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Resumo. A anastomose sistémico-pulmonar é um excelente procedimento paliativo para criangas e recém-nascidos portadores de
cardiopatias congénitas ciandticas com diminui¢do da circulagdo pulmonar. Neste artigo, aproximagdes  Streamline
Upwind/Petrov-Galerkin foram utilizadas para simular o escoamento sangiiineo em anastomoses sistémico pulmonares do tipo
Blalock-Taussing modificada, que consistem na inser¢do de um enxerto de tubo sintético(protese) entre a artéria subcldvia
esquerda e artéria pulmonar com o objetivo de desviar parte do fluxo sistémico ao pulmonar. A metodologia de elementos finitos
utilizada, conhecida como método SUPG, supera as dificuldades enfrentadas pelo método de Galerkin cldssico em altos niimeros de
Reynolds, que sd@o compatibilizar os subespacos de velocidade e pressdo — satisfazendo deste modo a condi¢do denominada de
Babuska-Brezzi e evitar oscilagdes espiirias devido a natureza assimétrica da aceleragdo advectiva de equagcdo de momentum —
adicionando termos malha-dependentes para a formulacdo de Galerkin cldssica. Um modelo tridimensional parametrizado,
utilizando o elemento lagrangeano trilinear, foi criado a partir de medicées obtidas durante procedimento ciriirgico para avaliar os
efeitos do diametro e dngulo do enxerto e a pulsatilidade do escoamento. Foram verificados valores de f Re proximos a 64 em
anastomoses com didmetros do enxerto menor ao da artéria subcldvia. Foram determinadas correlagdes para o fator de atrito e
porcentagem de fluxo sangiiineo desviado pelo enxerto.

Palavras chave: Hemodindmica, Elementos Finitos, SUPG.

1. Introducao

O emprego de cédigos de dindmica de fluidos computacional vem sendo utilizado para simular escoamentos de
sangue com o objetivo de auxiliar pesquisas e tratamentos de doengas vasculares. Os resultados destas simula¢des tem
colaborado nos projetos de novas proteses, no aperfeicoamento de técnicas cirdrgicas e na compreensdo da
hemodindmica do sistema vascular humano.

! Este autor ¢ aluno do Programa de Pds-Graduagao em Engenharia Mecanica (PROMEC)/UFRGS.
% Este autor é aluno de graduacdo do Departamento de Engenharia Mecanica/UFRGS.
? Toda correspondéncia deve ser enviada a este autor.
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As simulagdes do escoamento de sangue se concentram em artérias com bifurcacdes, ramificacdes e curvaturas,
onde € elevada a incidéncia de patologias como: arteriosclerose, aneurisma e trombose. As simulagdes mais estudadas
até o momento sdo a artéria cardtida, a artéria aorta abdominal e de anastomoses de enxerto vascular na artéria femoral.

O objetivo deste trabalho é estudar a influéncia dos fatores geométricos no escoamento de sangue em uma
anastomose sistémico-pulmonar utilizando um cédigo de dindmica de fluidos computacional baseado no método de
elementos finitos. A anastomose a ser estudada é conhecida como Blalock Taussig Modificada (Leval, 1981) e consiste
em uma técnica cirtdrgica paliativa indicada nas cardiopatias congénitas ciandticas com diminui¢do do fluxo de sangue
arterial nas artérias pulmonares. Com o objetivo de aumentar o fluxo pulmonar, parte do fluxo sistémico é direcionado
para as artérias pulmonares através da interposi¢do de um enxerto tubular (prétese, “Shunt”) de politetrafluoretileno —
“PTFE” entre a artéria subcldvia e a artéria pulmonar. A sobrevida destes pacientes depende do aumento no fluxo
pulmonar pelo enxerto e portanto, da dindmica do escoamento no enxerto e nas artérias pulmonares, diretamente ligado
aos fatores geométricos envolvidos na cirurgia, tais como didmetros das artérias e enxerto, angulos da anastomose. Um
modelo geométrico tridimensional parametrizado foi desenvolvido para permitir simulacdes com diferentes
configuracdes geométricas.

2. Anastomoses sistémico-pulmonares

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

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

A primeira anastomose de Blalock-Taussig, ilustrada na Fig. (1a), foi realizada com o segmento terminal da artéria
subcldvia esquerda implantado lateralmente na artéria pulmonar do mesmo lado. Posteriormente, esta técnica cirdrgica
passou a ser realizada no lado do térax que continha a artéria inominada, Fig. (1b), pois considerava-se que a artéria
subcldvia origindria da inominada apresentava menor propensdo ao acotovelamento. Atualmente, a anastomose
subclavio-pulmonar ¢ realizada com a artéria subcldvia esquerda pela maior parte dos cirurgides (Thomé, 1993).

