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Resumo: O coragdo é o principal 6rgdo do sistema circulatorio, sendo responsdvel por bombear o sangue através das
veias e artérias. Dentre os principais problemas associados ao coragdo podem ser citadas a insuficiéncia cardiaca e
valvopatias, principalmente nas vdlvulas mitral e aortica. Atualmente, no caso das vdlvulas cardiacas, existem
diferentes tipos de proteses disponiveis, podendo ser classificadas em proteses mecdnicas e proteses biologicas. Um
dos grandes problemas associados ao uso de vdlvulas cardiacas artificiais tem sido a destrui¢cdo de hemdceas, e desta
forma, a andlise do escoamento de sangue através de vdlvulas cardiacas constitui uma ferramenta importante no
projeto de vdlvulas cardiacas. Neste trabalho pretende-se avaliar numericamente o escoamento através de uma
vdlvula cardiaca biologica. Numa primeira etapa, foi criado um modelo computacional tridimensional de uma segcdo
de teste com vdlvula cardiaca instalada em seu interior. Numa segunda etapa, foram feitas simulacées do escoamento
de sangue através do modelo computacional e os dados foram utilizados para estabelecer as condigdes de contorno
para se avaliar o escoamento através da vdlvula cardiaca. Os resultados obtidos nesta etapa foram utilizados na
avaliagcdo do potencial hemolitico através da vdlvula.
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1. INTRODUCAO

O sistema circulatdrio consiste de um conjunto de vasos e artérias, por onde escoa o sangue, ¢ pelo coragdo, que
mantém o sangue em circulacdo. O sistema circulatdrio realiza o transporte do O, e das substancias absorvidas no tubo
gastrintestinal para os tecidos, conduz o CO, para os pulmdes e os outros produtos do metabolismo para os rins, atua na
regulacdo da temperatura corporal e distribui por todo o corpo os hormonios e outros agentes que regulam a funcdo
celular. O corag@o é o principal 6rgdo do sistema circulatério, sendo responsdvel por bombear o sangue através das
veias e artérias. Basicamente, o coragdo € constituido por &trios, ventriculos e védlvulas cardiacas (mitral, tricispide,
adrtica e pulmonar).

Dentre os principais problemas associados ao coracdo podem ser citados a insuficiéncia cardiaca e problemas nas
véalvulas cardfacas. A insuficiéncia € uma sindrome clinica grave e frequente, que em estdgios avancados, pode estar
associada a alguma valvopatia, o que piora a qualidade de vida do paciente e leva a uma reducio do tempo de vida. As
principais valvopatias ocorrem nas védlvulas mitral ou adrtica, e existem diferentes tipos de substitutos disponiveis, que
podem ser classificados em préteses mecanicas e préteses bioldgicas, cada um com suas vantagens e desvantagens. As
préteses mecanicas apresentam longa durabilidade, mas requerem o uso de anticoagulantes, com risco de complicagdes
tromboembodlicas e um desempenho hemodindmico ndo fisioldgico. As vantagens das préteses bioldgicas sdo a
eliminacdo do uso de anticoagulantes e o excelente desempenho hemodindmico, com redugdo completa da hipertrofia
ventricular em certos pacientes, porém, a desvantagem € a progressiva degeneracio com o passar do tempo.

O escoamento do sangue através de uma prétese cardiaca nido € considerado ideal comparado ao escoamento
através de uma vdlvula cardfaca natural. Complica¢des clinicas pés-implante, como a trombose, hemélise, danos ao
tecido endotelial, calcificacdo, crescimento dos tecidos, cavitacdo, e infec¢des, podem estar direta ou indiretamente
associadas a estruturas presentes no escoamento. Desta forma, a andlise do escoamento através de vdlvulas cardiacas e
de seu efeito sobre as hemdceas constitui uma ferramenta essencial para o desenvolvimento de valvulas artificiais.

