientes € crucial para o sucesso do procedimento.
A evolucdo tecnologica na embolizacdo endovascular tem sido significativa, com o
desenvolvimento de dispositivos € materiais mais avangados, como stents redirecionadores de
fluxo e técnicas de fluxo remoto, que sao métodos usados para modificar o fluxo sanguineo em
areas distantes do aneurisma, ajudando a reduzir o estresse sobre a parede do aneurisma e
promover sua oclusao. Essas inovagdes permitiram o tratamento de aneurismas complexos que

antes eram considerados inoperaveis (Kulcsar, et al., 2010).

1.3. Parametros hemodinimicos

Os fatores que levam a formagdo, crescimento e ruptura dos aneurismas intracranianos
ainda ndo sao bem compreendidos, mas estudos indicam que os efeitos do escoamento de
sangue no interior das artérias (hemodindmica) sdo cruciais para esse desenvolvimento. Os
pardmetros hemodindmicos mais relevantes levados em consideracdo nesses estudos sdo

(MENG, et al., 2014):

. Tensdo de cisalhamento na parede do aneurisma (WSS);
. Indice de Cisalhamento Oscilatério (OSI);

° Pressao;

J Vorticidade.

Como o escoamento sanguineo € pulsatil (transiente) as paredes das artérias sao
submetidas a tensoes de cisalhamento (WSS, do inglés wall shear stress) e por oscilagdes dessas
tensdes, caracterizadas por um parametro denominado de indice cisalhante oscilatério (OSI, do
inglés oscillatory shear index). O WSS representa a forca de atrito viscosa por unidade de area
imposta pelo escoamento sanguineo na parede do vaso, paralelamente a direcdo do fluxo. Na

aorta humana saudavel, WSS varia entre 1 e 2 Pa, e esse valor aumenta discretamente em
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artérias com diametros menores, como as artérias cerebrais (Kwak, et al., 2014). Estudos
recentes que utilizaram da Dinamica de Fluidos Computacional (CFD, do inglés Computational
Fluid Dynamics) foram capazes de estabelecer conexdes entre as propriedades hemodinamicas
e a probabilidade de crescimento e ruptura de aneurismas (Cebral, et al., 2011; Castro, et al.,
2009) Entre todos os fatores hemodinamicos, a tensdo de cisalhamento na parede arterial se
destaca como o mais crucial (Boussel, et al., 2008). J4 o OSI ¢ um parametro adimensional
derivado do WSS que mede o grau de variagao direcional do vetor WSS durante o ciclo cardiaco
(Liang, et al., 2023).

Sob uma perspectiva patologica, ¢ importante destacar que condi¢des que resultam em
um aumento sustentado do WSS podem levar a danos nas artérias e ao desenvolvimento de
dilatacdes localizadas, quer seja devido a forgas fisicas ou pela ativagdo de respostas do
endotélio que resultam na degradacdo da matriz extracelular e na morte das células musculares
lisas (Jiang, et al., 2022; Meng, et al., 2014). Por outro lado, ¢ igualmente relevante observar
que um baixo valor de WSS, quando associado a um elevado OSI, pode desencadear uma
remodela¢do na geometria do aneurisma, mediada por células inflamatorias, o que pode, por
sua vez, levar a ruptura (Miura, et al., 2013). Portanto, tanto valores elevados quanto baixos de
WSS sdo condigdes que podem contribuir para o crescimento e ruptura de um aneurisma.

A equagdo de Hagen-Poiseuille permite calcular o WSS pela seguinte equagao:

;= 4pQ (1)

=—5
onde 1T ¢ a tensdo de cisalhamento, p € a viscosidade dindmica sanguinea, Q ¢ a vazado
volumétrica e r € o raio do lumen.

A aplicagdo desta equagdo pressupde que o vaso seja um tubo reto, uniforme e rigido e
que o sangue seja um fluido newtoniano incompressivel escoando em regime laminar com perfil
de velocidade constante. Essas simplificacdes sdo aceitaveis para a medicdo de WSS em
grandes artérias retas, onde o escoamento sanguineo se assemelha ao comportamento de um
fluido newtoniano. No entanto, na realidade, o fluxo sanguineo ¢ instavel e, de fato, um fluido
ndo newtoniano. Entretanto, o sistema arterial compreende uma rede de vasos ramificados e
curvos, nos quais os padrdes de escoamento sanguineo tornam-se complexos devido a
separacdo e reversdo do escoamento, bem como a variagdes espaciais e temporais. Sendo assim,
o calculo de WSS deve incorporar parametros adicionais como o numero de Reynolds (Re),
que descreve a relacao entre as forgas inerciais e viscosas; o numero de Womersley (a), que

expressa a frequéncia do escoamento pulsatil em relacdo aos efeitos viscosos; € o nimero de
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Dean (Dn), que ilustra o efeito da curvatura do vaso no perfil do fluxo (Diagbouba, et al., 2018).
Devido a impossibilidade em determinar analiticamente a WSS de aneurismas intracranianos,

usam-se métodos numéricos através da dindmica de fluidos computacional (CFD) (Anaes, et

al., 2007).

1.4. A Importancia da dinimica dos fluidos computacional no estudo de aneurismas

A Dinamica dos Fluidos Computacional desempenha um papel significativo no estudo
dos aneurismas intracranianos, fornecendo uma abordagem detalhada para analisar o
comportamento do escoamento sanguineo em artérias e geometrias de aneurismas, tanto
idealizadas quanto baseadas em casos reais de pacientes. Com os avangos na obten¢do de
imagens médicas, possibilitou-se obter a geometria precisa de aneurismas intracranianos de
pacientes, permitindo a realiza¢ao de simulagdes numéricas do escoamento sanguineo em vasos
€ aneurismas com geometrias reais.

Diversos estudos tém utilizado essa metodologia para simular o comportamento do
escoamento sanguineo em aneurismas intracranianos. Inicialmente, as limita¢des dos recursos
computacionais restringiam o uso de metodologias numéricas para analisar o escoamento em
aneurismas devido a sua complexidade geométrica, natureza ndo permanente € comportamento
reoldgico complexo. No entanto, o crescente poder de processamento dos computadores
modernos tornou essa metodologia adequada para o estudo de casos individuais de aneurismas.
Vérios autores usaram essa técnica para realizar suas simulagdes (Steinman, et al., 2003;
Shojima, et al., 2004; Castro, et al., 2006; Torii, et al., 2008; Karmonik, et al., 2015; Bazilevs,
et al., 2008).

As simulagdes numéricas atuais possibilitam o estudo de aneurismas especificos de
pacientes e t€ém o potencial de orientar o tratamento e a compreensdao da patogénese dessas
condi¢gdes clinicas complexas. Além disso, a versatilidade dessa metodologia permite a
consideracdo de diversos fatores que influenciam as varidveis hemodinamicas, como diferentes
modelos de reologia do sangue e diferentes condi¢des de contorno. Alguns estudos mais
recentes incorporaram o movimento da parede do aneurisma nos modelos numéricos,
representando a interacao entre o escoamento sanguineo ¢ a parede da artéria e do aneurisma.
Isso proporcionou uma compreensao mais precisa dos pardmetros hemodinamicos, indicando a
importancia da flexibilidade da parede do aneurisma ao avaliar esses pardmetros e tomar

decisoes de tratamento (Torii, et al., 2008; Bazilevs, et al., 2008).
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Nos ultimos anos, o uso da Dinamica de Fluidos Computacional (CFD) tem se tornado
uma ferramenta fundamental na andlise de escoamentos sanguineos, especialmente no estudo
de aneurismas cerebrais. Cebral et al. (2016) conduziu um estudo abrangente para analisar a
relagdo entre o fluxo sanguineo e a remodelacao e inflamacdo das paredes de aneurismas
saculares. A pesquisa utilizou imagens de ressonancia magnética de alta resolu¢ao (HR-MRI)
e técnicas de analise computacional, como a Dindmica dos Fluidos Computacional (CFD) para
obter percepcoes sobre a fisiopatologia e possiveis mecanismos de instabilidade associados aos
aneurismas intracranianos. Os resultados revelaram que fluxos sanguineos estaveis estavam
associados a paredes mais espessas e saudaveis, enquanto fluxos lentos e irregulares estavam
ligados a paredes degeneradas. Além disso, a inflamagdo, que é um fator critico para a
degeneracao e ruptura das paredes, foi correlacionada com condic¢des de fluxo como alta tensdo
de cisalhamento e vorticidade. Essas simula¢gdes ofereceram uma visdo valiosa das diferentes
respostas hemodindmicas e estruturais em aneurismas, contribuindo significativamente para a
identificacdo de fatores de risco, padrdes de crescimento e potenciais estratégias de tratamento.

Pesquisadores também tém explorado a relagdo entre parametros hemodinamicos e a
recanalizacdo de aneurismas apds intervengdes como a embolizacdo, visando melhorar a
previsdo de complicagdes e a eficacia dos tratamentos. A recanaliza¢do ocorre quando um
aneurisma tratado volta a crescer, aumentando o risco de ruptura. Liao et al. (2024) realizaram
uma investigacdo focada na predicdo da recanalizacdo de aneurismas intracranianos apods a
embolizacdo, analisando as caracteristicas dos parametros hemodinamicos. O objetivo principal
foi examinar como diferentes defini¢cdes de parametros hemodinadmicos podem afetar a precisao
das previsdes de recanalizagdo. Para entender isso, os pesquisadores simularam a
hemodinamica em 66 aneurismas, utilizando CFD, e derivaram 91 caracteristicas espacgo-
temporais para desenvolver modelos preditivos. Eles usaram uma técnica chamada regressao
logistica, que ajuda a determinar a probabilidade de um evento ocorrer, neste caso, a
recanaliza¢do do aneurisma. Os resultados revelaram que a diferenca de pressao foi o parametro
mais eficaz na previsao da recanalizagdao, com o modelo de regressao logistica alcancando um
AUROC de 0,890. O AUROC ¢ uma métrica que mede a capacidade de um modelo em
distinguir entre casos que irdo recanalizar e os que ndo irdo; um valor proximo de 1 indica um
otimo desempenho preditivo. Os pesquisadores descobriram que certos padrdes de escoamento
sanguineo e pressdo dentro do aneurisma influenciam a possibilidade de recanalizacdo. As
conclusdes do estudo indicam que considerar as caracteristicas espaco-temporais dos

parametros hemodinamicos ¢ essencial para melhorar a precisdo das previsdes de recanalizagao,
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oferecendo uma ferramenta util na préatica clinica para avaliar o risco de complicag¢des ap6s o
tratamento.

Além das consideracgdes sobre a recanalizagdo e os padroes de escoamento sanguineo, a
analise dos efeitos da embolizagdo em aneurismas também tem sido objeto de estudos recentes.
Nesse contexto, Valipour (2022) conduziu um estudo que investiga os efeitos da embolizacao
em aneurismas da artéria cerebral média (MCA). O objetivo da pesquisa foi avaliar como essa
técnica influencia os parametros hemodinamicos, particularmente os parametros WSS e OSI.
Para isso, foram realizadas simulagdes numéricas utilizando CFD, onde o escoamento
sanguineo foi modelado em diferentes etapas da embolizagdo, acompanhando o processo até
que o aneurisma estivesse completamente preenchido. Isso permitiu observar como a dindmica
do escoamento e os pardmetros hemodindmicos mudavam conforme a embolizagdo progredia.
Os resultados mostraram que a embolizagao reduz significativamente o escoamento sanguineo
no interior do aneurisma, diminuindo a WSS e o OSI, o que est4 associado a um menor risco
de ruptura. Quando a embolizagdo ¢ completa, a circulacdo sanguinea dentro do aneurisma ¢
drasticamente limitada, resultando em uma WSS consideravelmente baixa e um OSI reduzido,
indicando uma diminui¢do das forcas que poderiam contribuir para a ruptura do aneurisma. O
autor concluiu que essa técnica ¢ eficaz em limitar a circulagdo sanguinea dentro do aneurisma,
promovendo uma abordagem segura para o tratamento.