(5=
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Figura 1. (a) Blalock-Taussig classica, (b) Blalock-Taussig modificada.

O didmetro da artéria subcldvia tem a grande vantagem de limitar o fluxo sistémico para o leito pulmonar, evitando
hiperfluxo com conseqiiente hipertensdo arterial pulmonar, tornando esta complicacdo menos freqiiente que nos casos
de anastomose aorto-pulmonares. Algumas das suas desvantagens sdo que a trombose da anastomose ou fluxo
insuficiente ocorre principalmente em criangas pequenas € neonatos devido a artérias diminutas ou hipopldsicas. Em
1962, foi relatada a criacdo de uma anastomose sist€émico-pulmonar em pacientes com cardiopatia congénita com
hipofluxo pulmonar, onde foi utilizada uma prétese de teflon interposta entre as artérias subcldvia e pulmonar. Foi o
primeiro relato da cirurgia de Blalock-Taussig modificada (ver Thomé, 1993).

A vantagem deste tipo de cirurgia € a preservacdo da artéria subcldvia prevenindo com isso as seqiielas descritas
com a cirurgia de Blalock-Taussig (Thomé, 1993). A experiéncia posterior demonstrou que o teflon nio se constituia
um material adequadol para este procedimento. Soyer et al., 1972, relatou a primeira experiéncia com um novo produto
protético para uso vascular, o politetrafluoretileno (PTFE) .O PTFE foi desenhado para suportar pressdes maiores que
180 mmHg, a sua estrutura molecular € constituida de dtomos de carbono, circundados por atomos de flior altamente
eletronegativos. Esta composi¢do quimica é uma das mais biocompativeis e termicamente estdveis conhecidas pelo
homem.

3. Aproximacao por Elementos Finitos
A partir das equacdes de conservacdo de momentum e massa, empregando as adimensionaliza¢des usuais em

Mecénica dos Fluidos (Landau e Lifchitz, 1971), podemos modelar o escoamento de sangue em uma anastomose
sistémico-pulmonar através do seguinte problema de contorno,
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ot
Vau=0 emQx(0,T)
u=u, sobrel,x(0,T) (1)

p(a—u-i-[Vu]uj -2nV-D)+Vp=f emQx(0,T)

on=0, sobrel’,x(0,T)

u=u, em Q com t=0

onde u ¢ a velocidade do fluido, p sua pressdo, 1 sua viscosidade, D(u) a parte simétrica do tensor Vu, n a normal
exterior unitdria, f a forca de corpo do escoamento e G o tensor de Cauchy definido por

6 =—pl+2n(y)D(u) (2)
3.1 Formulacio Streamline Upwind/Petrov-Galerkin

Na aproximacao por elementos finitos para o sistema da Eq. (1) aplicaremos o seguintes subespacos finitos:

V, ={ve Hy(Q" Vi, € R, (K)Y,Ke (} 3)
P, ={pe C"(QNLH(Q) P € Ri(K),Ke 4} 4
VE={v(s,t)e H' (Q)",te [0,T] ‘V‘K e R (K)",Ke, v(s,t) =u, sobre I, } 5)

onde ( € a porgdo usual do dominio computacional Q, em elementos finitos, Ry e R, denotam, respectivamente os

polindmios espaciais de grau k e 1 (Ciarlet, 1978).
Das defini¢des de espacos (3)-(5), podemos escrever a seguinte formulagdo Streamline Upwind/Petrov-Galerkin
para o sistema (1): determinando o par (u,,p,)e V¢ XP,

B(u,,p,;v,q9)=F(v,q), (v,qQ) e V,xP, (6)

onde

B(u,,p,;V,q) =(%—‘:+ [Vu]u, v) +(2vD(u),D(v)) - (V- v,p) = (V-u,q)

@)
+> (a—‘t‘+ [Vulu+Vp-2vV-D(u),t(Re, ) ([VVIV—-VQq)),
KeC,
e
F(v.q) =, v)+(0,. V), + > (. 7(Re, N[VVIV-VQq)), ®)
KeC,
com o parametro de estabilidade t definido por:
hK
T(Rey ) =———E&(Rey) C)
2|,
Rey,0< Rey <1
Re, )= 10
E(Rey) {I,ReKZI (10)
m, u| h
Re, = ﬁ (11)
4v

N ~ ..
onde |u| denota a norma-p em M~ e a constante m; para a formulagio SUPG definida como em Franca e Frey
P

(1992).



