Revista Brasileira de Ensino de Fisica, v. 37, n. 4, 4304 (2015)
www.sbfisica.org.br
DOI: http://dx.doi.org/10.1590/S1806-11173741959

Uma representagao do fluxo sanguineo pulsatil em artérias ou veias

1. Introducao

usando lattice Boltzmann

(A representation of pulsatile blood flow in arteries or veins using lattice Boltzmann,)

Marina Vargas®, Marco André Argenta

Programa de Pds-Graduacdo em Métodos Numéricos em Engenharia, Departamento de Construgdo Civil,
Universidade Federal do Parand, Curitiba, PR, Brasil
Recebido em 24/4/2015; Aceito em 10/6/2015; Publicado em 12/12/2015

O método lattice Boltzmann (LBM) foi proposto na década de 1980, fundamentado num modelo de lattice
gas com a discretizacdo da equagao de transporte de Boltzmann. Esse método tem sido utilizado para retratar o
fluxo sanguineo pela possibilidade de simular computacionalmente a dinamica de fluidos regida pelas equagoes de
Navier-Stokes, conseguindo representar desde geometrias complexas até fluxos turbulentos e multifdsicos. Com
a necessidade de criar bons modelos fisicos e matematicos para representar o sistema cardiovascular humano
(HCVS) é preciso utilizar teorias que analisem as leis fisicas que regem o fluxo sanguineo através de veias ou
artérias do corpo humano. O objetivo deste trabalho é apresentar todo o processo de construcdo de um modelo
idealizado para representar o fluxo sanguineo em artérias, considerando um fluido newtoniano, viscoso, em re-
gime laminar e pulsatil. A pulsag@o é definida conforme disposto por Womersley em seu artigo publicado em
1955 e posteriormente reproduzido com a utilizagdo de diversos métodos numéricos por outros autores. Uma
aplicacao representativa de um trecho da artéria femoral ilustra o procedimento e os resultados sao comparados
com a literatura médica. Julgou-se que o modelo proposto para o fluxo pulsétil de um escoamento sanguineo
idealizado gerou resultados satisfatérios sob o ponto de vista qualitativo.

Palavras-chave: método de lattice Boltzmann, fluxo pulsatil, womersley, sangue, artérias.

The lattice Boltzmann method (LBM) was proposed in the 1980s, on the basis of a lattice gas and the dis-
cretization of the Boltzmann transport equation. It has been used to represent the blood flow due to its ability
to simulate computational fluid dynamics governed by the Navier-Stokes equations and to represent complex
geometries and multiphase turbulent flows. With the need to create good physical and mathematical models to
represent the human cardiovascular system (HCVS), one must know the physical laws governing the flow of blood
through the veins or arteries of the human body. The objective of this paper is to present the entire process of
building an idealized model to represent the blood flow in arteries, considering a Newtonian, viscous, laminar
and pulsatile fluid. The pulse is defined as suggested by Womersley in his article of 1955 and subsequently
reproduced using various numerical methods by other authors. A representative application to a portion of the
femoral artery illustrates the procedure, and the results are compared with the medical literature. The proposed
model for the idealized pulsatile blood flow generated satisfactory results from a qualitative point of view.
Keywords: lattice Boltzmann method, pulsatile flow, blood, arteries.

provoca uma deformacao da artéria [@].

Dessa forma,

H4 alguns anos estuda-se o escoamento de fluidos in-
compressiveis, newtonianos e viscosos para a aplicagao
direta na modelagem do fluxo sanguineo em artérias
do corpo humano [M-8]. Em um escoamento incom-
pressivel a agao da compressao pode ser desprezada, ou
seja, a densidade do fluido é considerada constante com
o passar do tempo. A variagao na pressao sanguinea
nao produz deformacao por compressao no fluido, mas
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em condicoes normais, a variagao da densidade do san-
gue, que pode acontecer devido a uma variacao de
pressao, pode ser desprezada e o sangue pode ser mo-
delado como um fluido incompressivel. Ja, um fluido
newtoniano é aquele onde a relagao entre a tensao cisa-
lhante e a taxa de deformacao do fluido apresenta-se de
forma linear. Segundo Feijéo [@], uma caracteristica do
sangue ¢é a de se deformar de maneira continua quando
submetido & acao de uma tensao cisalhante. A consi-
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deracao da viscosidade é feita para avaliar a resisténcia
ao cisalhamento desse fluido e, dessa forma, definir se
o escoamento é:

e laminar: escoamentos nos quais as particulas flui-
das movem-se em camadas, ou laminas;

e turbulento: as particulas fluidas rapidamente se
misturam enquanto se movimentam, ao longo
do escoamento devido as flutuagoes aleatérias no
campo tridimensional de velocidades.

Ainda segundo Feijéo, a viscosidade do sangue de-
pende diretamente da concentracao dos elementos que
o compoem. Essas trés caracteristicas fisicas do sangue
sao simplificagbes e serao mais detalhadas na secao 4
deste artigo.