A mecéanica dos fluidos computacional pode fornecer descri¢des detalhadas do escoamento em geometrias
tridimensionais complexas. Tais geometrias sdo muito comuns na drea cardiovascular e incluem as valvulas cardiacas.
Uma das principais vantagens da simulacdo numérica € a possibilidade da avaliacdo de projetos preliminares sem a
necessidade de constru¢do de modelos ou protdtipos. A literatura mostra que a simulagdo do escoamento através de
vélvulas cardiacas revela as caracteristicas do escoamento, podendo levar a mudanga de projetos de valvulas atualmente
em uso. Neste sentido, é importante o uso de modelos tridimensionais, que incluem a influéncia de escoamentos
secunddrios perpendiculares ao escoamento principal. O trabalho de Shim e Chang (1997) mostra o uso da mecanica
dos fluidos computacional na avaliacdo do escoamento tridimensional através de uma vélvula mecanica. Nos trabalhos
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de King et al. (1996, 1997) e Krafczyk et al. (1998) foram consideradas condi¢des de escoamento pulsatil. Nestes
trabalhos, as simula¢des revelaram estruturas no campo de escoamento, dentro e a jusante da vdlvula. Os trabalhos de
Wang et al. (2000), Gao et al.(1999) e Kelly et al.(1999) avaliaram o escoamento através de uma valvula de duplo
folheto focando o efeito do projeto do sistema de pivotamento dos folhetos na estrutura do escoamento. De uma
maneira geral, a comparagdo com resultados experimentais indica que estes métodos sdo capazes de prever com
razoavel precisdo o campo de escoamento através de valvulas cardiacas.

2. METODOLOGIA
2.1. Modelo da Valvula

A Figura (1) mostra o desenho original da vélvula cardiaca bioldgica, na posi¢cdo de 100 por cento de abertura..
Nota-se que o canal interno € limitado por trés folhetos.

Figura 1. Desenho original da valvula cardiaca

A partir deste desenho foi construido um modelo computacional de uma bancada de teste com vdlvula para
simulag¢@o do escoamento, ilustrado na Fig. (2).

Figura 2. Modelo de bancada com valvula cardiaca

O modelo original da valvula teve de ser simplificado para viabilizar a geracdo da malha. A Figura 3 mostra
pequenas falhas na geometria que inviabilizavam a geracao da malha.
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Information

159 potential siver edge(s) have been found. These are edges which are shorter than 4.600E-01. The shortest siver edge has
length 2.486E-03.

Figura 3. O programa registrou 159 erros conhecidos como ‘sliver edges’.

Information

138 potential sliver face(s) have been found. These are faces with a sliver factor greater than 2.500E+01, where:
Siver factor = (surface perimeter)**2/4*pi*(area of surface)
The worst siver factor found was 2.502E+02.

Figura 4. O programa registrou 138 erros conhecidos como ‘sliver faces’.

Foi necessdrio construir um modelo computacional da valvula, simplificando sua geometria, de forma a possibilitar
a geracdo de malha e, por conseqiiéncia, a simula¢do. O programa utilizado para a construcdo do modelo simplificado
foi o SolidWorks®. O processo de simplificacdo consistiu em realizar cortes transversais na valvula, de forma a revelar
seu formato interno, em diversos pontos ao longo de seu comprimento. Para cada corte, um esbogo foi feito. Como
foram feitos vdrios cortes, havia no final cerca de vinte esbogos da se¢éo interna da valvula. Apenas a sec¢do interna da
vélvula foi desenhada nos esbogos, de forma que a estrutura da vélvula foi desprezada. As Figuras (5) e (6) ilustram o
processo.
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Figura 5. Cortes transversais utilizados para representar a secio interna da valvula. Note-se que, a estrutura da
valvula foi desprezada.

Figura 6. Cortes transversais utilizados para representar a secio interna da valvula.

Os esbocos da se¢do interna, na regido de saida da vélvula, foram modificados a fim de tornar a cavidade um sélido
sem descontinuidades. Esses esbocos possuem trés vértices, o que lhes confere um aspecto triangular. Em cada unido de
folhetos de cada esbogo, os vértices dos tridngulos foram substituidos por curvas, tornando a superficie interna da
védlvula continua. Cada curva foi desenhada separadamente, pois a regido de unido dos folhetos ndo ocorre em linha
reta. A superficie simplificada esta representada nas Figs. (7) e (8).



VI Congresso Nacional de Engenharia Mecéanica, 18 a 21 de Agosto 2010, Campina Grande - Paraiba

Figura 7. Superficie simplificada da secdo de escoamento de uma valvula cardiaca biolégica.