CIT02-0430

Observagoes:

1. Fazendo o parametro de estabilidade T igual a zero na Eq.(7), obtemos a formulacdo de Galerkin classica para o
problema definido na Eq.(1) . Sua estabilidade, no contexto linear do problema de Stokes, é governada pela forma
discreta do Teorema de Brezzi (Ciarlet, 1978), a qual impde, além da satisfagdo da condicdo de Babuska-Brezzi
envolvendo os subespagos de pressdo e velocidade, que o problema discreto seja eliptico para toda velocidade
pertencente ao subespaco K, , com

K)={veV,

[ av-v=0,qeP,) (12)

Visto que em geral K(h) c K, apenas um niimero limitado de combinacdes de elementos finitos ird satisfazé-las,

criando assim uma séria limitacdo ao método de Galerkin em fluidos. Combinacdes de elementos computacionalmente
desejdveis como as de igual ordem, ficam por esta razio descartadas.

2. A instabilidade da aproximacdo de Galerkin em regimes de escoamento advectivos-dominados decorre da falta
de coercividade da forma bilinear definida na Eq. (7). Tomando (v, q) = (u, -p) ¢ 1=0 em (6) e selecionando

ve Hj(Q)N , teremos

B(v,q;v,—q) 2 20|D(V)[, (v.q)€ V, xP, (13)

Portanto, nas situagdes onde v — 0 , teremos a aproximagdo de Galerkin contaminada por oscilagdes espurias,
gerando solucdes numéricas fisicamente irreais.

3. A expressdo usual do nimero de Reynolds de malha (Johnson, 1987) foi modificada com a inclusdo do
pardmetro my na equagdo (7), de modo a também considerar o grau de interpolagdo empregado. Com isto, as regides
advectivas-dominadas do escoamento ficam caracterizadas por Rex > 1 e as difusivas-dominadas por Rex < 1 ,
independente do elemento considerado (Franca e Frey, 1992).

4. Simulalcoes Numeéricas

Neste estudo, a formulagdo Streamline Upwind/Petrov-Galerkin — SUPG, definida nas Equacdes (7) e (8), foi
utilizada para aproximar o sistema que modela o escoamento de sangue na anastomose sist€émico-pulmonar do tipo
Blalock-Taussig modificada. Um modelo geométrico parametrizado tridimensional foi desenvolvido baseado nas
medidas obtidas durante procedimentos cirtirgicos realizados no Instituto de Cardiologia do Rio Grande do Sul. O
modelo € composto pela artéria subcldvia, pela artéria pulmonar e pela prétese de PTFE (“Shunt”), conforme pode ser
visto nas Figs. 2 (a) e (b) . Os parimetros obtidos pelos pacientes foram os didmetros do enxerto tubular, artérias
subcldvia e pulmonares e os dngulos das anastomoses (proximal e distal).

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

‘Ul
atiin inomirada { S

Anrla

aménia subcidvia exqerda

pritege de FTFE

ramo pulmaonar direfio

rams pulmenar esquerds

= branco da arteris pulmenar

(a) L]

Figura 2. Anastomose do tipo Blalock-Taussig modificada, (a) desenho (b) modelo simétrico
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4.1 Aspectos computacionais

As simulagdes foram realizadas no Laboratério de Mecénica dos Fluidos Aplicada e Computacional (LAMAC) da
Universidade Federal do Rio Grande do Sul (UFRGS) e Centro Nacional de Supercomputagdo (CESUP-RS). Os
recursos computacionais utilizados nas simulagdes numéricas foram: Uma “Silicon Graphics ORIGIN 200 Workgroup
Server” — com 2 processadores e 256 Mb de memoéria RAM. O cédigo de dindmica de fluidos computacional Flotran
(Ansys Inc.) foi utilizado empregando a formulagdo “Streamline Upwind Petrov-Galerkin”.

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

O plano de simetria normal ao eixo Y foi assumido com o objetivo de reduzir a memoria necessdria com ganho de
50% na malha, e o tempo de solugdo — Fig. 2 (b) .

Interpolagdes trilineares lagrangeanas foram utilizadas para aproximar os campos de velocidade e pressdo. As
simula¢des foram realizadas de acordo com as seguintes hipéteses: as paredes das artérias sdo rigidas, o sangue é
homogéneo e se comporta como um fluido Newtoniano generalizado, o escoamento é laminar — com Reynolds entre
700 e 2400.