Diferentes abordagens tanto com solugoes analiticas
a partir de modelos simplificados [B], como através
de modelagens numéricas através do Método de lat-
tice Boltzmann, Método dos elementos finitos [@, 8, ],
método dos volumes finitos [, ] , dentre outras,
tem sido utilizadas para simular o fluxo sanguineo.
Essas abordagens aproximadas apresentam resultados
importantes e a necessidade de melhores modelos ou
aperfeicoamento dos modelos ja existentes, tornou-se
uma tendéncia no meio académico com consequentes
aplicacoes médicas.

O método lattice-Boltzmann (LBM), criado na
década de 1980 e fundamentado a partir da equacao
de transporte de Boltzmann, tem sido utilizado para
modelar o fluxo sanguineo, por simular computacional-
mente a dindmica de fluidos regida pelas equacoes de
Navier-Stokes e conseguir representar desde geometrias
complexas, como as apresentadas em fluxos sanguineos
(condigoes de contorno irregulares) até fluxos turbulen-
tos e multifdsicos [B,2HIH]. Outra vantagem com a
utilizacao do LBM ¢é a possibilidade de implementéa-lo
utilizando processos de paralelizagao [I8, 4], que agili-
zam a obtencao de resultados. Além disso, é um método
que pode ser facilmente acoplado a outros métodos
numéricos dependendo da necessidade apresentada no
problema fisico [[3,I3,] e, dessa forma, possibilita-se
a obtencao de resultados mais precisos do que se obteria
com a utilizacao de apenas uma abordagem numérica.
Tais acoplamentos também sao vantajosos quando a re-
feréncia é a hemodinamica, justamente por se saber que
o sangue é compostos por diversas particulas estrutu-
ralmente diferentes [B], além da necessidade de se mo-
delar as paredes dos vasos por onde o fluxo sanguineo
percorre e a musculatura ao redor desses vasos.

A proposta deste artigo é apresentar todo o pro-
cesso de construcao de um modelo idealizado para re-
presentar o fluxo sanguineo pulsatil em artérias ou veias
do corpo humano utilizando o método de lattice Boltz-
mann. Ao final, uma aplicacdo representativa desses
conceitos utilizando uma geometria extraida da artéria
femoral sera apresentada.
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2. Equacao de Boltzmann

A equagdo de Boltzmann é uma equacdo da fisica

estatistica, integro-diferencial, para um sistema com

funcédo distribuicao de particulas, a qual é descrita por
K

Tivvire Hdoarn, o

onde f = f(x,v,t) é a funcdo de distribuicdo das

particulas no espago de fase continuo (x,v), x in-

dica a posicao espacial, v representa a velocidade das

particulas, m representa a massa, K indica uma forca

de corpo e Q(f, f) é um termo integral de colisdo sobre
o dominio espago-velocidade.

Ela baseia-se nas seguintes premissas [20]:

1. Somente colisoes de duas particulas sao conside-
radas (colisbes bindrias);

2. As velocidades de duas particulas nao sao corre-
lacionadas antes da colisao (hipdtese do caos mo-
lecular);

3. Forgas externas nao influenciam a dinamica da
colisao local.

Um fluido incompressivel, por exemplo, pode ser re-
presentado desprezando-se a forga K e, dessa forma,
obtém-se a equagao

U ivovr=au.p. )

A partir da expansao de Chapman-Enskog [E1],
demonstra-se que a equagdo de Boltzmann, Eq. (),
pode ser derivada para a equagao de Navier-Stokes.

Para se representar corretamente a fisica do fluxo
desse fluido é preciso avaliar se o termo de colisao sa-
tisfaz as equacbes de conservacdo de massa, momento
e energia na colisao bindria entre duas moléculas 1 e 2,
com velocidades pré-colisionais v, e vo. Dessa forma
existe a probabilidade da mudanca das velocidades vy
e vy para as velocidade v| e v}, pds-colisionais.

A conservacdo global de uma quantidade ma-
croscopica é expressa localmente por um invariante co-
lisional.

Um invariante colisional é uma fungao qualquer
¥(v), que obedece as seguintes relagoes

o P(v1) +Y(ve) = p(vh) +P(vs),
o Y(VE) +Y(v3) = h(vi"?) + P(va"?),

e dessa forma, a integragao do operador de colisao mul-
tiplicado por ¥ (v) no espago de velocidades v deve ser,
sempre, igual a zero. Portanto, os invariantes colisio-
nais elementares devem respeitar as equagoes de con-
servacao de massa, movimento e energia.

Segundo Cercignani [22] a integral de colisdo pos-
sui exatamente cinco invariantes colisionais elementa-
res, denominadas i (v) (k =0,---,4), ou seja
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e Conservacao de massa: /Q(f, Hk(v)dv = 0,
para k =0, com 9y =1

e Conservacao de quantidade de movimento:
[t oy = o, para k= 1,23, com

13 =v.

e Conservacao de energia: /Q(f7 Hvp(v)dv = 0,

para k=4, com Yy =v-Vv

A combinacao linear dos invariantes colisionais ele-
mentares é escrita como

Y(v)=a+b-v+ev-v, (3)

onde a e ¢ sao constantes escalares e b é um vetor con-
tante.