A clipagem ¢ um procedimento cirirgico amplamente utilizado para tratar aneurismas
cerebrais, no qual um clipe € colocado na base do aneurisma para interromper o fluxo sanguineo
e prevenir a ruptura. Este método, que continua a ser objeto de intenso estudo na comunidade
cientifica, tem sido analisado sob diferentes perspectivas, especialmente no que diz respeito a
sua eficacia e impacto hemodindmico. A Dinamica de Fluidos Computacional (CFD) emergiu
como uma ferramenta essencial nesse contexto. Um estudo recente de Davidson et al. (2024)
investigou as variagdes hemodindmicas nas artérias cerebrais antes e depois da clipagem,
utilizando CFD. Os pesquisadores analisaram duas geometrias especificas de artérias cerebrais
com aneurismas na bifurcagdo da artéria cerebral média, criando modelos que simulavam as
condigdes com e sem aneurisma. Os resultados mostraram que a clipagem alterou
significativamente os perfis de velocidade do sangue, especialmente em aneurismas maiores,
além de modificar as estruturas de fluxo secundario e a tensdo de cisalhamento na parede,
indicando uma possivel reducao do risco de ruptura. O estudo indica que a modelagem CFD
pode ser uma ferramenta valiosa para prever pardmetros hemodindmicos antes e apos a

clipagem, permitindo um melhor planejamento para o tratamento de aneurismas.
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Assim, a simulagdo numérica emerge como uma ferramenta essencial para a pesquisa
biomédica, permitindo uma investiga¢do mais aprofundada e informada das complexas

interagoes envolvidas em doengas vasculares como os aneurismas intracranianos.

1.5. Objetivos

O objetivo deste trabalho ¢ simular numericamente o escoamento de sangue em uma
geometria real de dois aneurismas, antes e depois dos tratamentos cirargicos, para analisar os
efeitos do procedimento sobre os parametros hemodinamicos. A simulagdo permite a obtengao
de dados detalhados, como a WSS ¢ o OSI, bem como os campos de velocidade e pressao,
fundamentais para avaliar a dindmica do escoamento sanguineo € os riscos associados a ruptura
do aneurisma. Adicionalmente, busca-se avaliar a for¢a hidrodindmica resultante exercida pelo
escoamento sobre o material embolizado, a fim de investigar a carga mecanica transmitida ao
tratamento e sua relevancia para a estabilidade pos-operatoria.

Para alcancar esses objetivos, € utilizado o Método de Volumes Finitos, implementado
no software de codigo aberto e licenga gratuita OpenFOAM, que permite a modelagem

detalhada dos fendmenos fluidodindmicos envolvidos.



29

Capitulo 2

Metodologia

Foi realizada a simulagdo numérica do escoamento em dois aneurismas antes da
intervengdo cirurgica, visando de obter os valores hemodinamicos que podem influenciar em
um possivel rompimento, como o WSS, o OSI e os campos de velocidade e pressdao. Em
seguida, foi simulado o escoamento nos mesmos aneurismas apds o tratamento cirurgico, a fim

de avaliar a influéncia do procedimento nos parametros hemodinadmicos na regido afetada.

2.1.  Sujeito do estudo

Foram utilizadas duas superficies geométricas de aneurismas obtidas a partir de imagens
de angiografia tridimensional e processadas pelo programa VMTK, a fim de serem convertidas
para o formato STL. O VMTK (Vascular Modeling Toolkit) é uma ferramenta poderosa para
manipulagdo e processamento de dados vasculares, que permite a analise de estruturas
complexas a partir de imagens médicas.

O processo comega com a importagdo dos dados de angiografia tridimensional, que
contém as informacdes sobre a densidade do tecido. A seguir, o VMTK aplica algoritmos de
segmentagdo para identificar e isolar as estruturas vasculares, como as artérias € os aneurismas,
separando-os do tecido circundante. Essa etapa ¢ crucial para garantir que somente as regioes
de interesse sejam consideradas. Apds a segmentacao, um pos-processamento € realizado para
melhorar a qualidade da superficie gerada, otimizando a uniformidade e a precisdo do modelo.
Algumas das técnicas de pos-processamento que o VMTK oferece incluem a suavizacao da
superficie para reduzir irregularidades, a remocao de superficies indesejadas, o fechamento de
espago na superficie gerada e a reconstru¢do dela para garantir uma geometria continua.

Em seguida, o VMTK utiliza essas informagdes para criar uma superficie tridimensional
que representa as estruturas vasculares. Essa superficie € gerada a partir dos dados segmentados,
resultando em um modelo que reflete com precisdo a anatomia dos aneurismas. A superficie
representada pela Figura 8 mostra a condi¢do original dos aneurismas antes do tratamento

cirargico.
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Figura 8§ — Geometria vascular pré-tratamento cirirgico

Aneurisma 1

N
\ Aneurisma 2

)

Pré-tratamento

Fonte: preparado pelo autor

O aneurisma 1 do estudo esta localizado na bifurcagdo entre a artéria cardtida interna
(ICA, da sigla em inglés) e a artéria cerebral média (MCA, da sigla em inglés), enquanto o
aneurisma 2 esta situado na MCA, conforme ilustrado na Figura 8. J4 a Figura 9 corresponde a
geometria pos-tratamento, o que permitird uma analise comparativa dos parametros

hemodinamicos em ambas as situacoes.

Figura 9 — Geometria vascular pos-tratamento cirurgico

Pés-embolizacdo

Pos-clipagem

Fonte: preparado pelo autor
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Os aneurismas estudados apresentam-se em duas localizagdes distintas. O primeiro
aneurisma esta situado no final da artéria carotida interna e foi submetido a um procedimento
de embolizacao, no qual foram introduzidos coils para interromper o fluxo sanguineo para o
seu interior. Esse tratamento pretende reduzir o risco de ruptura, desviando o fluxo sanguineo
da area enfraquecida. A Figura 10 apresenta a regido antes e depois do tratamento cirargico do

aneurisma em questao.

Figura 10 — (a) Regido com aneurisma antes da embolizacdo e (b) regido pds-embolizagio

(a) Pré-embolizacdo (b) Pos-embolizacdo

)

- W,

Fonte: preparado pelo autor

O segundo aneurisma, localizado apds a bifurcacao da cardtida interna, foi tratado com
um processo de clipagem parcial. Esse método cirargico envolveu a aplicagdo de um clipe
metalico na base do aneurisma, com o intuito de interromper parcialmente o fluxo sanguineo.

A Figura 11 apresenta a regido antes e depois do tratamento cirargico deste aneurisma.

Figura 11 — Regido do aneurisma antes da clipagem (a) e regido apos a clipagem (b)

(a) Pré-clipagem (b) Pos-clipagem

Clip

P e

Fonte: preparado pelo autor
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Ambas as geometrias foram estudadas por meio de simulacdes numéricas para

investigar as mudancas nos parametros hemodinamicos antes e apds os tratamentos.

2.2. Simulacdo numérica

2.2.1. Modelagem fisica e matematica

A simulag¢do numérica foi feita usando o cédigo computacional aberto e de licenca
gratuita OpenFOAM. O escoamento do fluido ¢ tratado como incompressivel, em regime
transiente, isotérmico e laminar, devido ao baixo nimero de Reynolds. O sangue foi
considerado como um fluido newtoniano. O modelo de fluido newtoniano ¢ adequado para o
escoamento de sangue nas artérias do estudo, ou seja, nas artérias que atingem o cérebro, como
reportado por Perktold et al. (1991), que demonstra que o uso do modelo de fluido newtoniano
ndo produz alteracdes significativas nas caracteristicas essenciais do escoamento. Logo, as
equacdes governantes para este tipo de escoamento sdo as equagdes da continuidade e da

quantidade de movimento linear, Equacdes 5 e 6 respectivamente:

V.V =0, (2)

awv _
p[E+(V-V)Vl = —Vp + pg + uv?v, (3)

onde V ¢ o campo de velocidade, p a massa especifica, g o vetor aceleracdo da gravidade, p a

pressao e | a viscosidade dindmica.
2.2.2. Malha computacional

Para a execucdo bem-sucedida da simulacdo numérica do escoamento deve-se
discretizar o dominio computacional em um numero adequado de volumes, formando o que ¢
conhecida como malha computacional. Para este propdsito, as malhas computacionais foram
geradas utilizando a ferramenta snappyHexMesh do OpenFOAM, que cria malhas

predominantemente compostas por hexaedros.
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A estrutura interna das malhas ¢ formada por hexaedros puros, enquanto as células
proximas as paredes sdo poliedros, ajustadas para a geometria curva com um refinamento em
camadas prismaticas na camada limite. O Apéndice B apresenta detalhadamente a ferramenta
snappyHexMesh do OpenFOAM.

A Figura 12 apresenta uma visdo geral da malha computacional criada para a simulacdo
do escoamento sanguineo. Esta imagem ilustra a distribuicao dos elementos em todo o dominio,
com destaque para a predominancia de hexaedros que formam a estrutura da malha. A
disposi¢cdo uniforme dos elementos na malha ¢ crucial para assegurar que as condigdes de

escoamento sejam representadas com precisao.

Figura 12 — Malha computacional

i

(At /
VRN teh bl
S

Fonte: preparado pelo autor

Além disso, a malha refinada ¢ crucial para capturar fendmenos hemodinamicos

complexos, como o efeito de recirculagdo e a formagao de vortices, que podem influenciar a
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evolucdo do aneurisma. A qualidade da malha nas regides criticas ¢ fundamental para garantir
a convergéncia da simulacdo e a precisao dos resultados obtidos.

Na Figura 13, ¢ mostrada uma visao detalhada da malha nas regides dos aneurismas. As
caracteristicas especificas proximas as paredes incluem um aumento na densidade de
elementos, que sdo essenciais para resolver os gradientes de velocidade e pressao que ocorrem
devido a intera¢do do escoamento sanguineo com a parede do aneurisma. Essa maior resolug¢ao
nas células adjacentes a parede também permite uma melhor representagdo das camadas

prismaticas, onde as propriedades do fluido variam rapidamente.

Figura 13 — (a) Malha do aneurisma 1, (b) malha com vista interna do aneurisma 1, (c) malha do aneurisma 2 e

(d) malha com vista interna do aneurisma 2.

(a) Malha Externa — Aneurisma 1 (b) Malha Interna — Aneurisma 1

(c) Malha Externa — Aneurisma 2

Fonte: preparado pelo autor
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As malhas geradas para este estudo contém aproximadamente 3 milhdes de elementos
e apresentam caracteristicas especificas nas regides proximas as paredes, fundamentais para
garantir uma representagao adequada do escoamento. A malha proxima a parede foi projetada
com cinco camadas prismaticas. A espessura final dessas camadas ¢ definida como 30% do
tamanho do elemento adjacente, enquanto a espessura minima das camadas prismaticas € 5%
do tamanho do elemento adjacente. Essa configuragado ¢ essencial para resolver adequadamente
os gradientes de velocidade e pressao, permitindo que a simulagdo capture a transi¢do entre o
escoamento livre e as superficies das paredes. Além disso, a razdo de expansao definida como
1,2 garante que a espessura das camadas aumente de forma controlada, o que é crucial para
evitar descontinuidades abruptas que poderiam comprometer a estabilidade da simula¢do. A
Figura 14 ilustra a regido de entrada do escoamento, destacando a configuracdo da camada

prismatica estabelecida.