As condi¢des de contorno impostas foram: condi¢cdo de ndo deslizamento nas paredes das artérias e enxerto,
condi¢do de tracdo livre nas seg¢des de saida das artérias subcldvia e pulmonares (ver Fig. 3), de modo a retirar a
indeterminacdo do campo de pressdao incompressivel, fixou-se em alguns nés das se¢Oes de saida p=0. Algumas
simulac¢des foram realizadas com as condi¢des de contorno definidas por Migliavacca et al., 2000, com a imposicio de
fluxo prescrito, na saida da artéria subcldvia. O perfil da velocidade de entrada na artéria subcldvia foi considerado
plano em todas as simulagdes. A condicdo de escoamento pulsante na artéria subcldvia foi obtida a partir do exame de
Ecodoppler (Fig. 4) realizado em um paciente submetido previamente ao procedimento de Blalock-Taussig modificado.

O codigo empregado resolve os sistema de equagdes de forma segregada, surgindo a necessidade de acoplamento
entre as varidveis, principalmente entre velocidade e pressdo, em escoamentos incompressiveis. O método batizado de
SIMPLE (“Semi implicit linked equations”), Patankar e Spalding, 1972, foi utilizado para realizar este acoplamento. A
solugdo do sistema de equacdes algébricas foi obtida com a utilizacdo do método linha a linha TDMA (“TriDiagonal
Matriz Algorithm™) desenvolvido por Thomas, 1949.

on =0
(p=0Fa)

Figura 3. (a) Condigdes de contorno impostas ao modelo, (b) Condicao pulsante na artéria subcldvia — Velocidade (m/s)
4.2 Pacientes - amostragem

Dez pacientes (Tab. (1)) com cardiopatia congénita e hipofluxo pulmonar, submetidos a cirurgia de anastomose
sistémico-pulmonar do tipo Blalock-Taussig modificada no Instituto de Cardiologia do RS, foram incluidos no presente
estudo.

A inclusdo do paciente esteve em consonancia com o diagndstico pré-operatério: a indicacdo do grupo de
cardiopatias congénitas, a condicdo clinica do paciente, a anuéncia do responsdvel pelo paciente e a preferéncia
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individual do cirurgido, o qual considerou adequada a cirurgia de anastomose sist€mico-pulmonar do tipo de Blalock-
Taussig modificada.

Tabela 1. Pacientes com cardiopatia congénita ciandtica incluidos no estudo — D (didmetro), L (extensao)

Pacientes Dsubcléiva Dpulmonar Denxerlo Lenxerlo PTF Esubclévia PTF Epulmonar Idade
P1 2.5 4 5 34 30° 90° 39 dias
P2 3 2 4 40 60° 90° 7 dias
pP3* 6 5 5 30 30° 90° 4 anos
P4 2.5 3 5 30 30° 40° 2 meses
P5 5 9 6 30 50° 40° 9 meses
P6 6 7 4 37 30° 90° 4 meses
P7 8 6 5 37 60° 90° 4 meses
P8 3 6.6 5 33 70° 80° 2 dias
P9 4 3.5 5 37 60° 90° 4 dias
P10 4.5 10 6 35 110° 60° 4 meses

* P3 foi submetido a 2 anos ao procedimento de Blalock-Taussig modificado — pardmetros geométricos foram obtidos
através do examede angiocardiograma.

4.3 Consideracdes éticas

Nao houve impedimentos de ordem médica a realizacdo da presente pesquisa, pois esta ndo implicou em qualquer
risco adicional ao do procedimento cirtdrgico rotineiro, para os pacientes. Isto porque: (1) a coleta de informagdes para
simulacdo computacional na qual baseou-se a confec¢do de modelos geométricos ndo implicou em modificacdes na
rotina de tratamento dos pacientes (incluindo-se o procedimento cirtirgico) ou requiseram exames e procedimentos
especificos ou néio previstos na conduta médica; (2) a simulagdo computacional foi aplicada a procedimentos cirtrgicos
bem conhecidos e nos quais os médicos participantes possuem ampla experiéncia: estes procedimentos ji estavam
realizados quando da andlise computadorizada, de modo que os resultados observados na simulacdo ndo terdo
interferéncia no manuseio dos pacientes ou na sua evolugao clinica.

O grau de beneficio trazido pelo estudo aos pacientes participantes poderd advir apenas do fato de que observagdo
diagnéstica e cirtrgica cuidadosa e precisa € necessdria para se obterem dados necessarios para constru¢do dos modelos.

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

4.4 Validacao e aplicacio do método

Esta sec@o descreve o desenvolvimento do modelo geométrico e aplicacdo do método para simular o escoamento de
sangue em anastomoses sistémico-pulmonares do tipo Blalock-Taussig modificado. O sangue flui através das artérias
subcldvias até os bragos. A primeira tarefa foi determinar os comprimentos 6timos das artérias subclavia (Lgypeisvia= 152
mm) e pulmonar (Lymena= 40 mm) a serem modeladas. Para isso, os resultados numéricos foram comparados com as
medi¢des obtidas no exame de Ecodoppler de um paciente submetido ao referido procedimento cirtrgico. A Fig. (4)
mostra os resultados numéricos obtidos pelo modelo geométrico deste trabalho sobrepostos ao exame de Ecodoppler
durante um pulso junto a regido da anastomose proximal. Pode-se observar uma boa concordincia qualitativa e
quantitativa entre o resultado numérico obtido no presente trabalho e o do exame de Ecodoppler.