Também existem fungoes positivas f que anulam o
termo de colisao integral, ou seja

[atrnav=o, 4)
sendo que todas essas fungoes sao da forma
f(X7 v, t) _ €a+b‘v+cv.v7 (5)

onde ¢ deve ser negativo [E3].

Cercignani [Z32] defende a ideia de que a grande
quantidade de detalhes da interacao de dois corpos nao
influéncia significativamente os valores de varias quan-
tidades medidas experimentalmente. Com essa ideia, é
possivel realizar simplificacées no operador de colisdo
sem que haja perda nos resultados. Tais simplificacées
sao baseadas no Teorema-H de Boltzmann, o qual faz
previsoes razoaveis sobre o comportamento futuro de
um sistema que estd num estado nao completamente
especificado.

Teorema 1 (Teorema-H de Boltzmann) Dada a quan-
tidade

H(t)://f(x,v,t) In[f(x,v,t)]dxdv, (6)
onde f € qualquer funcdo que satisfaca a equagdo de

Boltzmann, Eq. (B), a mesma satisfaz a sequinte desi-
gualdade

dH
— <0. 7
A situacao particular em que il 0 se aplica

ao caso em que f = f(x,v,t) é uma distribuigdo de
Maxwell-Boltzmann dada por

=t = e | -w - (v-w|. @)

A distribuicdo de Maxwell-Boltzmann escrita dessa
forma é um caso particular, onde D é a dimensao do
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espaco, p e u representam os valores macroscépicos da
massa especifica e da velocidade do fluido, respectiva-
mente.

Essas varidaveis macroscopicas do fluido sao calcula-
das através dos momentos da distribuicao f conforme

o= v, (9)

pu = /vfdv. (10)

Expressoes mais simples tem sido propostas. De to-
dos os modelos existentes, o modelo mais conhecido é
o BGK [H] proposto por Bhatnagar e cols. [E3].

Tal operador, denotado por J(f), que substitui o
operador Q(f, f), respeita as seguintes restrigoes

e J(f) deve preservar os invariantes colisionais ¥,
do operador Q(f, f), ou seja

/wa(f)dv:O, k=0, 4 (11)

e 0 termo de colisao deve expressar uma tendéncia
para uma distribuigdo Maxwelliana (Teorema-H).

2.1. Equilibrio de Maxwell-Boltzmann

O equilibrio de Maxwell-Boltzmann se baseia na
ideia simples de que cada colisao modifica a distri-
bui¢ao f(x,v,t) em um valor proporcional & distancia
dessa para uma distribuicao Maxwelliana denominada
M (x,v,t), ou seja,

‘](f) = w[fM(vavt) - f(X,V,t)], (12)

onde, o coeficiente w é chamado frequéncia de colisao
e, assim, o Teorema-H é respeitado [EH].

Dessa forma, obtém-se a equagao de Boltzmann com
aproximagao BGK dada por

or

vV =wm(fM - f), (13)

onde, fM é a funcdo de distribuicio de equilibrio de
Maxwell-Boltzmann.

2.2. Discretizagao da equagao de Boltzmann

A método de lattice Boltzmann, historicamente deriva
do método de Lattice-Gas [E4], contudo, assumindo que
o numero de Mach, dado por

M = [Bmax| (14)

Cs

onde Uy, ¢ a mixima velocidade do fluido e ¢, é a ve-
locidade média do som no lattice, é pequeno, é possivel
obter a equagao de lattice Boltzmann, aproximando
a equacao que descreve a distribuicao de equilibrio
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de Maxwell-Boltzmann até a ordem de O(|ul?) da
forma 23]

eq _ p :
f q_mexp [—2 =2 —t

3
1(v-u)?

T3 A2 2

| 09

onde p e u sao a densidade e a velocidade resultantes
em um ponto do dominio e D ¢ a dimensao espacial [E8].

Com esse cédlculo é possivel substituir a Eq. (B) por
uma polinomial dada pela Eq. (I3) que estd direta-
mente relacionada com a dimensao do lattice que serd
utilizado para discretizar a equagao de Boltzmann e ob-
ter a equagao de lattice Boltzmann [PH].

Para os modelos de lattice utilizados neste trabalho,
a velocidade do som é calculada da forma c, = |v|/V/3
[B0,B1].

Apos essa simplificagao ainda s@ao necessarias trés
discretizagoes: no espago de velocidades, no dominio
espacial e temporal. Assim, sendo a equacao de Boltz-
mann com simplificagio BGK dada por

of
ot

primeiramente resolve-se o problema da discretizagao
do espago de velocidades. Para isso, transforma-se
esse, que é de dimensao infinita, em um espago de di-
mensao [, cujos elementos serao denominados ve;, para

+v-Vf=a(f-f), (16)

i=1,---,1. Dessa forma, obtém-se
afl eq .
9 +(-e) Vii=w(fi'=fi), i=1,---,1, (17)
com
=g 1308 B0 o
v v
3(u-u)]
— 1
+2 v |7 (18)
onde,
3 -
w; = Wi(2ﬂ'/3)D/2 exp [_2(ei 'ei) y (19)

e W; sao os pesos para uma aproximacao adequada das
integrais (8) e () [B2.