Figura 14 — Malha da regido de entrada do aneurisma

Fonte: preparado pelo autor

Os mesmos passos utilizados na criacdo das malhas dos aneurismas antes do tratamento
cirargico foram seguidos na geracao das malhas apds os procedimentos cirtirgicos. O numero

total de células permaneceu proximo de 6 milhdes, € a configuragcdo da camada prismatica, com
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5 camadas, também foi mantida, garantindo consisténcia nas simulacdes. Como essas malhas
seguem o mesmo padrdo estabelecido anteriormente, optou-se por ndo incluir imagens
adicionais da malha pos-tratamento, ja que a estrutura e as caracteristicas sao semelhantes as
demonstradas nas figuras anteriores.

Com base em simulacdes anteriores para geometrias vasculares semelhantes, foi
adotado um intervalo de tempo de 1 X 10~ s. Para minimizar erros transitorios iniciais, trés
ciclos cardiacos foram simulados, mas apenas o terceiro ciclo foi analisado nos resultados. Esse
numero de ciclos € consistente com os valores utilizados em publicacdes semelhantes (BERG,
et al., 2019). Oliveira at al. (2021) realizaram estudos de sensibilidade para as malhas em
diferentes geometrias de aneurismas, recomendando em uma densidade de volume de células

na faixa de 3000 a 4000 células/m>.
2.2.3. Discretizacao

Para garantir a qualidade e a confiabilidade dos resultados das simulagdes, ¢
fundamental realizar a discretizagdao das equagdes diferenciais usando as mais elevadas ordens
possiveis para as fungdes de interpolagdo, o que permite capturar com maior precisdo 0s
detalhes do escoamento. Isso ¢ particularmente importante em simulagdes complexas, como a
dinamica de fluidos em aneurismas, onde a precisdo € crucial para obter resultados confiaveis.

Neste trabalho, foram selecionadas as fung¢des de interpolacdo de segunda ordem para a
discretizagdo das equagdes. Para o termo temporal, utilizou-se o esquema backward, que ¢
descrito pela equacao:

2@ =5 (30" 207 4 5m2), 0
onde ¢ ¢ o valor da varidvel no tempo n e 4t ¢ o intervalo de tempo.

O termo advectivo descreve o transporte de propriedades do fluido devido ao seu
movimento. Neste trabalho, utilizou-se o esquema de discretizagao Gauss linearUpwind, que €

um esquema de segunda ordem. A formulagdo discreta do termo advectivo ¢ dada por:

V- (U) = ) (¢Up-5p) (5)
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onde Uf € a velocidade interpolada na face f e §f ¢ o vetor area da face. A caracteristica

distintiva do esquema linearUpwind estd na forma como o valor da variavel transportada na

face, ¢y, € determinado.
No esquema linearUpwind, o valor de ¢ € obtido por meio de uma extrapolacdo linear

baseada no gradiente da célula a montante em relagdo ao sentido do escoamento, conforme:

b = dp + Vp - (3—7p) , (6)

.7 3 =4 r . .
em que ¢p € o valor da variavel no centro da célula a montante P, V¢pp € o gradiente avaliado

nessa célula, Xp € o vetor posigdo do centro da célula e X; ¢ o vetor posi¢do do centro da face.

O termo (56} —5c’p) representa o deslocamento entre o centro da célula a montante e o centro da
face.

Essa formulacdo decorre da expansdo de Taylor de primeira ordem da variavel
transportada em torno da célula a montante e constitui a base dos esquemas descritos por Jasak
(1996). Dessa forma, embora o esquema [linearUpwind apresente natureza upwind, ele
incorpora uma correcao de segunda ordem por meio do gradiente, reduzindo a difusdo numérica
em comparagao ao esquema upwind de primeira ordem. Como ocorre em esquemas de ordem
maior ou igual a dois, podem surgir oscilacdes numéricas em regides com gradientes elevados;
entretanto, no presente trabalho, a combinagdo entre refinamento de malha, avango temporal
implicito e regime de escoamento considerado garantiu a estabilidade da solugao.

Para a discretizagao do termo difusivo foi utilizado o esquema Gauss linear. Entretanto,
em malhas poliédricas, a aproximagdo baseada apenas na projecdo do gradiente na direcao

normal da face ndo ¢ suficiente, pois essa formulagdo pressupde ortogonalidade entre o vetor
— -5 .
area da face Sf e o vetor entre centros das células d,. Em geometrias complexas, essa

ortogonalidade ndo se verifica, tornando necessaria a inclusdao do termo de difusdo cruzada,
responsavel por corrigir os efeitos da ndo-ortogonalidade. Seguindo a formulagdo apresentada
por Jasak (1996), o vetor area ¢ decomposto em uma componente ortogonal € uma componente
ndo ortogonal, resultando na seguinte expressdo completa para a discretizagdo do termo

difusivo:

V- (VersVU) = ZVEff,f I—dij S¢ + (VU), - <5f ek (7)
7
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onde vgsy representa a viscosidade efetiva interpolada na face, enquanto U; e U; sdo os valores

da componente de velocidade nos centros das c€lulas que compartilham a face f. O termo d;;

. A . =, 4 . . J4
corresponde a distancia entre esses centros, € Sy € o vetor area da face, cuja magnitude € S¢. A

primeira parcela dentro dos colchetes descreve a contribuicao difusiva ortogonal, valida quando

o vetor area da face ¢ paralelo ao vetor entre centros. O segundo termo envolve o gradiente
interpolado (VU) 7 € corrige os efeitos da ndo-ortogonalidade da malha pela diferenga entre o
vetor area real e sua projecao ortogonal.

Os gradientes de pressdo foram discretizados utilizando o esquema Gauss linear,

aplicado por meio do teorema da divergéncia. A formulagdo discreta ¢ dada por:

1 N
WMzﬁZm%, ®)

em que py € a pressdo interpolada na face f, Vp € 0 volume da célula P e §f ¢ o vetor area da

face. Essa discretizacdo ¢ de segunda ordem e adequada para a representacdo de campos suaves

de pressao em malhas nao estruturadas, conforme apresentado por Jasak (1996).

2.2.4. Condigoes de contorno

No contexto da simulacdo numérica, as condic¢des iniciais € de contorno desempenham
um papel fundamental na representacao precisa do comportamento do fluido no dominio de
interesse. Para iniciar a simulagdo, ¢ aplicada uma condicao inicial trivial para os campos de
velocidade e pressdo. Em outras palavras, esses campos sdo assumidos como sendo iguais a
zero em todo o dominio de simulagdo no inicio do processo de simulacdo. Onde neste estudo,
sao adotadas as seguintes condi¢des de contorno:

Entrada: na entrada do dominio de simulacdo (entrada da ICA), foi imposto um perfil
de velocidade dependente do tempo, cuja intensidade ¢ modulada por uma vazao pulsatil g, (t),
conforme ilustra a Figura 15. Essa abordagem permite prescrever diretamente o campo de
velocidade na entrada, garantindo consisténcia com o padrao pulsatil fisiologico do escoamento
sanguineo ao longo do ciclo cardiaco.

Para determinar essa vazao, foram seguidos dois passos: primeiramente, utilizaram-se
dados da vazao volumétrica normalizada (q,(t)), relatados por Hoi et al. (2010) em pacientes
idosos, com idade média de 68 anos, que consideram as flutuacdes de vazao ao longo do ciclo

cardiaco na artéria cardtida interna (ICA), com periodo de 0,94 segundos para a conclusdo de
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um ciclo completo. E importante ressaltar que esses dados por si s6 ndo fornecem os valores
absolutos de vazdo necessdrios para a simulagdo. Em segundo lugar, através da vazado
normalizada e da vazdo média da ICA foram obtidos os valores da vazdo volumétrica
instantanea (g, (t)).

A vazao volumétrica instantdnea pode ser obtida pela multiplicagdo da vazao
volumétrica normalizada pela vazdo média na artéria de interesse, conforme demonstra a

Equacao 12:

qa(t) = Qg * qn(t) , €))

onde a vazao média (g, ) na ICA foi relatada como g. = 4.3 mL/s por Zarrinkoob et al. (2015).
Essa vazao média foi escolhida devido a indisponibilidade do perfil da vazao sanguinea
especifica do caso de estudo.

A combina¢ao dos dados da vazao normalizada com a vazao média da ICA fornece o
perfil da vazdo instantdnea utilizado na simulag¢do, conforme demonstra a Figura 15. Esses
dados permitem replicar o padrio pulsatil de vazao sanguinea observado na artéria vertebral
humana. Esse procedimento garante uma representacdo fisiologicamente relevante, mesmo na

auséncia de dados de vazao especificos (Oliveira, et al., 2021).

Figura 15 — Perfil de vazédo volumétrica na entrada da ICA

Sistole(z)

qa (t) (mL/s)

Diastole(?)

0,00 0,10 0,20 0,30 0,40 0,50 0,60 0,70 0,80 0,90

Tempo (s)

Fonte: preparado pelo autor com dados retirados do Hoi et al. (2010) e Zarrinkoob et al. (2015)
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A vazdo volumétrica instantanea q,(t) foi utilizada para definir o perfil de velocidade
imposto na entrada. Assumiu-se um perfil parabdlico correspondente a um escoamento laminar

totalmente desenvolvido em um tubo circular, descrito por:

2
qq(t) 1— 47'2 ' (10)

vi];let(r’ t) = ZA

inlet da

onde A;,0¢ € a area da seccdo transversal da artéria na entrada, d, ¢ o didmetro da artéria, ¢ a
coordenada radial da seccao circular na entrada.

Uma extensao artificial com sec¢do circular e comprimento igual ao dobro do diametro

d, foi adicionada a entrada da artéria para impor essa condi¢cdo de contorno. Além disso, o

gradiente de pressao na entrada foi considerado como zero. A Figura 16 ilustra a regido de

entrada do escoamento do aneurisma com a extensao artificial.

Figura 16 — Regido da entrada do escoamento do aneurisma

Arténa de entrada do escoamento
com extens3o artificial

Fonte: preparado pelo autor

Saida: a geometria do estudo possui 7 saidas de escoamento, as quais foram atribuidas

as mesmas condi¢des de contorno. A Figura 17 ilustra as 7 saidas de escoamento do aneurisma.
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Figura 17 — Regides de saida do escoamento do aneurisma

Fonte: preparado pelo autor

Nas saidas de escoamento foram aplicadas condigdes de contorno de velocidade
corrigida por fluxo e uma condi¢do de resisténcia para a pressdo. Importante destacar que a
modelagem desta condi¢do parte da hipotese de gradiente-nulo para a velocidade, sendo
aplicada uma correcdo adicional para satisfazer a conserva¢do da massa global. A velocidade
corrigida por fluxo ¢ definida pela seguinte equagao:

e,

Up=UC—T7(?l'UC)+T, (11)
|71

onde U, representa a velocidade na superficie de saida [m/s], U, € a velocidade nas células

adjacentes [m/s], 71 sdo os vetores normais, ¢, ¢ o fluxo [m?¥/s], e § sd0 os vetores da area da
face [m?].