Figura 4. Velocidade (m/s) na prétese

Com a intencdo de assegurar a precisdo do método empregado, foram realizadas andlises numéricas com as
condi¢des de contorno impostas por Migliavacca et al., 2000.

Migliavacca et al., 2000, utilizou o cédigo de dindmica dos fluidos computacional FIDAP (FLUENT Inc.) com o
objetivo de examinar a variagdo de pressdo no “Shunt” em funcdo do fluxo desviado pelo mesmo no procedimento
cirtirgico de Norwood. (Fig. (5)). O modelo geométrico é composto pela artéria inominada com a bifurcagao até o nivel
das artérias subcldvia direita e cardtida direita, o enxerto implantado e as artérias pulmonares. Nestas simulagdes o fluxo
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(vazd@o volumétrica) na entrada da artéria inominada foi definida como 0,6 //min, e foram impostos fluxos de saidas
definidos de modo que o fluxo volumétrico no Shunt foi definido entre 0,2 e 0,6 I/min.

As Fig.s (6)e (7) mostram as relacdes entre a vazdo volumétrica nos enxerto e a variacdo de pressao no mesmo, em
shunts com 3 e 4mm de diametros.

Podemos verificar uma boa concordancia nos resultados numéricos obtidos por Migliavacca et al. (2000) e o
modelo apresentado neste estudo. Esta concordéncia foi satisfatéria na faixa de 0.2-0.5 //min de fluxo desviado pelo
enxerto. Conforme Pennati et al., 2001, o escoamento desviado inteiramente pelo enxerto ndo é uma situagdo realistica -
segundo Migliavacca et al. (1999), o fluxo em um enxerto é estimado em aproximadamente entre 70-80% do fluxo da
artéria inominada em recém nascidos. Uma pequena discrepancia existe na Figs (6) para um desvio de 0.6 l[/min, que
equivale dizer 100% de desvio — situa¢do ndo real. Esta discordancia € dificil de ser levantada, devido ao pouco
detalhamento numérico de Migliavacca et al. (2000), o qual ndo informa os perfis impostos nas se¢des de entrada e
saida das artérias inominada e subcldvia respectivamente.

artéria subckvia direita
\

artéria cardtids
direita artéria

subclivia
esquerda
artéria ~, -{_ anastomose
- inominada 4 praimal
anastomose N 5
proxirnal E
& 4 ]
ana:bumn:e__ ’ ;:I';:;]urnus
distal

artéria pulmanar

aneria pulrmanar

Figura 5. Procedimentos de (a) Norwood e (b) Blalock-Taussig modificado
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Figura 6. Variacdo da pressdo nas préteses (“Shunts”) de (a) 3 e (b) 4mm em funcdo do fluxo de sangue desviado
(I/min)

Migliavacca et al., 2000, desenvolveu uma correlacdo a fim de estimar o fluxo através do enxerto tubular. A
variagdo de pressdo para um enxerto reto foi definida por:

0.097 0.521
= 4 Q + 4
DShum DShunl

AP Q? (14)

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

A Fig. (7) mostra as isovalores de pressdo no modelo geométrico com a extensdo da artéria subcldvia e as condicdes
de contorno propostas no presente estudo.

Com a finalidade de justificar a hipdtese utilizada neste estudo, de que o sangue se comporta como um fluido
Newtoniano nas condi¢des de escoamento impostas pela anastomose de Blalock-Taussig modificada, foram realizadas
simula¢des numéricas tanto com modelos ndo Newtonianos (Newtonianos generalizados) — Equacdes (15)(Modelo
Power Law) e (16)(Modelo Carreau) como com o modelo empregando a hipétese Newtoniana — Eq. (2). Os parametros
destes modelos para o sangue foram obtidos em Slattery, 1999 e encontram-se na Tab. 2.