Para discretizar a equacao de Boltzmann nas
varidveis x e t (espago e tempo) utiliza-se um esquema
de diferencas finitas do tipo Euler explicito na Eq. (IC2)
para aproximar a variavel temporal e um esquema de
diferencas finitas wpwind de primeira ordem para a
varidvel espacial (termo convectivo ve; - Vf;) [E3,B3].
Assim, obtém-se a equacao para f;

fi (X7 t + At) — fz (X, t)
At
[fi(x + Aze;, t + At)]

+ve; - e; =
Ax

w[fieq(x7t)_fi(xvt)]v i:l,-~-7l, (20)

+
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onde At e Az sdo 0 passo no tempo e o espacamento
do lattice, respectivamente. Fazendo a velocidade das
particulas como v = %, pela Eq. (BO) tem-se

fi(X + Azei,t + At) — fi(x, t) =

1. ‘
;[fiq(x,t)—fi(x,t)] 1=1,--+,1, (21)
onde 7 = 57— ¢ denominado termo de relaxamento. A

Eq. (E0) é entdo chamada de equagao de lattice Boltz-
mann com aproximagao BGK.

A Eq. (D) também pode ser encontrada na forma

filx+ e;Ax,t + At) — fi(x,t) = Q; (£(x,1))
i=1,---,1, (22

onde ; (f(x,t)) é denominado termo de colisao.

3. Método de lattice-Boltzmann

A diferenga do LBM para métodos de discretizacao nor-
mais é que, através dele, é possivel obter as equagoes
macroscopicas de Navier-Stokes por meio de processos
microscépicos de interagao entre particulas. Ou seja, a
principal ideia do LBM ¢é construir um modelo cinético
onde 0s processos microscopicos ou mesoscopicos pos-
sam ser utilizados, a fim de representar a média das
propriedades macroscépicas analisadas de uma deter-
minada equacao [IH].

O operador de colisao da equacao cinética de Boltz-
mann é o grande complicador na obtencao de uma
solucao analitica. Ao simplificar tal operador além de
se evitar a resolugao de equacgoes cinéticas complexas,
também descarta-se a necessidade de ter que seguir
cada particula como em simulagbes de dindmica mo-
lecular [B4]. Como apresentado na se¢do 2.2, a simpli-
ficagdo mais utilizada é a aproximagdo BGK (Bhatna-
gar e cols. [E2,E3]).

No modelo chamado de LBGK (Método de lattice
Boltzmann com aproximagio BGK) a equagéo de lattice
Boltzmann é dada pela Eq. (EI), sendo que o pardmetro
de relaxamento tem ligagao direta com a viscosidade ci-
nemdtica, v, do fluido, podendo ser escrito como [BH]|

27 — 1)Ax?

A distribuigao de equilibrio /¢ [E8] é utilizada para
minimizar a compressibilidade do método [BH]. Essa
deve conservar a massa e os momentos de primeira, se-
gunda e terceira ordem do lattice, ou seja, deve satisfa-
zer os seguintes produtos tensoriais [Bd]
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Y ft=p

i
foqeiv:pu
i

S fi%e;@en® = PI+pucu

Z file; @ e; ®ev® = P (0apuy+
i aBy
+ Oyatp + 0pytia) - (24)

onde ¢ ¢é a fungao delta de Dirac, p e u sdo a densidade
e velocidade macroscépicas do fluido, respectivamente,
calculadas por

p(X,t) = Zfi(xa t)? (25)

!
p(x, thu(x,t) = Zveifi(x, t). (26)
i=0
O modelo mais utilizado é dado por [B3|

e ve; '11)
fil=wip [1 + S(TJF

+9 (ve;-u)* 3 (u-u)
2 ot 2 02

] i=1,---,1, (27

onde w; sao pesos dependentes do tamanho do lattice
e unicamente definidos pelas Eq. (E3). A pressao P é
calculada em funcao da densidade: P = c?p.

A Eq. (ED) descreve a colisdo e propagacao de dis-
tribuigoes continuas de particulas, onde o termo do lado
direito da equagao é chamado de operador de colisao.
A etapa de colisao, para i = 1,---,[, é representada
pela equacao

L e
fi(xvt):fi(xvt)+;[fiq(xvt)_fi(xvt)}v (28)
enquanto a etapa de propagagao é representada por

fi(x + Azwe;, t + At) = fi(x,t), i=1,---,1, (29)
onde f; e f; denotam a funcdo distribuicdo pré e pés-
colisao, respectivamente.

O deslocamento do conjunto de particulas é feito
de maneira iterativa, com tempo, ¢, discreto. A repre-
sentagdo das particulas usa um lattice (reticulado), de
forma que cada um dos pontos esteja localizado nos
vértices desse lattice, com a possibilidade de haver uma
particula no centro. Desta forma, o deslocamento das
particulas sé pode ocorrer segundo o modelo de lattice
adotado (diregoes de deslocamento considerados).

As regras que governam as colisbes sdo projeta-
das de maneira que o tempo médio do movimento das
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particulas seja equivalente ao obtido pela equagao de
Navier-Stokes [BH].