Essa condicdo de contorno fornece uma abordagem para calcular a velocidade na saida,
levando em conta a pressao especificada. A correcao ¢ realizada a partir da velocidade nas
células adjacentes e ajustada pelo fluxo. Isso garante que as dinamicas de escoamento sejam
adequadamente representadas, permitindo uma simulagdo mais precisa dos parametros
hemodinamicos nas regides de interesse, especialmente em contextos como o estudo de

aneurismas.
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A condic¢do de contorno de resisténcia ¢ definida como a pressdo proporcional a vazao
volumétrica na entrada da ICA, com niveis que variam entre os valores normais de pressao
durante o ciclo cardiaco, ou seja, de 80 a 120 mmHg (aproximadamente 10 a 16 kPa), conforme
ilustrado na Figura 18. Como as distancias entre as saidas e o aneurisma ndo sao suficientemente
grandes, Chnafa et al. (2018) recomenda utilizar essa condi¢do de contorno para melhorar a

precisdo na simulagao.

Figura 18 — Perfil de pressdo sob a condigdo de resisténcia (aplicada em todas as saidas)
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Fonte: preparado pelo autor

Parede: as paredes dos vasos sao consideradas como rigidas, o que significa que nao ha
deformacao elastica nas paredes. As condi¢des de contorno aplicadas as paredes dos vasos sdao
de vazdo igual a zero, gradiente de pressdo igual a zero e sem deslizamento (no slip wall). E
importante observar que, embora haja evidéncias sugerindo que a elasticidade da parede dos
vasos pode influenciar os resultados hemodinamicos, neste estudo, optou-se por considerar as
paredes como rigidas.

Essas condicdes de contorno foram escolhidas com base nas caracteristicas do problema
e nas capacidades do programa de simulagao utilizado. E importante notar que as escolhas feitas
em relacdo as condigdes de contorno podem ter um impacto significativo nos resultados das
simulacoes de dinamica de fluidos computacional e, portanto, foram cuidadosamente

consideradas para garantir a precisdo e a relevancia dos resultados da melhor forma possivel.



43

As Equacdes 2 e 3, sujeitas as condi¢des de contorno detalhadas acima, foram resolvidas
empregando o Método de Volumes Finitos. Esse método numérico estd implementado no
codigo computacional OpenFOAM. O OpenFOAM ¢ uma plataforma versatil que incorpora
solvers para lidar com uma ampla gama de problemas de mecanica do continuo, incluindo
analises de CFD.

No contexto deste estudo, o solver especifico empregado para resolver o problema de
acoplamento entre pressao e velocidade foi o pisoFOAM. O pisoFOAM, utiliza o algoritmo
PISO (Pressure Implicit with Splitting of Operators) que ¢ um algoritmo utilizado para a
solugdo das equacdes de Navier-Stokes discretizadas que modelam o comportamento dos
fluidos em dindmica de fluidos computacional. O método PISO ¢é uma abordagem de solugao
implicita que se destaca pela sua capacidade de tratar de forma eficaz o acoplamento entre as

equacdes de momento e continuidade. O algoritmo PISO ¢ apresentado no Apéndice A.
2.3. Analise de dados computacionais

A tensdo de cisalhamento na parede (WSS) foi analisada no instante do pico da sistole,
assim como o campo da Tensdo de Cisalhamento Média (TAWSS). A TAWSS ¢ definida como
a média temporal da magnitude da WSS na superficie interna dos vasos, conforme a equagdo a

seguir:

1 (T
TAWSS() = T () = 7 f eIl dt | (12)
0

c

onde T, ¢ o periodo do ciclo cardiaco, ou seja, o tempo total de um batimento. O numerador da

equagio, | OT ‘|l |l dt, calcula a integral da magnitude da Tensdo de Cisalhamento na Parede

(WSS) ao longo de todo o ciclo. Em outras palavras, ele soma todas as contribui¢des de ||T,, ||,
que ¢ a for¢a tangencial exercida pelo escoamento sanguineo na parede do vaso, a cada instante
t durante o ciclo cardiaco. A divisdo pelo T, no denominador normaliza essa soma, calculando
assim a média temporal da magnitude da WSS ao longo de todo o ciclo. Essa medida fornece
uma visao de quanto cisalhamento a parede do vaso estd enfrentando em média.

Além da Tensdao de Cisalhamento na parede, analisamos o campo do OSI, conforme

definido por He e Ku (1996) como:
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~ ”TlcfoTctw(x, t) dt”

1 1,

0SI(x) = % 1 (13)

. 1 (T, 1 . ~
Aqui, o numerador ”T— [ 0 ‘t,(x,t)dt ” representa a média temporal vetorial da Tensao
c

de Cisalhamento na Parede, levando em consideracdo a dire¢do do vetor ao longo do tempo. O

. 1 T, , o . .
denominador, = ) 0C||Tw (x,t)|l dt, é a média temporal da magnitude do vetor WSS, ou seja,
c

apenas o valor absoluto da for¢a tangencial, sem considerar a dire¢do. A razao entre esses dois
termos captura a relacdo entre a dire¢do média e a magnitude média da WSS. Quando o
numerador e o denominador sdo proximos, o WSS estd sendo aplicado de maneira consistente
em termos de dire¢dao, com pouca oscilagdo. Quando o valor da divisdo se aproxima de zero,
significa que ha grande oscilagdo na dire¢do do vetor WSS, indicando que o escoamento
sanguineo esta variando muito em sua orientagdo. O valor resultante do OSI varia entre 0 ¢ 0,5,
onde 0 significa que ndo ha oscilagdo na direcdo da WSS (o vetor mantém uma dire¢do
constante ao longo do ciclo), e 0,5 indica maxima oscilagdo, com mudangas frequentes na
dire¢do do vetor ao longo do ciclo cardiaco.

Por fim, também foi considerada a avaliagao da for¢a hidrodinamica resultante exercida
pelo sangue sobre a superficie correspondente ao material embolizado. Essa forca representa a
carga total transmitida pelo campo de pressao ao coil durante o ciclo cardiaco e ¢ obtida a partir
da integracao das tensdes normais aplicadas na interface entre o fluido e o material. Admitindo

que a contribui¢do dominante decorre da pressao, a forca total pode ser escrita como:
F=[.—pndA, (14)

em que p € a pressdo exercida pelo escoamento, n € o vetor normal unitario apontando para
fora da superficie I' associada ao material embolizado, e dA representa o elemento de area. O
termo —p n corresponde ao vetor de tracdo normal transmitido pelo sangue a superficie, € sua
integragdo fornece a magnitude e a dire¢ao da forca resultante aplicada ao coil.

Esse procedimento foi implementado no pds-processamento utilizando o ParaView, a
partir da pressao no instante do pico da sistole e dos vetores normais da superficie embolizada.
O resultado obtido ¢ posteriormente apresentado no capitulo de resultados, juntamente com a

representacao grafica do vetor resultante sobre a regido tratada.
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2.4. Estudo de independéncia de malha

A verificagdo numérica das simulagdes € uma etapa essencial para assegurar que os
resultados obtidos sdo independentes do refinamento da malha e representam de forma
consistente os fendmenos fisicos simulados. Neste trabalho, a andlise de independéncia de
malha foi realizada para as geometrias pré-tratamento ¢ pos-tratamento, utilizando o Grid
Convergence Index (GCI) segundo o procedimento descrito por Celik et al. (2008), amplamente
adotado como referéncia em estudos numéricos baseados no Método dos Volumes Finitos.

Em ambos os casos, foram construidas trés malhas com diferentes resolugdes (grossa,
média e fina). Para cada malha, foi avaliado o tamanho caracteristico da malha, h, utilizado
como medida global do refinamento espacial. Considerando que as malhas s3o nao uniformes
e compostas por volumes de controle de diferentes tamanhos, o parametro h foi definido a partir

da média volumétrica dos elementos da malha, conforme:

N 1/3
1

h= —ZAVi , (15)
Ni=1

em que N representa o numero total de elementos e AV; o volume do elemento .
A taxa de refinamento da malha, r, foi definida como a razdo entre os tamanhos

caracteristicos de duas malhas consecutivas, sendo:

hy hs
T21=h_ e7”32=h_ ) (16)
1 2
onde os indices 1, 2 e 3 correspondem, respectivamente, as malhas fina, média e grossa.
Para avaliar a convergéncia espacial das grandezas hemodinamicas analisadas, foram

consideradas as médias globais de TAWSS e OSI em toda a superficie vascular. O erro aparente

entre duas malhas consecutivas foi definido como:
&1 =¢,—P1 € g3 =P3— ¢, (17)

onde ¢4, ¢, e 3 representam o valor da grandeza de interesse obtido, respectivamente, nas
malhas fina, média e grossa.
A ordem aparente de convergéncia, p, foi entdo estimada com base na razao entre os

erros aparentes e na taxa de refinamento adotada, segundo:
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In |532|
€21

=21 (18)
In(r) ’

Com a ordem de convergéncia determinada, foi estimado o valor extrapolado para malha

infinitamente refinada, ¢,,;, que representa uma aproximacao assintotica da solugao numérica:

rp¢1 P

— 1 (19)

¢ext
Por fim, a incerteza numérica associada a discretizagdao espacial foi quantificada por

meio do GCI. Para o par de malhas fina e média, o GCI foi calculado por:

|¢1 - qbZl

GCLn = ¢1(7”p -1 '

(20)

em que F; = 1,25¢ o fator de seguranca recomendado para analises com trés niveis de malha.
De forma analoga, o indice GCI5, foi calculado para o par de malhas média e grossa. A
razdo entre GCI,; e GCI3, foi utilizada para verificar se as solu¢des se encontram na regiao
assintotica de convergéncia, sendo esperado um valor préoximo da unidade quando essa
condigdo ¢ satisfeita. Os resultados sdo apresentados separadamente para as simulagdes poOs-
tratamento e pré-tratamento. A Tabela 1 apresenta os dados das malhas e os valores de TAWSS

e OSI médios em toda a superficie calculados na simulagdo pos-tratamento.

Tabela 1 — Dados das malhas e valores de TAWSS e OSI das simulagdes pos-tratamento

Malha Numero de células h TAWSS (Pa) OSI (-)
Grossa 3.797.361 7,4153e-5 4,431 0,00552
Média 7.632.235 5,8759¢-5 4,418 0,00594

Fina 15.204.326 4,6698e-5 4,409 0,00621

Fonte: preparado pelo autor
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Observa-se um comportamento monotonico de convergéncia a medida que o tamanho
caracteristico da malha diminui. A seguir, a Tabela 2 apresenta a ordem aparente de

convergéncia estimada a partir dos dados.

Tabela 2 — Dados da ordem aparente de convergéncia para simulagdo pos-tratamento

Grandeza p
TAWSS 1,47
OSI 1,98

Fonte: preparado pelo autor

Com base nesses valores, calculou-se o valor extrapolado ¢,,; € os indices GCI,

apresentados na Tabela 3.

Tabela 3 — Valores do CGI e da verificagdo da simulacao pos-tratamento

Grandeza bext GCI,, GCI;, Verificacio
TAWSS 4,386 0,00654 0,008957 1,01
OSI 0,00667 0,09308 0,1511 0,97

Fonte: preparado pelo autor

Os valores de verificacdo proximos de 1 demonstram que as solugdes estdo na regido
assintotica de convergéncia. A tendéncia de convergéncia do TAWSS para a geometria pos-
tratamento pode ser observada na Figura 19, que mostra a aproximagao monotonica dos valores

de TAWSS conforme o refinamento da malha aumenta.