Figura 7. Iso-regides de pressdo (Pa) — (133,32 Pa = 1lmmHg)
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ney) = my"” (15)
n-1
nw =n.+m,-n)+ Ay 14 (16)
Tabela 2. Pardmetros dos modelos Newtonianos generalizados utilizados neste trabalho
Modelos Parametros
m (Pas") n Y (s
Power Law 0,035 0,61 226,5
A(s) n M, (Pa s) M. (Pas)
Carreau 3,313 0,3568 0,056 0,00345

onde M, € a viscosidade a taxa de cisalhamento zero, T, € a viscosidade a taxa de cisalhamento infinita, n € o

“expoente power-law”, A é uma constante de tempo e A um pardmetro adimensional que descreve a transi¢io entre a
regido de taxa de cisalhamento zero e a regido Power Law. Quando o valor de A € igual a 2, a Eq. (16) é conhecida por
modelo de Carreau (Carreau, 1968).

Ao analisar a Fig.s (8) e a Tab. (3), é possivel verificar a semelhanga dos resultados obtidos pelo modelo
Newtoniano e pelos modelos ndo Newtonianos (Newtonianos generalizados) - mais precisamente pelo modelo de
Carreau. Com base nestes resultados o emprego do modelo Newtoniano é plenamente justificado, dado o baixo custo
computacional do modelo linear de Newton. A discrepancia entre o modelo Newtoniano e o modelo Power Law, pode
ser justificada pela incapacidade do modelo Power-Law reproduzir a assintota Newtoniana para Yy —0 e Y — oo.

Figura 8. (a) Perfil de velocidade na anastomose distal do “Shunt” — se¢io A1A2 conforme (b)
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Tabela 3. Porcentagem de sangue desviado pelo enxerto tubular (“Shunt”)

% Desvio
Newtoniano Carreau Power Law
Protese/total 33,19 33,62 31,08
Para a artéria pulmonar Esquerda 17,56 17,75 16,68
Para a artéria pulmonar Direita 15,63 15,87 14,40

5. Influéncia dos fatores geométricos
5.1. Fator de atrito do escoamento na artéria subclavia

Inicialmente estudaremos a influéncia dos determinantes geométricos no fator de atrito do escoamento na artéria
subcldvia. Num escoamento sem atrito, a equacdo de Bernoulli poderia ser utilizada para calcular os efeitos das
variagdes de elevacdo e velocidade. Dessa forma, no caso de escoamentos viscosos, a preocupacdo principal sdo os
efeitos do atrito. Estes provocam perda de carga no escoamento, ou seja, uma conversdo indesejivel de energia
mecanica em energia térmica, fendmeno ausente no escoamento inviscido. A perda de carga total, € a soma das perdas
distribuidas devidas aos efeitos do atrito no escoamento desenvolvido em tubos de se¢do constante, com as perdas
localizadas, devidas a entradas , acessorios, mudangas de 4reas etc.

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

Para o escoamento laminar o fator de atrito € caracterizado por uma tnica curva dada pela equagdo

64
f=—0 17
Re a7
onde f = ZE% e Re é o niimero de Reynolds, definido por Re = puD ,sendo p a densidade do fluido, u sua
p Lu

velocidade, L o comprimento do tubo, D o didmetro do tubo e u a viscosidade do fluido.

Na anastomose sist€émico-pulmonar do tipo Blalock-Taussig modificado o didmetro do enxerto interposto pode ser
maior ou menor que o didmetro da artéria subclavia. A Fig. (9(a)) apresenta o fator de atrito na artéria subclavia, para o
caso onde o didmetro do enxerto € maior que o didmetro da artéria subclavia. Enquanto que a Fig. (9(b)) se refere ao
caso onde o didmetro maior € o da subcldvia comparado ao do enxerto. Em ambos os casos o nimero de Reynolds foi
fixado em 360, 810 ,1260 e 1710, para os angulos da anastomose de 30°, 60°, 90° e 110°.

Devido a interposi¢do de um enxerto tubular na artéria subcldvia, os valores de fator de atrito da artéria subcldvia
obtidos se afastaram aos preditos pela Eq. (17). Ao compararmos as Figs. (9(a)) e (9(b)), pode-se notar que para o
mesmo numero de Reynolds, os valores de fator de atrito ndo sdo os mesmos. Isto pode ser explicado pelo fato da
inclusdo de um enxerto com didmetro maior que o da artéria subcldvia causar maior perturbacdo no escoamento se
comparado ao caso de um enxerto de didmetro menor que o da artéria subclavia. Para exemplificar esta concluséo,
alguns valores de f Re ser@o apresentados na Tab. (4), em uma anastomose de 60°.