A simulagédo serd realizada para um modelo de lat-
tice bidimensional de oito dire¢cbes nao nulas de mo-
vimento e a possibilidade da particula ficar parada,
como pode ser observado na Fig. (). Tal atribuigdo
para o lattice é conhecido por D2Q9 [BO] e essa esco-
lha se da por ser uma representagao que tem exibido
bons resultados no campo da hemodinamica computa-
cional [HO-E3].

€ '€2 e5

€3 0 €

€7 e4 €3

Figura 1 - Direcoes de velocidade da particula no esquema D2Q09.

As direcoes caracteristicas da estrutura bidimensi-
onal do modelo D2QQ9 sdo (ver Fig. (W)): ey = (0,0),
e = (170), €y — (071), e3 — (—1,0), ey = (O,—l),
es=(1,1), e = (—1,1), e7 = (—1,-1), es = (1, —1).

Os pesos w; para o equilibrio da distribuigdo (ver
Eq. (£2)) sao dados por: wy = %, Wi_gq = % ews_g = %.
Ainda é possivel dizer que existem velocidades “lentas”
nas diregoes horizontal e vertical (e1_4), dadas por v e
velocidades “rapidas” nas diagonais (e5_g) com médulo

V2v.

Para que nao ocorra instabilidades numéricas é ne-
cessario que o valor de 7 > 0.5, pois 7 = 0.5 indica
viscosidade do fluido identicamente nula e 7 < 0.5 re-
trata viscosidades negativas [20].

Em geral as condigoes de contorno adotadas sao im-
posigoes de varidveis macroscopicas de velocidade ou de
pressdo. As condigoes de contorno classicas conhecidas
para o LBM sao: tipo periédica, tipo bounce-back, tipo
colisao na célula e tipo interpolacao sobre uma linha
curva. Neste trabalho adota-se a condigao de contorno
de velocidade tipo bounce-back [BH,E3] que é um mo-
delo simples de ser implementado, mas eficaz para a
reprodugao do chamado no-slip condition, ou seja, as
paredes dos vasos sanguineos podem ser representadas
como nao escorregadias. As paredes nao escorregadias
em artérias ou veias sao resultado da rugosidade exis-
tente nessas e, consequentemente, verifica-se que essa
gera uma aderéncia que influencia diretamente na ve-
locidade do fluido nessa regido. No no-slip condition é
considerada velocidade zero proximo as paredes.
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4. Idealizagcao do sangue

Quando a referéncia é o sistema cardiovascular humano
(HCVS) existe a necessidade de se analisar tanto os as-
pectos estruturais do HCVS quanto as leis fisicas que
regem o fluxo sanguineo através de veias ou artérias.

4.1. Aspectos estruturais

O HCVS é responséavel por conduzir elementos essenci-
ais para todos os tecidos do corpo. O coragao, os vasos
sanguineos e o sangue sao os componentes biolégicos
desse sistema. Os vasos condutores do sangue para fora
do coragao sao as artérias, objeto de estudo deste traba-
lho, cujo objetivo é levar o sangue rico em oxigénio para
todo o corpo. Essas ramificam-se tornando-se progres-
sivamente de menor diametro terminando em diminutos
vasos denominados arteriolas, passando entao aos capi-
lares que sdo responsaveis pelas trocas gasosas com os
tecidos do corpo [E].

As artérias sao organizadas em uma sofisticada rede
que cobre todo o organismo, designada de arvore arte-
rial. Essa arvore é caracterizada por:

e Propriedades geométricas dos vasos: diametro e
comprimento;

e Propriedades estruturais: espessura e comporta-
mento do material da parede do vaso, quando sub-
metido ao carregamento hemodinamico.

Em relagao as propriedades geométricas, varios tra-
balhos que as descrevem, por exemplo Westerhof e cols.
[E3], apresentam dados para um homem padréo. Es-
ses dados também podem ser encontrados nos traba-
lhos de Stergiopulos e cols. [ED]|, Anliker e cols. [E4],
Stettler e cols. [E8], McDonald [0, Li [E9], Schaaf [B0].
Geralmente, as dimensoes apresentadas nos documen-
tos acima variam significativamente de pessoa a pessoa.
Isso reflete as grandes variacoes achadas em humanos
de até 50% dos valores médios.

Em todos esses casos é possivel utilizar as equagoes
de Navier-Stokes para modelar o fluxo sanguineo, pois
essas sao equagoes diferenciais que descrevem o esco-
amento de fluidos e permitem determinar os campos
de velocidade e de pressdo num escoamento. Assim, a
utilizagao do LBM para simular computacionalmente a
hemodinamica regida pelas equagoes de Navier-Stokes
torna-se uma ferramenta vantajosa pela capacidade de
poder representar geometrias muito complexas, como
as encontradas no HCVS.

4.2. Aspectos fisicos

Alguns principios bésicos governam a movimentacao
sanguinea no sistema cardiovascular: fluxo, pressao e
resisténcia. O fluxo sanguineo significa a quantidade
de sangue que passa por uma secao transversal de um
vaso, por unidade de tempo. A pressao de um liquido é
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definida pela fisica classica como sendo a forga exercida
pelo liquido, sobre qualquer unidade de area da parede
do recipiente que o contém. No caso do sangue, a pa-
rede do recipiente nada mais é que a parede do vaso
sanguineo. O coragao exerce uma forga propulsora que
influéncia diretamente na variagao de pressao entre a
entrada e a saida de um vaso sanguineo. A Resisténcia
para a passagem do fluxo sanguineo por um vaso é me-
dida a partir da relagao da diferenca de pressao no vaso
pela vazao do fluido.