Figura 19 — Grafico de convergéncia do TAWSS para geometria pds-tratamento
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Fonte: preparado pelo autor
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A Figura 20 apresenta o grafico de convergéncia do OSI para o cendrio pds-tratamento,
evidenciando o comportamento mais sensivel dessa grandeza em relacdo ao refinamento da

malha.

Figura 20 — Grafico de convergéncia do OSI para geometria pos-tratamento
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Fonte: preparado pelo autor

A mesma metodologia foi aplicada para a geometria pré-tratamento. A Tabela 4

apresenta os valores obtidos para as trés malhas analisadas.

Tabela 4 — Dados das malhas e valores de TAWSS e OSI das simula¢des pré-tratamento

Malha Numero de células h TAWSS (Pa) OSI (-)
Grossa 2.974.440 8,587¢e-5 3,6529 0,00604
Média 6.010.666 6,792e-5 3,6491 0,00618

Fina 11.940.087 5,403e-5 3,6464 0,00626

Fonte: preparado pelo autor

Os valores mostram convergéncia clara para as duas grandezas. A Tabela 5 apresenta as

ordens aparentes de convergéncia.
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Tabela 5 — Ordem aparente de convergéncia dos dados TAWSS e OSI para simulagdo pré-tratamento

Grandeza p
TAWSS 1,40
OSI 2,73

Fonte: preparado pelo autor
Com a ordem estimada, calcularam-se os valores extrapolados e os indices GCI,
apresentados na Tabela 6.

Tabela 6 — Valores do CGI ¢ da verificagdo da simulagdo pré-tratamento

Grandeza () J. GCI,, GCI;, Verificacao
TAWSS 3,64531 0,00240 0,00331 1,03
OSI 0,00634 0,0173 0,0318 1,02

Fonte: preparado pelo autor

Os valores extremamente baixos de GCI confirmam que a malha fina utilizada para a
geometria pré-operatdria apresenta excelente estabilidade numérica, sobretudo para TAWSS,
cujo erro ¢ inferior a 0,3%. A verificacdo assintotica proxima de 1 novamente confirma
convergéncia consistente. A Figura 21 apresenta a evolu¢do do TAWSS para a geometria pré-

tratamento, onde se observa convergéncia clara entre as malhas grossa, média e fina.

Figura 21 — Grafico de convergéncia do TAWSS para geometria pré-tratamento
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Fonte: preparado pelo autor
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A Figura 22 ilustra o comportamento do OSI para a geometria pré-tratamento,

apresentando convergéncia consistente com a ordem aparente estimada.

Figura 22 — Gréfico de convergéncia do OSI para geometria pré-tratamento
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Fonte: preparado pelo autor

Os resultados obtidos para ambas as geometrias demonstram comportamento de
convergéncia, ordens aparentes compativeis com o método numérico empregado e indices GCI
com valores reduzidos, confirmando que as malhas finas apresentam refinamento adequado
para representar os fendmenos hemodinamicos simulados. Os valores de verificacdo proximos
de 1 em todas as grandezas e em ambos os cenarios indicam que as solugdes se encontram
dentro da regido assintotica de convergéncia, validando a consisténcia numérica das

simulagdes.
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Capitulo 3

Resultados e discussao

Nesta sec¢ao, sao apresentados e discutidos os resultados da simulagdo da hemodindmica
realizada em uma artéria contendo os dois aneurismas, tanto na condi¢do de pré-tratamento
quanto ap6s os procedimentos cirirgicos. As analises focam no comportamento do campo de
velocidade, no Indice de Oscilacdo Cisalhante (OSI) e na tensdo de cisalhamento média
(TAWSS), parametros fundamentais para entender as alteracdes hemodinamicas nas regioes
aneurismaticas.

Para uma compreensao detalhada das alteragdes hemodinamicas, os dois aneurismas sao
analisados separadamente, tanto antes quanto apds os respectivos tratamentos cirargicos. Essa
abordagem permite avaliar de forma individualizada as modificagdes no comportamento do
escoamento sanguineo e nos pardmetros hemodinamicos, como a TAWSS, OSI e o campo de
velocidade, em cada aneurisma. A Figura 23 apresenta as regides dos aneurismas que sio

analisadas e discutidas antes das operagdes cirurgicas.

Figura 23 — Regides dos aneurismas analisadas antes das operagdes cirurgicas

Fonte: preparado pelo autor

A regido do primeiro aneurisma ¢ denominada de pré-embolizagcdo e a regido do

segundo aneurisma ¢ denominada de pré-clipado. Para a analise dos resultados dos aneurismas
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apods os procedimentos cirirgicos essas regioes sdo denominadas de pds-embolizacdo e pos-

clipagem, respectivamente, conforme demonstra a Figura 24.

Figura 24 — Regiodes dos aneurismas analisadas apos as operagdes cirirgicas

Pos-embolizagao

Pos-clipagem

Fonte: preparado pelo autor

Segundo Furukawa et al. (2018) e Cebral et al. (2019) apud Oliveira et al. (2022),
valores de TAWSS inferiores a 5 Pa sdo considerados baixos, enquanto valores de OSI superior
a 0,01 sdo considerados elevados. Quando esses valores ocorrem simultaneamente, os autores
associam a regido da parede do aneurisma a alteragcdes aterosclerdticas. Em contrapartida,
valores de TAWSS superiores a 20 Pa sdo considerados elevados e valores de OSI inferiores a
0,001 sdo considerados muitos baixos, o que indica areas de afinamento da parede do
aneurisma.

Os limites especificos para essas varidveis hemodinamicas foram estabelecidos com
base na andlise dos valores médios reportados por Cebral et al. (2019), proporcionando uma
base solida para a interpretacao das condigdes de fluxo nas diferentes regides dos aneurismas.

A seguir, sdo apresentados os resultados obtidos para cada aneurisma, destacando as

implica¢des hemodinamicas de cada perfil de fluxo.
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3.1.  Tensao de cisalhamento média ao longo do tempo (TAWSS)

A TAWSS, que representa a média temporal da magnitude da Tensdo de Cisalhamento
na Parede, foi calculada para avaliar as variacdes no estresse mecanico imposto as paredes
arteriais ao longo do ciclo cardiaco. Esse parametro é de suma importancia, pois valores
anormalmente baixos de TAWSS estdo associados ao enfraquecimento da parede arterial e a
progressao de aneurismas, enquanto valores mais elevados da TAWSS podem gerar tensodes
excessivas na parede do aneurisma, levando a uma possivel ruptura.

A analise do campo de TAWSS ¢ apresentada utilizando uma escala de 0 a 20 Pa. Essa
escolha se deve ao fato de que valores acima de 20 Pa sdo considerados elevados, conforme
destacado por Furukawa et al. (2018) e Cebral et al. (2019) apud Oliveira et al. (2022). Essa
escala permite a identificagdo clara das regides com tensdes criticas na parede arterial,
facilitando a interpretacdo dos dados obtidos nas simulagdes e a avaliagdo do impacto
hemodindmico nas areas de interesse.

As figuras apresentam visualmente essas tensdes, destacando os pontos criticos de
tensdo que podem estar associados a alteragdes patologicas, como o desenvolvimento de
aneurismas € a progressao de doencas ateroscleroticas.

A Figura 25(a) mostra o campo de TAWSS da superficie arterial pré-tratamento,
destacando a area de maxima TAWSS nas regides aneurismaticas, enquanto a Figura 25(b)
apresenta o campo poOs-tratamento, evidenciando a regido com maior TAWSS. Na andlise
hemodinamica da geometria completa da superficie arterial, observou-se uma reducao
significativa nos valores maximos de TAWSS apds os procedimentos cirargicos. Antes do
tratamento, o valor maximo de TAWSS atingiu 57 Pa na regido do aneurisma 2, enquanto, apos
o procedimento, esse valor reduziu para 25 Pa, evidenciando uma alteracdo nas condi¢des de

escoamento e na distribui¢do do estresse na parede arterial.
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Figura 25 — Campo de TAWSS da geometria vascular (a) pré-tratamento e (b) pds-tratamento

Max: 35 Pa
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Fonte: preparado pelo autor

Essa variagao de TAWSS esta associada a remodelacdo da geometria da parede arterial
apos os procedimentos, o que provoca uma redistribui¢do das forcas de cisalhamento. O estresse
sobre as regides arteriais ¢ conhecido por influenciar diretamente a progressao e o risco de
ruptura de aneurismas, tornando a redu¢cdo de TAWSS um indicativo de que o tratamento pode
ter contribuido para diminuir o risco de complicagdes pds-cirirgicas.

A Figura 26 apresenta as imagens apenas da regido do aneurisma pré-embolizacdo em
(a) e pés-embolizacdo em (b). Antes do procedimento de embolizagdo, o valor méximo de
TAWSS na regido do aneurisma, localizado na bifurcagdo arterial, foi de 31 Pa (Figura 26(a)).

Ap0s a cirurgia, esse valor aumentou para 35 Pa (Figura 26(b)).

Figura 26 — Campos de TAWSS (a) do aneurisma pré-embolizagao e (b) regido pos-embolizagio

(a) Pré-embolizagdo (b) Pés-embolizagao

p Max: 35 Pa
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Regido do Coil

10 10
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Fonte: preparado pelo autor
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Esse aumento pode ser explicado pelo fato de que, em uma bifurcagdo, a redistribuicao
do escoamento apds a embolizagdo direciona o escoamento diretamente para o material
embolizante. Com o bloqueio do escoamento, o material introduzido na emboliza¢do passa a
suportar o impacto do escoamento, o que resulta em um aumento de TAWSS sobre ele, e nao
diretamente sobre a parede arterial. Dessa forma, mesmo com o aumento nos valores de
TAWSS, a parede arterial pode ndo estar diretamente comprometida, j& que o material da
embolizagdo absorve o estresse gerado pelo escoamento. A comparagao entre as Figura 26(a) e
a Figura 26(b) ilustra esse aumento da tensao de cisalhamento.

Para o aneurisma que sofreu o tratamento de clipagem, a Figura 27 apresenta o TAWSS
antes e depois do tratamento cirirgico, onde podemos observar uma reducao significativa dos
valores maximos. Na Figura 27(a), correspondente a fase pré-clipagem, o valor maximo de
TAWSS atingiu 57 Pa. Apos a cirurgia, conforme mostrado na Figura 27(b), apesar da area
critica, &rea com TAWSS > 20 Pa, ter aumentado, o valor maximo da TAWSS reduziu para 34

Pa, porém continua elevado.

Figura 27 — Campo de TAWSS (a) da regido pré-clipagem e (b) regido poés-clipagem parcial

(a) Pré-clipagem (b) Pds-clipagem
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Fonte: preparado pelo autor

Essa redu¢ao no TAWSS maximo pode ser atribuida ao efeito da clipagem, que, apesar
de parcial, conseguiu interromper parte significativa do escoamento sanguineo que passava pelo
aneurisma. Além da redugdo global do valor madximo de TAWSS apds a clipagem parcial,
observa-se a presenca de uma regido localizada proxima ao pescogo do aneurisma na qual os
valores de tensdo de cisalhamento aumentaram em relagdo a condi¢do pré-clipagem. Nessa

regido especifica, 0o TAWSS passou de aproximadamente 29 Pa antes da clipagem para cerca
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de 34 Pa apos o tratamento. Esse aumento localizado pode ser atribuido ao redirecionamento
do escoamento sanguineo imposto pela clipagem parcial, que intensifica os gradientes de
velocidade nas proximidades do pescoco do aneurisma, concentrando as tensdes de
cisalhamento nessa regido.