Tabela 4. fRe calculado para anastomoses com angulo de 60°

Tipos de anastomoses Re
360 810 1260 1710
Dprotese > Dsubclavia (f Re ) 16’78 21’96 25’71 28’18
melese < Dsubclavia (f Re ) 52’78 67’36 78’88 89’13

A Eq. (17), prescreve fRe=64. Para escoamentos laminares completamente desenvolvidos em tubos retos,
horizontais de secdo constante. No nosso estudo ndo hi comprimento de entrada suficiente para o escoamento se
desenvolver, além da secdo da artéria subcldvia ndo ser sempre constante a jusante da anastomose. Mesmo assim pode-
se notar que para o caso de anastomose com didmetro do enxerto menor que ao da artéria subcldvia, obteve-se valores
para f Re préximos a 64, o que ja ndo ocorre na anastomose onde o didmetro do enxerto é maior.

Ao analisarmos a Fig. (9) é possivel concluir que existe uma influéncia sensivel do a4ngulo da anastomose no
escoamento do sangue na artéria subcldvia, tendo em vista que para diferentes dngulos, tem-se diferentes valores para
fator de atrito na artéria subcldvia.
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Figura 9. Gréfico fx Re — (a) didmetro do enxerto maior que o didmetro da subcldvia, (b) didmetro do enxerto menor

que o didmetro da subclavia.

O fator atrito na artéria subcldvia onde € incluido um enxerto de didmetro maior que o seu, tem o valor maior para a

anastomose proximal com angulo de 60°

(Fig. 9 (a)), enquanto que o fator de atrito na artéria subcldvia onde é

interposto um enxerto de menor didmetro, tem o maior valor para o angulo de 30° (Fig. 9(b)) .

As Figs. (10 (a)) e (10(b)) apresentam o fator de atrito na artéria subcldvia utilizando didmetros de enxerto de 4mm,

Smm e 6mm.
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Figura 10. Gréfico f x Re — (a) didmetro do enxerto maior que o didmetro da subcldvia, (b) didmetro do enxerto menor

que o didmetro da subclévia.

5.2. Fluxo desviado pelo enxerto

A partir de simulagdes envolvendo a razdo entre os didmetros da artéria subcldvia e do enxerto, que serd chamado
de Dr, foi possivel obter algumas correlagdes para os didmetros de enxerto de 4 mm, 5 mm e 6 mm, apresentadas na
Tab. (5). A Fig. (11) apresenta as curvas de desvio de fluxo no enxerto em fun¢do da razio entre o didmetro da artéria

subclavia e didmetro do enxerto.

D/E0
0.0
ol

D,F0

0,40

Desvio oy

0
020

o

Figura 11. Desvio de fluxo de sangue no enxerto em funcao de Dr.
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Diametro do Modelo Power Law ( y=a xb)
enxerto a B

4 mm 0,4753 -0,9230

5 mm 0,4475 -1,0511

6 mm 0,4056 -1,0760
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Tabela 5. Correlagdes para cdlculo fluxo de sangue desviado pelo enxerto em funcao da razao entre os didmetros da
artéria subcldvia e do enxerto.

A Tab. (5) apresenta a porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e direcionado para cada uma das artérias
pulmonares dos pacientes pertencentes a amostragem, dividida em dois grupos, em func¢éo dos angulos simulados. O
angulo da anastomose tem uma significativa influéncia na porcentagem de fluxo desviada pelo enxerto. Vale ressaltar
porém , que entre os angulos de 30° e 60°, a diferenga na porcentagem de fluxo é pouco expressiva. Para os
procedimentos em que o didmetro do enxerto € menor que o didmetro da artéria subcldvia, a porcentagem desviada é
maior nos casos com anastomose de 60° comparado com o angulo de 30°. Quando o didmetro do enxerto € maior que a
artéria subcldvia, pode-se verificar o contrario. A influéncia do angulo se torna mais expressiva nos casos de 90° e
principalmente 110° graus . Em todos os casos onde foi simulado o dngulo da anastomose com 110°, foi notado a maior
porcentagem de desvio. Isto ndo significa que este procedimento deva ser o mais indicado para o procedimento
cirdirgico. Outro fato que deve ser levado em consideracdo € a porcentagem de fluxo direcionada para cada um dos
pulmdes. Procura-se sempre que possivel manter um fluxo semelhante entre as duas artérias pulmonares. Os pacientes
P3 e P6 caracterizam-se pelo didmetro do enxerto ser menor que o didmetro da artéria subcldvia. Isto justifica a menor
porcentagem de fluxo desviado para estes casos.

Tabela 5. Porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e distribuido pelas artérias pulmonares — 30°, 45°, 60°.