O fluxo sanguineo é composto de células vermelhas
que estao diretamente ligadas a coagulacao sanguinea
e consequentemente a sua viscosidade. A viscosidade
sanguinea pode nao ser constante durante o escoa-
mento, o que faz com que esse tipo de fluido precise ser
avaliado através de propriedades reoldgicas ao invés de
ser analisado por conceitos de viscosidade classica [B].
As propriedades reoldgicas relacionam a tensao apli-
cada nesse fluido e a taxa de deformacao sob diferentes
condigoes de escoamento.

Diz-se que o fluxo sanguineo possui comportamento
nao newtoniano [B2,63]. Mais especificamente, observa-
se que o comportamento do sangue pode ter um carater
de pseudoplasticidade ou viscoelasticidade dependendo
do agregamento, alinhamento e deformacao das células
vermelhas [B2]. Dessa forma, a viscosidade aparente no
sangue diminui conforme tem-se um aumento da tensao,
o que o define uma regiao sanguinea pseudopléstica [Bd]
ou a viscosidade aparente é constante independente da
tensao cisalhante, o que define uma regiao sanguinea
viscoelastica.

Em tubos onde o didmetro interno é grande em com-
paracao as células vermelhas, o fluxo sanguineo pode ser
representado, de forma aproximada, por um fluido new-
toniano viscoso [@]. Quando o comportamento do fluido
possui essa caracteristica, a viscosidade cinemaética é
constante em todo o comprimento do tubo, indepen-
dente da taxa de cisalhamento.

A viscosidade é determinada por uma relacao en-
tre a tensao de cisalhamento e a taxa de cisalhamento,
sendo que a tensao de cisalhamento gera forgas resul-
tantes tangenciais a parede do vaso, produzidas pelo
atrito com o fluxo sanguineo, enquanto a taxa de cisa-
lhamento é dada pelo quociente da diferenca de velo-
cidade entre duas camadas (laminas) pelo intervalo de
separagao entre as camadas [B3].

Sob valores estaveis da tensao de cisalhamento, o au-
mento da viscosidade implica numa menor velocidade
do fluxo (menor taxa de cisalhamento). Se a relagao de
cisalhamento for constante e houver hiperviscosidade,
a tensado de cisalhamento terd que aumentar para que
o sangue flua na rede vascular.

Em situagoes ideais o sangue flui em linhas de fluxo
com cada camada do sangue permanecendo a uma
mesma distancia da parede do vaso. Esse tipo de fluxo
é chamado fluxo laminar [B3].

A relacao que garante a existéncia de um fluxo lami-
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nar, deve, entao, levar em consideracao as forgas iner-
ciais, up, e as forcas viscosas, L, /u, da forma
pulL ul
Re =" = Y, (30)
I v
onde u é a velocidade média do objeto em relagao ao
fluido, L, é o didmetro do vaso, v é a viscosidade ci-
nematica, p é a densidade do fluido e p é a viscosi-
dade dinamica do fluido. Essa relacao é conhecida como
ntmero de Reynolds e segue o seguinte padrao [B1):

I) para Re < 2000 o fluxo é laminar,
IT) para Re > 13000 o fluxo é turbulento,

IIT) para 2000 < Re < 13000, existe uma zona de ins-
tabilidade onde podem se formar vortices que nao
progridem pelo tubo e, por esse motivo, denomi-
nados de instabilidade.

Esses valores de transicao de um escoamento la-
minar para turbulento ocorrem quando nao hd au-
mento ou diminuigdo da velocidade (escoamento per-
manente). No escoamento vascular, nao-permanente
(pulsétil), com paredes de vasos flexiveis, esses valores
de transi¢do ndo sdo conhecidos [M].

Em casos de fluxo pulsatil, como ocorre com o san-
gue, é preciso relacionar o nimero de Reynolds com o
nimero de Womersley [B8]. O ndmero de Womersley
aparece na solugao da equagao linearizada de Navier-
Stokes para fluxos oscilatérios (presumidamente lami-
nares e incompressiveis) em tubos. Esse é dado por

G

14

onde 7 é a frequéncia angular ou frequéncia de oscilagao
cardfaca [M,B9]. O ntmero de Womersley [B] representa
o quociente entre as forgas inerciais transientes ou osci-
latérias pelas forgas viscosas [B]. Quanto maior o valor
de a maior serd o valor critico do niimero de Reynolds.