Figura 8. Curvas utilizadas na construcio da superficie da Fig.(7)

Porém nd3o ha no programa um recurso que crie um sélido a partir de uma superficie tdo irregular quanto a
superficie representada na Fig. (7). Para contornar esse problema, foram utilizados dois esbocos: o da se¢o de entrada e
o da secdo de saida. Com cada desenho foi criada uma superficie, e entre essas duas superficies foi criado um sélido.
Utilizando as curvas guia observadas na Fig. (8) para delimitar o sélido, obteve-se o modelo computacional de uma
vélvula cardiaca bioldgica, utilizada neste trabalho. A Figura (9) apresenta este modelo, enquanto a Fig. (10) mostra o
desenho original para efeito de comparacdo.
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Figura 9. Modelo computacional de uma valvula cardiaca biologica.

Figura 10. Desenho original de uma valvula cardiaca biologica.

2.2. Simulacao

O escoamento a ser simulado pode ser representado pelas equagdes da conservacdo da massa, conservacdo da
quantidade de movimento € um modelo de turbuléncia. Campos de escoamentos turbulentos calculados com as
equacdes de Navier-Stokes podem ser ponderados no espaco ou tempo. O modelo a ser utilizado € ponderado no tempo
e considera o escoamento de um fluido incompressivel.

A equacio que descreve o principio da conservag¢do da massa € dada pela relagao

Vu=0 ey
onde, U representa o vetor velocidade.
A equacio da conservagdo da quantidade de movimento € escrita na forma,
— —~ —T
pii.Vii =—Vp+V)(u+p, Vi + Vii" )| @

em que p representa a massa especifica, p a pressdo, ¥ o vetor velocidade, 1 a viscosidade do fluido e ur a
viscosidade turbulenta.

O modelo de turbuléncia utilizado foi o K-w, devido a sua estabilidade e precisdo no estudo do escoamento. Abaixo
estdo listadas as equagdes para a energia cinética turbulenta e para dissipacao especifica:

a—k+UAa—k:z',u%—,[)’*kaHi (v+0'*v,)a—k
o0  Tox. YV oox. ox . ox .
J J J J (3)
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A viscosidade cinematica é dada por
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As condi¢des de contorno a serem utilizadas sdo descritas a seguir. Na se¢@o de entrada do filtro a vazdo ¢é
conhecida. O gradiente de press@o na entrada € nulo. Nas fronteiras s6lidas tem-se a condi¢do de ndo-deslizamento. Na
secdo de saida serd admitida a condi¢@o de escoamento plenamente desenvolvido. A pressdo na saida é admitida como
sendo nula (valor de referéncia). Nas fronteiras s6lidas serdo utilizadas as fun¢des de parede implementadas no médulo
de processamento do programa CFX®. Na secdo de saida serd admitida a condi¢do de escoamento plenamente
desenvolvido.

As simulagdes serdo efetuadas considerando um fluido com viscosidade e massa especifica iguais as da dgua.
As simulagdes serdo efetuadas, inicialmente, para valores de vazao de 1,5, 3,0 , 4,5 e 6,0 I/min, e os resultados serdao
comparados com dados experirmentais obtidos pelo fabricante da vélvula. Serd utilizada uma populacdo de trezantas
particulas na simulagdo, para representar a presenca das hemdcias na corrente sanguinea. O programa a ser utilizado nas
simulagoes € o CFX1 1®.

A avaliagdo do potencial hemolitico serd feita por meio da férmula proposta por Wurzinger et al. (1986), que
relaciona o percentual de hemoglobina liberada com o tempo de exposi¢do e a tensdo de cisalhamento. No presente
trabalho, esta relacdo serd usada para calcular o indice de dano as hemdicias, que € uma medida da quantidade de
deformagdo a qual essas células sdo submetidas durante sua passagem pela vdlvula. Considerando a histéria do
carregamento sobre as mesmas, desde a entrada da védlvula até a saida, o potencial hemolitico é dado por meio da
integral:

SEE‘:: Salda
D= 3.62x10"5¢24¢%7% = Z 3 62x10-5734707°
Entrada Entrada (6)

onde D representa o indice de dano, T € a tens@o de cisalhamento e t € o tempo de exposi¢do. O tempo de exposi¢dao
a ser utilizado na equag@o acima pode ser aproximado calculando-se o tempo que as hemdceas levariam para percorrer
cada volume de controle da malha, e a tensdo de cisalhamento seria a tensdo méaxima principal obtida a partir da soma
entre tensdes viscosas e turbulentas em cada volume da malha. A vantagem em se ter uma equagdo que relaciona a
liberacdo de hemoglobina, com tensdo de cisalhamento e tempo de exposi¢do, é a possibilidade de se mapear o
escoamento com a previsdo de regides com potencial de danificar hemdceas (Pinotti e Rosa, 1995).