Embora essa diminui¢do maxima indique um alivio nas tensdes hemodinamicas, ¢
importante ressaltar que os valores de TAWSS pos-clipagem ainda permanecem elevados.
TAWSS elevado estd associado a um aumento do risco de complicagdes, como a progressao do
aneurisma e possiveis rupturas. Nesse contexto, mesmo com a clipagem parcial, o valor de 34
Pa ainda pode representar uma preocupagao, pois a tensao de cisalhamento elevada pode afetar
negativamente a integridade da parede arterial.

A clipagem parcial, apesar de ter reduzido o TAWSS maximo, deixou uma érea do
aneurisma ainda sujeita ao estresse do escoamento, o que pode aumentar o risco de
complicacdes a longo prazo. Portanto, ¢ fundamental monitorar esses niveis de TAWSS nas

avaliagOes pds-operatorias, garantindo que intervengdes adicionais sejam consideradas.

3.2. Indice de oscilacio cisalhante (OSI)

O OSI ¢ uma métrica importante para entender as caracteristicas do escoamento
sanguineo em regides afetadas por aneurismas. Ele quantifica a oscilagdo da tensdo de
cisalhamento na parede arterial, possibilitando analisar regides de elevado transiente. Valores
elevados do OSI estdo associados a padrdes de escoamento mais instaveis, que podem levar a
um maior risco de complicagdes, como a progressao do aneurisma e alteragcdes na estrutura da
parede arterial.

Para a andlise dos resultados do campo de OSI, ¢ utilizada uma escala de 0 a 0,1. Essa
faixa ¢ escolhida porque valores superiores a 0,01 sdo considerados elevados e prejudiciais
(Cebral, et al, 2019; Furukawa, et al., 2018). Essa escala permite identificar as regides com
maior oscilagdo na tensao de cisalhamento, proporcionando uma melhor compreensao das areas
criticas em relag¢do ao fluxo sanguineo na superficie arterial.

A andlise do OSI em diferentes condi¢des, como pré e pos-tratamento cirtirgico, permite
avaliar como as intervengdes impactam o comportamento hemodinadmico e a seguranca a longo
prazo da parede arterial. A Figura 28 mostra os resultados do OSI antes e depois dos
procedimentos cirargicos. Os valores méximos observados foram de 0,48 antes da cirurgia
(Figura 28(a)) e 0,46 apos a cirurgia (Figura 28(b)), indicando uma diferenga minima entre as

condigdes pré e pos-tratamento.
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Figura 28 — Campo de OSI (a) geometria vascular antes do tratamento cirurgico e (b) apds tratamento cirirgico

(a) Pré-tratamento (b) Pos-tratamento

Fonte: preparado pelo autor

Esses resultados refletem que, ao considerarmos toda a superficie arterial, ndo houve
alteracdo significativa no indice de oscilagdo cisalhante. Isso pode ser atribuido a
homogeneidade do escoamento sanguineo em regides que ndo estdo diretamente afetadas pelos
aneurismas. A escala utilizada para a visualizagdo varia de 0 a 0,1, o que ressalta que, mesmo
com os valores maximos observados, a alteragdo nao € expressiva em relagdo a resposta global
da artéria. A analise de OSI apenas na regido do aneurisma permite discutir como os tratamentos
cirargicos impactaram especificamente as areas criticas afetadas pelos aneurismas.

Na Figura 29, observamos a comparagdo entre a regido do aneurisma pré-embolizagao
(a) e pos-embolizagdo (b), focando no indice de oscilacdo cisalhante (OSI). Antes da
embolizacdo, o valor maximo de OSI era de 0,48, enquanto apos a cirurgia o valor reduziu
levemente para 0,46. Embora essa redugdo represente uma pequena melhora, a regido ainda
apresenta valores relativamente altos de OSI. No entanto, ¢ importante ressaltar que, apds a
embolizagdo, esses valores elevados estdo concentrados no material embolizado, ¢ nao
diretamente sobre a parede arterial. Isso significa que, mesmo com um indice de oscilacdo
cisalhante relativamente alto, o impacto direto sobre a parede arterial foi mitigado pelo material

que agora suporta o fluxo sanguineo.
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Figura 29 — Campo de OSI (a) regido do aneurisma antes da embolizagado e (b) apds embolizacdo
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N

Fonte: preparado pelo autor

Dado que o OSI elevado esta relacionado a padrdes de escoamento instdvel e a potencial
remodelagdo da parede arterial, o fato de o escoamento estar sendo absorvido pela embolizacao
reduz os riscos de danos ou complica¢des na estrutura da artéria. Ainda assim, ¢ essencial
monitorar a evolucdo do aneurisma ao longo do tempo para garantir que a embolizagdo continue
desempenhando seu papel de protecao.

Na Figura 30, apresenta-se a regido do aneurisma que passou pelo processo de clipagem,
comparando a Figura 30 (a) e (b), que representam as condigdes pré e pds-operatoria. Antes da
clipagem, o valor mdximo do indice de oscilagdo cisalhante (OSI) era de 0,46, enquanto apos o

procedimento esse valor foi reduzido para 0,40.

Figura 30 — Campo de OSI (a) regido do aneurisma antes da operacdo de clipagem e (b) apos clipagem

(a) Pré-clipagem (b) Pds-clipagem

Max: 0.46

Fonte: preparado pelo autor
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No entanto, vale destacar que a clipagem foi parcial, deixando um pequeno aneurisma
remanescente, conforme demonstra a Figura 30(b). Nesta area residual, ha uma concentracao
significativa de valores elevados de OSI, refletindo padrdes de escoamento mais instaveis. O
fato de ainda existir uma area consideravel com OSI elevado ap6s o procedimento indica que o
escoamento sanguineo continua a oscilar de maneira intensa nessa regido, o que pode aumentar
o risco de complicacdes a longo prazo.

Essa manutencao de valores relativamente altos de OSI na area remanescente do
aneurisma sugere que, embora a clipagem tenha ajudado a reduzir os indices de oscilagdo, a
regido afetada continua sob influéncia de padrdes de escoamento adversos. Isso pode ser um
ponto critico a ser monitorado, pois o escoamento oscilante pode, eventualmente, afetar a
integridade da parede arterial remanescente, aumentando o risco de remodelag@o ou progressao

do aneurisma.

3.3. Campos de velocidade

A analise dos campos de velocidade ¢ fundamental para entender o comportamento do
escoamento sanguineo ao longo da superficie arterial e nas regides afetadas pelos aneurismas.
A velocidade do escoamento sanguineo proporciona informagdes valiosas sobre a
hemodinamica, permitindo identificar regides de estagnagdo, areas de escoamento acelerado e
padrdes de escoamento que podem influenciar o desenvolvimento e na evolugdo dos
aneurismas. Sdo os campos de velocidade quem podem explicar o comportamento de TAWSS
e OSIL.

Esses campos de velocidade ajudam a visualizar como o escoamento interage com a
geometria complexa da artéria, especialmente em regides de bifurcacdo ou em areas onde o
aneurisma esta presente. Ao observar o comportamento do escoamento em diferentes
condig¢des, antes e depois dos procedimentos cirurgicos, podemos avaliar as mudancas nas
caracteristicas do escoamento que resultam da intervencdo e como elas impactam a seguranca
da parede arterial e a distribui¢do da tensdo de cisalhamento.

Para esta andlise, vamos focar na andlise do momento de pico da sistole, que
corresponde ao ponto de maior pressao e velocidade do escoamento sanguineo durante o ciclo
cardiaco. Esse instante ¢ fundamental, pois representa a condi¢do mais intensa de estresse nas
paredes arteriais, especialmente nas 4reas onde os aneurismas estao presentes.

Na Figura 31, podemos observar os campos de velocidade da geometria vascular

destacando as areas dos aneurismas antes € depois dos procedimentos cirirgicos.
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Figura 31 — Campo de velocidade (a) da geometria vascular antes do tratamento cirtrgico e (b) apos tratamento

cirargico

(a) Pré-tratamento (b) Pos-tratamento

Regides de velocidade do
escoamento aumentadas apos o
tratamento cirirgico

Fonte: preparado pelo autor

A Figura 31(b) demonstra um aumento da velocidade do escoamento sanguineo nessas
regides apds as intervencgdes. Esse comportamento ¢ particularmente evidente nas areas que
passaram por embolizacdo e clipagem. Na drea embolizada, o escoamento ¢ redirecionado
devido ao bloqueio do aneurisma, resultando em uma aceleracdo do escoamento ao redor da
regido tratada. Como o aneurisma, que anteriormente funcionava como um reservatorio de
escoamento, foi excluido, o fluido escoa mais rapidamente através das areas adjacentes da
artéria.

Na drea clipada, a velocidade também se eleva. Como a clipagem foi parcial e uma
porcao do aneurisma permanece, o escoamento sanguineo encontra uma trajetoria mais restrita,
gerando uma aceleragdo nas areas proximas ao restante do aneurisma. O desvio do escoamento
pela clipagem contribui para o aumento da velocidade, especialmente nas bordas do aneurisma
remanescente.

Na Figura 32, que mostra os campos de velocidade nas regides pré-embolizacao (Figura
32(a)) e pés-embolizagdo (Figura 32(b)), podemos observar um comportamento distinto do
escoamento sanguineo antes e depois do procedimento. Na Figura 32(a), referente a regido do

aneurisma pré-emboliza¢do, notamos a presenga de vortices dentro do aneurisma.
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Figura 32 — Campo de velocidade (a) regido do aneurisma pré-embolizacdo e (b) poés-embolizacao

ré-embolizagao (a)/Pos-embolizagio

/

Fonte: preparado pelo autor

. Esses vortices na Figura 32(a) indicam a existéncia de padrdes de escoamento
instaveis, que caracterizam a circulacdo interna do sangue dentro da cavidade aneurismatica.
Esses movimentos circulares ndo apenas elevam o risco de progressao do aneurisma, como
também podem aumentar o estresse sobre a parede arterial.

Regides de vortices estdo frequentemente associadas a areas de baixo TAWSS, o que
esta diretamente relacionado ao enfraquecimento da parede arterial e a progressao do
aneurisma. Isso foi observado anteriormente na Figura 26, que demonstrou o campo de
TAWSS, onde se pode ver um baixo TAWSS na regido do aneurisma. Além disso, a presenca
desses padrdes de escoamento instaveis pode resultar em valores elevados de OSI, indicando
uma oscilagdo acentuada na dire¢do da tensdo de cisalhamento ao longo do ciclo cardiaco,
conforme mostrado na Figura 29 que apresentou o campo de OSI. Esse comportamento
transiente do escoamento refor¢a o potencial de fragilizacdo da parede arterial, aumentando o
risco de ruptura, especialmente em areas com fluxo perturbado.

Apo6s o procedimento de embolizagdo, representado na Figura 32(b), esses vortices
desaparecem, pois o aneurisma ¢ isolado do escoamento principal. Entretanto, observamos um
aumento consideravel na velocidade do escoamento ao redor da area embolizada. Isso ocorre
porque o material da embolizacdo redireciona o escoamento, levando a uma acelera¢do nas

regides adjacentes.
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O aumento da velocidade apds a emboliza¢do também resulta no aumento da tensdo de
cisalhamento ao longo da parede arterial (TAWSS), conforme discutido anteriormente. No
entanto, ¢ importante lembrar que, embora a TAWSS seja elevada, ela se concentra no material
de embolizagdo, e ndo diretamente sobre a parede arterial. Dessa forma, o impacto do
escoamento ndo € prejudicial para a artéria, ja que o material embolizado ¢ capaz de suportar
esse aumento de estresse sem comprometer a integridade arterial.