Conhecendo a equagao de Navier-Stokes simplifi-
cada com base no fluxo de Poiseuille, pode-se escrever
a equagao do movimento de um fluido por [E0]

Ouy oP 0%uy

ot~ oz Vo2

(32)

sendo u; a velocidade longitudinal do fluido no vaso e
%—5 é o gradiente de pressao que pode ser reescrito como
AP(t) = %, onde L, é o comprimento do tubo ao
longo de z. Por Womersley [B] é possivel exprimir o gra-
diente de pressao por uma funcao periddica com uma
determinada frequéncia que represente o pulso arterial
e, dessa forma, pode-se dizer que estd sendo assumido
um fluxo de Poiseuille que muda ao longo do tempo, ou
seja, um problema transiente (dependente do tempo)
do escoamento de Womersley.

Esse tltimo é o interesse deste trabalho por se apro-
ximar do escoamento sanguineo [0, [,B68]. Como neste
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estudo dispoe-se da condigao de contorno vinculada a
velocidade, ou seja, é conhecida a distribuigao de veloci-
dades de entrada no lattice [B,69,E1)], adota-se a solucdo
analitica para a Eq. (B2), dada por [B0]

u,(y,t) = —Real [z’;; (1-B) ei"t} , (33)

sendo

D)

Ccos A

)

onde a frequéncia angular é dada por n = %’T, sendo T o
perfodo de oscilagao da condig¢ao de contorno (perfodo
da onda), A é a amplitude do gradiente de pressdo, com
A = max(AP), i é a unidade imaginaria, Real(.) é a
componente real do argumento (.) e é dada em fungao
do numero adimensional de Womersley, «, dado pela
Eq. (B0) com A2 = —ia?.

O resultado para o gradiente de pressao é uma
fungao sinusoidal com amplitude A dado pela equacao

Z—P = —Real[Ae™] = — Acos(nt). (34)
x

5. Uma aplicacao

Algumas simplificagoes para o modelo serao impostas
de forma que a resposta numérica continue gerando re-
sultados compativeis com o HCVS. Assim, adota-se um
fluido incompressivel, newtoniano, laminar e pulsétil
que percorre um trecho idealizado e planificado da
artéria femoral, localizado na regiao da panturrilha. O
fluido esté confinado entre as paredes da artéria que sao
adotadas de maneira simplificada como rigidas e im-
permedveis, conforme pode ser observado na Fig. (B).

Os parametros estao representados em unidades de
lattice sendo utilizados valores de v = 27.3, 7 = 0.519,
AP = 0.01, Re = 220 e p = 1.055. Em L, sao utili-
zados 182 lattices e em L, sao utilizados 1066 lattices.
Tais parametros sao uma forma de representar o fluxo
hemodinamico com as idealizacoes adotadas. Esses po-
dem ser modificados dentro de certos limites sem que
as idealizagoes percam a validade conforme disposto na
secao 4.
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Figura 2 - Representagao do pedaco da artéria femoral.

Pela Eq. (B3), o modelo proposto resulta nas curvas
de Womersley, ilustradas pelos perfis de velocidades da
Fig. (3), para a velocidade inicial do fluxo na artéria
femoral.

5.1. Resultados e discussoes

Os resultados serao apresentados de duas formas distin-
tas. Primeiro utilizando interpolacoes suavizadas dos
moédulos da velocidade nos lattices e a segunda forma
de apresentagao serd através de linhas de velocidade,
cujas cores sao dadas pelo médulo da velocidade nos
lattices, |u|. As cores variam de azul, representando
|lu| = 0, a vermelho, representando |u| = |Upax|, em
ambas as apresentacoes.
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Figura 3 - Perfil de velocidades para Womersley.

As Figs. @, B, B ilustram uma sequéncia no tempo
do fluxo na artéria. O tempo é contado de maneira
genérica sendo ilustrado em interagoes do processo de
solucao, ou seja, ¢ = 100 indicam 100 interacoes. Pode-
se observar nessa sequéncia a movimentacao das regioes
de velocidades maximas e de velocidades zero, represen-
tativas da distribuicao de velocidades de Womersley na
regido de entrada (lado esquerdo da figura) e sua pro-
pagacao na artéria, caracterizando assim uma parte do
fluxo pulsétil sanguineo idealizado. Na Fig. B observa-
se uma regiao de velocidades zero apos a primeira rami-
ficagdo (em azul escuro), aparecendo na Fig. B j& apds
a segunda ramificacao e na B um pouco mais a frente.
Nessa mesma figura observa-se que na regiao de entrada
do fluxo ja ocorre uma nova pulsacao dando origem a
uma nova regiao de velocidades zero. Além disso, na
Fig. (@), na regiao préxima a entrada, a artéria des-
creve, em sua secao transversal, a forma da distribuicao
de velocidades de Womersley, parametro de entrada do
modelo, conforme pode ser verificado na Fig. (B), e re-
quisito para o fluxo pulsatil. Por fim, o fluxo apresenta
na regiao de interface velocidades zero em todas as pa-
redes da artéria idealizada (borda das figuras em azul
escuro), caracterizando um alto atrito entre o sangue e
a parede arterial.

Velocidades

0.000

0.045 0.060

0.075 0.090 0.105 0.120

Figura 4 - Fluxo no tempo ¢ = 100.
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Velocidades
0.000 0.015 0.030 0.045 0.060 0.075 0.090 0.105 0.120
S— E
Figura 5 - Fluxo no tempo ¢ = 150.
Velocidades

0.000 0.015 0.030 0.045 0.060

0.075 0.090 0.105 0.120

Figura 6 - Fluxo no tempo t = 200.