Numa primeira etapa, as simulacdes iniciais foram realizadas considerando a bancada com a vilvula em seu
interior. Os resultados obtidos na primeira etapa auxiliaram a definir as condi¢des de contorno nas se¢des de entrada e
saida da vdlvula. Os resultados obtidos na segunda etapa possibilitaram a avaliacdo do potencial hemolitico associado
ao escoamento através da vélvula.

3. RESULTADOS E DISCUSSAO

A Figura (11) apresenta os resultados da simulagdo para a viscosidade turbulenta, enquanto a Fig. (12) apresenta os
resultados para a taxa de deformacdo por cisalhamento. A tensdo de cisalhamento estd ligada a ambas as grandezas, de
forma que seria possivel estimar a tensdo a partir das figuras. Porém, observa-se nas figuras, que as regides onde a taxa
de deformacdo tem seus maiores valores, sdo também as regides de menor viscosidade, e vice versa. Logo, ha um
contraste entre deformagdo e viscosidade, de forma que ndo € possivel avaliar qualitativamente a tens@o cisalhante no
volume selecionado.
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Figura 11. Viscosidade turbulenta ao longo da trajetoria das particulas.
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Figura 12. Taxa de deformacio por cisalhamento ao longo da trajetéria das particulas.

O histograma da Fig. (13) apresenta o indice de dano na populacdo utilizada, para a vazio de 6 litros por minuto.
Nota-se que a maior parte das hemdceas tiveram um indice de dano menor que 10°. Segundo a bibliografia utilizada, o
valor desse indice que causa ruptura das hemdcias é da ordem de 107 Pela diferenca da ordem de grandeza, pode-se
afirmar que o modelo leva a resultados consistentes, pois as valvulas cardiacas bioldgicas tendem a apresentar um baixo
potencial hemolitico.
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Figura 13. Histograma do indice de dano as hemacias para uma vazao de 6 litros por minuto
4. CONCLUSOES

O presente trabalho apresenta a metodologia para constru¢do de um modelo computacional simplificado de uma
vélvula cardiaca bioldgica. O escoamento de sangue através da vdlvula foi simulado e os resultados obtidos mostram
que a vdlvula simulada apresenta baixo potencial hemolitico. Como sugestdo para uma melhora no modelo, podemos
citar a modelagem da unido dos folhetos, regido que apresenta alta taxa de deformacao por cisalhamento, mesmo com a
simplificagdo do modelo utilizada. Uma melhor representacio dessa unido pode aproximar o modelo da situacio real.
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Abstract. The heart is the main organ from the circulatory system, being responsible to pump blood through veins and
arteries. Among the main diseases associated, it can be mentioned heart failure and heart valve diseases, especially in
mitral and aortic positions. Nowadays, in heart valve substitution surgery, there are different kinds of prostheses,
which can be classified in mechanical and biological ones. The heart valve design requires attention to problems
related to material choose, coating, structures in the flow field and reactions of the organism. One of the great
problems associated to the use of prosthetic heart valve has been the haemolysis. Thus, the analysis of the flow field
trough heart valves and it’s effect on the erythrocytes is an important way to determine the hemolytic potential of one
prostheses. This study pretend to evaluate numerically the flow through a biological heart valve. The first step is to
create a three dimensional computational model of a test section with heart valve, which is the three dimensional
geometry of the flow field to be analyzed, including the internal valve region. The second step is to simulate blood and
water flow through this model, with different flow rates for each one. The final step is to calculate the hemolytic
potential with the information obtained for particles inserted in the flow field. It should be mentioned that the
hemolytic potential will be calculated for water and blood flow, and, for each fluid, there will be different flow rates.

Keywords: Haemolysis, numeric simulation, heart valve