Pacientes | Local Desviado 30° 45° 60°
Enxerto 79,33% 77,96% 78.,43%
P1 Pul Dir. 40,64% 34,88% 29,92%
Pul Eq. 38,68% 43,09% 48,51%
Enxerto 38,67% 38,45% 39,65%
P3 Pul Dir. 21,30% 15,92% 11,77%
Pul Eq. 17,37% 22,52% 27,88%
Enxerto 76,32% 75,41% 76,15%
P4 Pul Dir. 36,65% 33,27% 31,02%
Pul Eq. 39,66% 42,14% 45,13%
Enxerto 27,71% 27,82% 28,68%
P6 Pul Dir. 20,24% 15,04% 9,93%
Pul Eq. 7,47% 12,79% 18,75%

A Tab.(6) apresenta os resultados numéricos de porcentagem de fluxo de sangue desviado pelo enxerto implantado
durante o procedimento cirirgico comparado a outras duas op¢des de didmetro. Como de esperado, verifica-se que
quanto maior o didmetro do enxerto, maior € o fluxo de sangue desviado para os pulmdes.

Tabela 6. Porcentagem de fluxo desviado pelo enxerto e distribuido para as artérias

Pacientes Local 3 mm 4 mm 5 mm
Desviado
Enxerto 65,06% 73,81% 79,33%
P1 Pul Dir. 33,17% 37,66% 40,64%
Pul Eq. 31,89% 36,15% 38,68%
Enxerto 36,97% 43,40% 47,96%
P2 Pul Dir. 18,80% 22,07% 24,39%
Pul Eq. 18,17% 21,32% 23,57%
Enxerto 62,35% 70,69% 76,32%
P4 Pul Dir. 28,24% 33,21% 36,65%
Pul Eq. 34,11% 37,48% 39,66%
Enxerto 50,74% 62,11% 69,37%
P8 Pul Dir. 28,14% 34,63% 38,59%
Pul Eq. 22,60% 27,48% 30,79%
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6. Conclusoes

O presente estudo avaliou da influéncia dos determinantes geométricos envolvidos no procedimento cirdrgico da
anastomose de Blalock-Taussig, visando a determinag@o de correlagdes para o fator de atrito e a porcentagem de fluxo
sangiiineo desviado pelo enxerto. Quando da inclusdo de um enxerto tubular na artéria subclavia cujo didmetro é menor
que o da artéria, obteve-se valores para f Re préximos a 64, o que ja ndo ocorre na anastomose onde o didmetro do
enxerto é maior que o da subcldvia. Neste dltimo, os valores do fator de atrito afastam-se significativamente aos
preditos pela Eq. (17). A inclusdo do enxerto de grande didmetro, causa uma severa perturbacdo no padrio
desenvolvido do escoamento na artéria subcldvia, impedindo assim sua concordancia com o valor predito pela teoria de
Hagen- Poiseuille.

A partir de simula¢des numéricas, foi possivel obter correlagdes entre o fluxo desviado para o enxerto versus o
didmetro do enxerto na faixa de 4 mm a 6 mm . Podemos observar que a porcentagem de fluxo desviada é maior a
medida que o didmetro do enxerto for maior que o da subcldvia. O presente trabalho verificou a porcentagem de fluxo
desviado pelo enxerto prevista por Migliavacca et al. (1999), a qual situa-se entre 70 a 80% para os recém-nascidos.

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

Como se previa, o didmetro do enxerto é o regulador principal da porcentagem de fluxo desviado. Quanto maior o
for, maior serd a porcentagem de desvio.

Finalizando esta conclusdo, destacamos que tanto a modelagem mecanica empregada bem com a metodologia
numérica utilizada, mostraram-se adequadas e precisas na andlise da influéncia dos determinantes geométricos no
escoamento de sangue através de uma anastomose sist€émico-pulmonar.
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Abstract. Systemic pulmonary shunts provide an excellent form of palliation in neonates and children presenting with cyanotic
congenital heart disease with pulmonar flow decrease. In this article, Streamline Upwind/Petrov-Galerkin approximations for
blood flow through systemic pulmonary shunts have been performed. The shunt studied in this article is known as modified Blalock-
Taussing in which a synthetic tube graft is inserted between the left subclavian and the pulmonar arteries with the objective of
addressing part of the sistemic to the pulmonary flow. The finite element methodology we are concerned with, called SUPG method,
overcomes the classical Galerkin shortcoming for high Reynolds flows - namely, the need of compatibilize the velocity and
pressure subspaces satisfying in this way the so-called Babuska-Brezzi condition and the rising of spurious numerical oscillations
due to the asymmetric nature of advective acceleration of momentum equation - adding mesh-dependent terms to the classical
Galerkin formulation. A parametric tridimensional model, employing trilinear lagrangean finite elements, was created based on

direct intraoperative measurements to quantify the effects of geometry (diameter and angle) and pulsatility of the flow.

Keywords: Hemodynamics, Finite Elements, SUPG.
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