Nas Figs. @, B, B, [ ilustradas com as linhas de
fluxo do escoamento, funcdo do mdédulo da velocidade,
também observa-se uma propagacao das regioes de ve-
locidades zero e de velocidades méaximas. As linhas
de fluxo representam uma conexao entre os vetores do
modulo da velocidade, sendo tragadas de acordo com a
direcao desses vetores e coloridas com sua intensidade.
Em alguns pontos, sao desenhadas setas nas linhas de
fluxo indicativas da direcao desses vetores na regiao.
As imagens sao relacionadas com o tempo genérico to-
tal de uma pulsagao completa T, ou, de acordo com a
formulacao de Womerslay, o periodo de oscilagao da
condigdo de contorno. Portanto, ¢t/T° = 1/4 indica
25% de uma pulsagdo. O ponto a ser observado nes-
sas imagens é a direcao das velocidades maximas, que
podem ser tanto orientadas na dire¢ao do fluxo (positi-
vas) quanto opostas (negativas), como pode ser verifi-
cado pelas setas indicativas nas linhas de fluxo. Com a

distribuicao de velocidades de Womersley de t/T = 1/4
e t/T = 3/4, respectivamente, constatam-se bem de-
finidas essas regides representativas da pulsagdo posi-
tiva e negativa. Ambas as regides propagam-se pela
artéria indicando que, de acordo com a pulsagao inicial,
regioes de velocidades positivas e negativas ocorrem por
todo o comprimento da artéria, assim como de veloci-
dades nulas. A contracao ventricular é conhecida como
sistole e nela ocorre o esvaziamento dos ventriculos o
que gera a ocorréncia das velocidades positivas. O re-
laxamento ventricular é conhecido como diastole e é
nessa fase que os ventriculos recebem sangue dos atrios
e assim gera-se um pulso de velocidade negativa nas
artérias [M]. Tal comportamento representa a possivel
movimentagao das diferentes estruturas celulares que
compoem o sangue (células vermelhas, brancas, etc.) e
que podem oscilar em funcao da pulsacao inicial [W,8].

Velocidades

0.000 0.015 0.030 0.045 0.060

0.075 0.090 0.105 0.120

Figura 7 - Pulso para ¢/T = i.
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Velocidades

0.000 0.015 0.030 0.045 0.060

0.075 0.090 0.105 0.120

Figura 8 - Pulso para ¢/T = 1.

Velocidades

0.000 0.015 0.030 0.045 0.060

0.075 0.090 0.105 0.120

Figura 9 - Pulso para t/T = %

0.075 0.090 0.105 0.120

0.000 0.015 0.030 0.045 0.060

Figura 10 - t/T = 1.

A validacao dos resultados se baseia na verificagao
das condigoes impostas para o modelo, que podem ser
observadas em estudos médicos e no comportamento
real do fluxo sanguineo por artérias e veias do corpo hu-
mano [B,[,82,632] visto que uma validacao comparando
resultados analiticos para a equacao de Navier-Stokes
nao seria possivel, devido a complexidade do modelo.
Dentro dessa limitagao, julgou-se que o modelo pro-
posto para o fluxo pulsatil de um escoamento sanguineo
idealizado gerou resultados satisfatérios sob o ponto de
vista qualitativo.

6. Conclusoes

O método LBGK é de fato interessante para a simulagao
de modelos de escoamento de fluidos sanguineos pe-
los diversos motivos ja elucidados durante o texto,
mas também pelo fato de ser um método de simples
implementacao computacional [[@,[d) e com resulta-

dos coerentes para um modelo sanguineo idealizado
pulsatil, conforme exposto. O objetivo do trabalho era
apresentar todo o processo de construgao de um mo-
delo idealizado para representar o fluxo sanguineo em
artérias (pode ser aplicado da mesma forma em veias)
considerando-o pulsatil, uma caracteristica fisica real
desse tipo de escoamento [B, 0], fato que, a aplicagéo
representativa ilustra bem conforme descrito nos resul-
tados. Como o modelo ¢é idealizado, os valores obti-
dos de velocidades sao mais qualitativos que quantita-
tivos, funcoes das simplificagoes adotadas e dos valores
utilizados nos parametros de entrada. Diversos traba-
lhos ja vem comentando e empregando fluxos pulséteis
para avaliagdo do HCVS [@,E0D, B3], comentando sobre
os pardmetros, medindo erros [B,B9] e implementando
a metodologia em condicoes ideais com geometrias sim-
plificadas. Neste trabalho foi feita uma descrigao com-
pleta da teoria por de tras desse contexto, ilustrando-se
ao final a apresentagao de uma aplicagao desses con-
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ceitos, os quais representam o contexto utilizado neste
trabalho, utilizando uma geometria extraida da artéria
femoral. Uma préxima etapa de refino desse modelo é a
utilizacao desses parametros com valores mais realistas,
obtidos, por exemplo, com medigoes in vivo, permitido
também, dessa forma, comparacoes mais quantitativas
dos resultados obtidos.
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