Na Figura 33, apresentam-se os campos de velocidade na regido do aneurisma pré-
clipagem (Figura 33(a)) e pds-clipagem (Figura 33(b)), onde ¢ possivel observar a presenga de
vortices em ambas as condi¢des. Na Figura 33(a), antes do procedimento de clipagem, o
aneurisma apresenta padrdes de escoamento instaveis, caracterizados pelos vortices que
ocorrem dentro da cavidade aneurismatica. Esses vortices indicam um escoamento

potencialmente perigoso para a parede arterial.

Figura 33 — Campo de velocidade (a) regido do aneurisma pré-clipagem e (b) regido do aneurisma pds-clipagem

(a) Pré-clipagem (b) Poés-clipagem

0.5
U(m/s)

Fonte: preparado pelo autor

Apds o procedimento de clipagem parcial, como mostrado na Figura 33(b), os vortices
continuam presentes, uma vez que parte do aneurisma permanece. Contudo, observa-se um
aumento significativo na velocidade do escoamento em torno do aneurisma remanescente. A
clipagem redireciona o escoamento, aumentando a velocidade nas areas ao redor do aneurisma,

pois 0 escoamento encontra uma area reduzida.
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Embora a clipagem tenha reduzido o volume do aneurisma, a permanéncia dos vortices
e o aumento da velocidade indicam que ainda existem regides de escoamento instavel. Esse
fator pode representar um risco significativo, uma vez que tanto os valores elevados de TAWSS
quanto os altos indices de OSI estdo associados a condigdes hemodindmicas desfavoraveis,
caracterizadas por elevadas tensdes e variagdes direcionais do cisalhamento sobre a parede
arterial, conforme evidenciado pelos campos de TAWSS e OSI apresentados na Figura 27 e
Figura 28. Assim, mesmo com a clipagem parcial, a dinamica do escoamento exige atengao

devido ao seu comportamento nas regides proximas ao aneurisma.

34. Forca hidrodinamica resultante sobre o Coil

A for¢a hidrodinamica resultante aplicada pelo escoamento sobre o material embolizado
foi obtida a partir da integracdo do vetor de tracdo normal na superficie tratada, conforme
descrito na Se¢ao 2.3. No instante correspondente ao pico da sistole, a integragao produziu uma
forca total de aproximadamente 0,27 N. Esse valor representa a magnitude da compressao
exercida pelo sangue diretamente sobre o volume preenchido pelo coil. A Figura 34 apresenta
o vetor resultante projetado sobre a superficie embolizada, evidenciando a diregdo

predominante da carga aplicada ao material.

Figura 34 — Forg¢a hidrodindmica resultante sobre a regido do coil

Forga Resultante (N)

|

Fonte: Preparado pelo autor
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Embora a forga total seja relativamente pequena em valores absolutos, ela atua
continuamente ao longo do ciclo cardiaco, podendo induzir efeitos mecanicos associados a
resposta estrutural do coil. Materiais utilizados em procedimentos de embolizagdao possuem
rigidez e resisténcia proprias, de modo que a carga transmitida pelo escoamento pode
desempenhar papel na redistribuicdo ou compactacao interna do material ao longo do tempo.

A analise dessa for¢a ndo procura estimar diretamente a deformagdo ou realizar uma
analise estrutural, mas oferece um indicativo da interagdo mecanica entre o sangue € o material
implantado. Assim, o valor obtido permite levantar considera¢des sobre como o comportamento
do escoamento influencia o carregamento aplicado ao coil, e como essa carga pode, em casos
especificos, estar associada a estabilidade volumétrica da embolizagdo ou a possibilidade de

rearranjos internos do material.

3.5. Limitacoes do estudo

Este estudo apresenta algumas limitagdes que devem ser consideradas na interpretacao
dos resultados. A geometria utilizada na simulagdo foi extraida por meio do Vascular Modeling
Toolkit (VMTK), uma ferramenta amplamente empregada em modelagens vasculares. Embora
poderosa, essa técnica pode introduzir incertezas na representacao precisa da anatomia, o que ¢
comum em estudos de simulacdo. Apesar dessas possiveis imprecisdes, no caso especifico deste
estudo, as incertezas ndo sdo significativas a ponto de comprometer a analise, uma vez que o
VMTK oferece uma representagdo confidvel da estrutura vascular. No entanto, ¢ importante
reconhecer que a idealizacdo geométrica pode ndo capturar todos os detalhes anatomicos
especificos, como variagdes individuais, o que pode influenciar o comportamento
hemodindmico em certos casos.

Outro ponto a ser considerado ¢ o uso de dados genéricos de escoamento sanguineo,
como vazao e pressdo, que ndo foram obtidos diretamente do paciente com aneurisma. Essa
escolha, comum em estudos de simulagdo, pode limitar a precisdo dos resultados, pois as
caracteristicas hemodinamicas individuais de um paciente podem apresentar variagdes. Fatores
como pressdao arterial, idade, hipertensdo, diabetes ou outras condi¢des cronicas podem
influenciar a dindmica do escoamento sanguineo, afetando diretamente parametros como
TAWSS e OSI. No entanto, essas incertezas sao inerentes a maioria dos estudos de simulagao

e, no contexto deste trabalho, seu impacto pode ser considerado minimo.
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Capitulo 4

Conclusoes

A andlise hemodinamica em simulagdes de fluxo sanguineo ¢ crucial para entender a
influéncia das tensdes mecanicas na parede arterial, especialmente em regides afetadas por
aneurismas. Pardmetros como a Tensdo de Cisalhamento Média (TAWSS) e o Indice de
Oscilagao Cisalhante (OSI) fornecem informagdes detalhadas sobre o comportamento do
escoamento e sua interagdo com a parede arterial, podendo prever o risco de complicagoes,
como o crescimento ou a ruptura de aneurismas. Esses parametros foram analisados para
identificar como os tratamentos influenciaram a distribuig¢ao das tensdes nas paredes arteriais e
nas areas dos aneurismas.

Os resultados obtidos mostram que as intervengdes cirirgicas tiveram um impacto
significativo nos pardmetros hemodinamicos analisados. Em relagdo ao TAWSS, os resultados
mostraram que houve uma reducao nos valores maximos apds os tratamentos, tanto na
geometria completa da superficie arterial quanto nas regides especificas dos aneurismas. No
caso do aneurisma embolizado, o aumento de TAWSS foi direcionado ao material embolizante,
protegendo a parede arterial de estresses excessivos. J& no aneurisma clipado, os resultados
mostraram que a clipagem parcial conseguiu reduzir o TAWSS, embora os valores ainda se
mantenham elevados, o que requer acompanhamento para evitar futuras complicagdes.

O OSI, por sua vez, apresentou uma variagdo menos expressiva ao longo das superficies
arteriais, com uma leve reducdo nos valores maximos apos os tratamentos. No entanto, areas
de concentragdo de OSI elevado permaneceram nas regides do aneurisma remanescente apos a
clipagem, sugerindo que padrdes de escoamento instdvel continuam presentes e podem
influenciar a evolucao do aneurisma a longo prazo.

Além desses parametros, também foi avaliada a for¢a hidrodinamica resultante exercida
pelo escoamento sobre o material embolizado no pico da sistole. A integragdo das tensdes
normais atuantes na superficie tratada resultou em uma forca total de aproximadamente 0,27 N,
indicando a carga de compressdo transmitida ao coil pelo fluxo pulsatil. Embora esse valor ndo
permita, por si s0, determinar deformagdes especificas do material, ele fornece um indicio
importante de como o escoamento interage mecanicamente com o volume embolizado. Essa

for¢a pode estar associada ao potencial de reorganiza¢do ou compactacao interna do coil ao



66

longo do tempo, refor¢ando a relevancia de considerar também a resposta estrutural do material
implantado no contexto da analise hemodinamica.

A andlise dos campos de velocidade confirmou que as modificagdes na geometria
arterial induzidas pelos procedimentos cirurgicos resultaram em alteragdes significativas na
distribuicdo do escoamento, influenciando diretamente os valores de TAWSS e OSI. Esses
resultados reforcam a importancia de um acompanhamento pds-operatorio rigoroso e da
consideragdo dos padrdes hemodinamicos para otimizar o tratamento e reduzir o risco de
complicagdes futuras.

Por fim, como perspectiva para estudos futuros, recomenda-se aprofundar a
investigagdo hemodinamica por meio da incorporagdo de abordagens mais avangadas de
modelagem numérica. Entre as possibilidades, destaca-se a realizacdo de simulagdes com
modelos ndo newtonianos do sangue, permitindo avaliar o impacto da viscosidade dependente
da taxa de cisalhamento nos campos de velocidade e nos parametros TAWSS e OSI. Além
disso, a consideragdo da interagdo fluido-estrutura (FSI) pode fornecer uma representagcdo mais
realista da deformacao da parede arterial e do aneurisma, contribuindo para uma analise mais
precisa das tensdes mecanicas associadas ao risco de crescimento e ruptura. No caso da
embolizacdo, estudos futuros também podem integrar a resposta estrutural do coil, por meio de
modelos acoplados ou anélises mecanicas, possibilitando avaliar deformacgdes, compactagado e
possiveis mecanismos associados a recanaliza¢do ao longo do tempo. Esses avangos podem
contribuir para uma compreensdo mais completa da dindmica do escoamento em aneurismas
tratados, ampliando a confiabilidade das analises e fortalecendo o potencial de aplicacdo clinica

dos resultados obtidos.
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APENDICE A - Algoritmo PISO

O algoritmo PISO (Pressure Implicit with Splitting of Operators), desenvolvido por Issa
(1986), ¢ uma técnica amplamente utilizada para resolver as equacdes de Navier-Stokes de
forma eficiente e estavel em simulac¢des de dinamica de fluidos (CFD), devido a sua eficiéncia
no desacoplamento das equagdes de pressao e velocidade, e sua capacidade de tratar a condigao
de incompressibilidade. Este apéndice apresenta uma descricdo detalhada do algoritmo e as
etapas envolvidas no seu processo de solugdo, baseando-se nas equagdes fundamentais e na

divisdo de operadores para resolver o acoplamento pressao-velocidade.
A.1. Equacdes Governantes

Para escoamentos incompressiveis, as equacgdes governantes que descrevem o
movimento do fluido sdo a equacao de conservagdo de quantidade de movimento (Navier-
Stokes) e a equagdo de continuidade. Essas equagdes sdo acopladas e precisam ser resolvidas

simultaneamente:

Jdu
E_'_V. (uu) = —Vp + vV?u + S, (A1)

V-u=0, (A.2)

onde u ¢ o campo de velocidades, p € o campo de pressdo, V € a viscosidade cinematica e S sdao
os termos de fontes externos.

A condi¢do de incompressibilidade, expressa pela equacao de continuidade (Eq. A.2),
requer que o campo de velocidades seja divergente-zero. Isso significa que o fluido nao pode

ser comprimido, ou seja, seu volume permanece constante ao longo do tempo.
A.2. Divisdao de Operadores
A técnica de divisao de operadores no algoritmo PISO separa as variaveis de pressao e

velocidade em varias etapas, permitindo uma solucdo eficiente. Esse processo ¢ baseado na

ideia de realizar passos preditores e corretivos para garantir a conservagdo da massa e a
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resolugdo precisa das equagdes de movimento. A discretizacdo temporal e espacial da Eq. (A.1)

leva a forma:
AwWMHu=HW")-Vp+S, (A.3)

onde A()contém os termos implicitos (massa e difusdo) e H(-) reune os termos convectivos.
Esse arranjo permite resolver um campo de velocidade predito, que posteriormente € corrigido

de modo a satisfazer a Eq. (A.2).

A.3. Passos do Algoritmo PISO

O PISO ¢ composto de uma etapa preditora seguida de uma ou mais etapas corretoras,
conforme necessdrio para garantir a precisdo desejada. A seguir, descrevemos cada uma das

etapas em detalhes:

Etapa Preditora

Na etapa preditora, a pressao no tempo ¢ usada para resolver a equacao de quantidade
de movimento e obter um campo de velocidades predito. A equacdo de movimento utilizada

para essa previsao €:
AuMHu* =Hu™) - Vp" + S (A4)

Aqui, u* ¢ o campo de velocidades predito e p* € o campo de pressdo conhecida no
instante anterior. Este campo predito u* ndo satisfaz a condi¢do de incompressibilidade, sendo

apenas uma estimativa inicial da velocidade, portanto, necessita de corregao.

Primeira Etapa Corretora

ApoOs a previsdo inicial, € necessario corrigir o campo de velocidades para que ele
satisfaca a condicdo de incompressibilidade. Na primeira etapa corretora, um novo campo de
~ * . %%~ . .
pressdo p e um novo campo de velocidades u  sdo calculados para satisfazer a condi¢do I -

u = 0, utiliza-se a seguinte relagdo para corrigir a velocidade:
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u* =u — A (u")Vp* (A.5)

Substituindo esta equagdo na equagao de continuidade (Eq. A.2), obtemos a equagdo de

pressao:
V-(At(m™)rp) =V -u* (A.6)

Essa equagdo de pressao pode ser resolvida, e o campo de pressdo corrigido p*é utilizado

para atualizar o campo de velocidades u™, satisfazendo a continuidade.
Segunda Etapa Corretora

Embora a primeira correcdo ja melhore significativamente a solugdo, uma segunda etapa
corretora pode ser introduzida para refinar ainda mais os campos de pressao e velocidade. Nesta
etapa, novos valores p**e u*** sdo calculados. A partir da velocidade ja corrigida u**, resolve-

se novamente:

= utt — A‘l(u“)Vp** ’ (A7)
onde p**provém da solugdo da segunda equacdo de pressao:

V- (A t(uM)Vp™) =V - u™ (A8)

Uma vez resolvida a equagao de pressdo p**, o campo de velocidades u™* ¢ atualizado,
completando o processo de corregao.

O algoritmo PISO oferece um bom equilibrio entre precisao e eficiéncia. Para a maioria
dos casos praticos, duas etapas corretoras sao suficientes para garantir que os campos de pressao
e velocidade estejam acurados e que a condi¢do de incompressibilidade seja satisfeita. Embora
mais corregdes possam ser introduzidas, elas geralmente sdo desnecessarias, pois o método
atinge a convergéncia desejada apos duas correcdes.

No entanto, o nimero de correcdes pode variar dependendo do problema especifico e
do grau de precisdo exigido. Em aplicagdes onde a precisdo ¢ critica, etapas adicionais podem

ser usadas para melhorar a acurécia.
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APENDICE B — Geraciio de malhas com o snappy HexMesh no OpenFOAM

O snappyHexMesh ¢ uma ferramenta poderosa integrada ao OpenFOAM para geragao
de malhas tridimensionais a partir de geometrias complexas. Ele utiliza um processo baseado
em subdivisdes hexaédricas e refinos locais para criar malhas que se ajustam a superficies CAD.
A seguir, sera detalhado o funcionamento dessa ferramenta e as etapas necessarias para gerar

uma malha.

B.1. Configuraciao do Arquivo snappyHexMeshDict

O arquivo snappyHexMeshDict organiza todas as etapas envolvidas na geracdo da malha
e define, de maneira centralizada, os parametros responsaveis pelo refinamento inicial, ajuste
as superficies e controle de qualidade. A estrutura desse arquivo ¢ composta por blocos
especificos, cada um responsavel por uma parte do processo. A seguir, descreve-se o
funcionamento de cada bloco, e, sempre que necessario, os principais parametros sdo reunidos
em tabelas para facilitar a leitura e a reproducdo das configuragdes utilizadas.

A primeira se¢do do arquivo ¢ denominada geometry, na qual sdo especificadas as
superficies de entrada, normalmente no formato STL. Essas superficies representam o contorno
real da geometria e sdo fundamentais para o encaixe da malha nas etapas subsequentes. Em
seguida, o bloco castellatedMeshControls estabelece os parametros que governam a fase de
refinamento inicial da malha de fundo. Para tornar essa configuragdo mais clara, os principais

parametros desse bloco estdo sintetizados na Tabela B.1, juntamente com suas respectivas

fungdes.
Tabela B. 1 — Principais parametros da se¢ao castellatedMeshControls
Parametro Descricao
maxLocalCells Numero maximo de células permitidas em regides locais.
maxGlobalCells Limite total de células da malha apds o refinamento inicial.

minRefinementCells Numero minimo de células para interromper novas subdivisdes.

refinementSurfaces Superficies que recebem niveis especificos de refinamento.
resolveFeatureAngle Angulo minimo para identificacdo de bordas marcantes.
refinementRegions Regides volumétricas que recebem refinamentos adicionais.

Fonte: preparado pelo autor
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Esses parametros determinam o niimero maximo de células permitidas nas regides
refinadas, os limites globais da malha e os niveis de refinamento aplicados as superficies de
interesse.

Apos o refinamento inicial, ocorre a etapa de ajuste da malha as superficies trianguladas,
controlada pelo bloco snapControls. Nessa fase, os vértices da malha sdo reposicionados de
forma a coincidir com a superficie original da geometria, garantindo maior fidelidade a
anatomia simulada. Os parametros dessa etapa envolvem ajustes de suavizagao, tolerancias
geométricas ¢ o numero de iteragdes aplicadas pelo solucionador interno. As op¢des mais
importantes dessa se¢do encontram-se reunidas na Tabela B.2, permitindo uma visualizacao

clara das configuracdes essenciais utilizadas nesse processo.

Tabela B. 2 — Parametros principais da se¢do snapControls

Parametro Descricao
nSmoothPatch Iteragdes de suavizagao usadas para melhorar o ajuste da malha as
superficies.
tolerance Tolerancia geométrica para aproximagao da superficie triangulada.
nSolvelter Numero de iteragdes aplicadas durante o ajuste da malha.
nRelaxlIter Numero de relaxagdes aplicadas na movimentacgao dos vértices.
implicitFeatureSnap Ajuste implicito baseado nas caracteristicas de curvatura das
superficies.
explicitFeatureSnap Ajuste explicito baseado em arquivos eFeature.

Fonte: preparado pelo autor

A etapa seguinte corresponde a adi¢do das camadas prismaticas, configuradas no bloco
addLayersControls. Essa fase ¢ fundamental para a correta captura dos gradientes viscosos
proximos as paredes, especialmente em simulagdes que dependem da precisdo da camada
limite. Os parametros dessa etapa controlam tanto a espessura das camadas quanto sua taxa de
crescimento e o nimero total de camadas criadas. As configuragdes relevantes dessa se¢ao estao

reunidas na Tabela B.3.
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Tabela B. 3 — Parametros principais da se¢ao addLayersControls

Parametro Descricao
relativeSizes E a espessura das camadas relativa ao tamanho da célula adjacente.
expansionRatio Taxa de crescimento entre camadas consecutivas.
finalLayerThickness Espessura final da ultima camada prismatica.
nLayers Numero de camadas prismaticas adicionadas.
nGrow Numero de células vizinhas expandidas para acomodar as camadas.
featureAngle Angulo limite que controla o comportamento das camadas em

regides de curvatura elevada.

Fonte: preparado pelo autor

Por fim, o bloco meshQualityControls define os critérios minimos aceitaveis para a
qualidade da malha gerada. Esses critérios impedem que células degeneradas, volumes muito
pequenos ou altos niveis de ndo-ortogonalidade comprometam a solu¢do numeérica. A Tabela

B.4 apresenta os parametros mais relevantes dessa etapa.

Tabela B. 4 — Parametros principais da se¢do meshQualityControls

Parametro Descricao
maxNonOrtho Valor maximo de nao-ortogonalidade entre faces da malha.
maxBoundarySkewness Grau maximo de distor¢do proximo as fronteiras.
minVol Volume minimo admissivel para uma célula.
minTetQuality Qualidade minima para células tetraédricas geradas durante
subdivisoes.

maxAspectRatio Razido méaxima entre dimensdes permitida para cada célula.

nSmoothScale Fator de suavizagao para manter a regularidade da malha.

Fonte: preparado pelo autor
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B.2. Etapas da Geraciao da Malha

O procedimento realizado pelo snappyHexMesh ¢ composto por trés etapas sucessivas.
A primeira delas, denominada castellated mesh generation, consiste na criagdo de uma malha
de fundo hexaédrica que, posteriormente, ¢ refinada de acordo com os niveis especificados no
arquivo de configuracdo. Células localizadas em regides proximas as superficies ou em areas
definidas manualmente sao subdivididas, aumentando a resolugdo onde ha maior necessidade
fisica ou geométrica.

A segunda etapa, conhecida como surface snapping, realiza o ajuste da malha refinada
a superficie da geometria. Nessa fase, os vértices da malha sdo reposicionados de maneira a
aproximar a superficie triangulada importada, garantindo que o contorno real da geometria seja
representado com fidelidade. Esse processo ¢ essencial em modelos provenientes de anatomias
reais, onde irregularidades e curvaturas acentuadas sdo frequentes.

A terceira etapa, conhecida como layer addition, corresponde a adicdo de camadas
prismaticas. A criacdo dessas camadas melhora substancialmente a resolu¢do do escoamento
proximo as superficies, permitindo a captura de gradientes cisalhantes e garantindo uma
modelagem adequada da camada limite. A espessura e a quantidade dessas camadas sdo
ajustadas conforme a necessidade da simulacao, levando em conta o tamanho da célula de base

e a taxa de crescimento especificada.

B.3. Vantagens e Limitacdes do snappyHexMesh

O snappyHexMesh apresenta diversas vantagens em relagdo a outros métodos de
geracdo de malha. Entre elas, destaca-se a capacidade de lidar com modelos complexos, como
bifurcagdes arteriais e superficies com elevada irregularidade, mantendo um controle refinado
sobre a densidade de células em regides de interesse. Isso permite otimizar o custo
computacional ao concentrar o refinamento apenas nas areas mais relevantes para a simulagao,
sem comprometer a qualidade global da malha. A possibilidade de adicionar camadas
prismaticas de forma automatica também representa um recurso valioso para aplicagdes que
exigem boa resolu¢do da camada limite.

Entretanto, a ferramenta apresenta algumas limitagdes. Geometrias com curvaturas
muito pronunciadas podem resultar em células com elevada nao-ortogonalidade ou distor¢ao,
0 que pode comprometer a estabilidade e a precisdo da simulagdo numérica. Além disso, o

emprego de multiplos niveis de refinamento e a criacdo de camadas prismaticas aumentam
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significativamente a quantidade total de células, elevando o tempo de processamento e o custo
computacional associado. Ainda assim, quando configurado de maneira adequada, o
snappyHexMesh permanece como uma das solu¢des mais eficientes e flexiveis para geragao de
malhas em ambientes complexos, especialmente em estudos de escoamento sanguineo em

modelos vasculares.



