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Resumo. A4 distribui¢do ndo uniforme das lesées aterosclerdticas ao longo da drvore arterial indica participagdo
direta das for¢as mecanicas exercidas pelo escoamento sobre o endotélio. Este trabalho quantifica a influéncia das
propriedades reologicas do sangue, das condigcoes de escoamento e da geometria vascular sobre a tensdo de
cisalhamento na parede, o indice de cisalhamento oscilatorio e a perda de carga em estenoses. Foi construido um
modelo de ordem reduzida composto pelo modelo reolégico de Carreau e Yasuda com dependéncia do hematocrito,
pela solug¢do analitica de Womersley para escoamento pulsatil em tubo rigido, por um modelo de perda de carga em
estenose com parcelas viscosa e inercial e por um resolvedor unidimensional axissimétrico com viscosidade
dependente da taxa de cisalhamento local. Sobre esse modelo aplicaram se a triagem de Morris, a decomposi¢do de
variancia de Sobol e a propagac¢do de incerteza por hipercubo latino. A hipotese newtoniana produziu erro de 38,9
por cento na tensdo média em regime de baixo cisalhamento e de 8,2 por cento em regime de alto cisalhamento. O
hematocrito respondeu pelo maior efeito total sobre a tensdo de pico, ao passo que o indice de cisalhamento
oscilatorio apresentou 75,3 por cento da varidncia associada a interagdes entre pardametros, com predomindncia
individual da amplitude de pulsatilidade. Os resultados estabelecem uma hierarquia de pardmetros especifica por
variavel de saida, util para orientar a personaliza¢do de modelos hemodindmicos e para reduzir o espago paramétrico
em simulagoes tridimensionais.

Palavras-chave: Hemodindamica, Tensdo de Cisalhamento na Parede, Reologia Sanguinea, Andlise de Sensibilidade
Global, Quantifica¢do de Incerteza

NOMENCLATURA

A = amplitude relativa de pulsatilidade do escoamento, adimensional

Ay = area da secdo transversal integra do vaso, m?

a = expoente de transi¢do do modelo de Carreau e Yasuda, adimensional
D = didmetro interno do vaso, m

f = frequéncia cardiaca, Hz

Hct = hematocrito, fragao volumétrica de hemacias, adimensional

Jo,Ji = fungdes de Bessel de primeira espécie, ordens zero € um

K., K, = coeficientes inercial e viscoso do modelo de estenose, adimensionais
L, = comprimento longitudinal da lesdo estendtica, m

L, = comprimento da zona de recirculagdo a jusante da lesdo, m

n = indice de comportamento do modelo de Carreau e Yasuda, adimensional
OSI = indice de cisalhamento oscilatorio, adimensional

P =pressdo, Pa

Q =vazio volumétrica, m®/s

R =raio interno do vaso, m

Re = ntmero de Reynolds, adimensional

r = coordenada radial, m

S; = indice de Sobol de primeira ordem do pardmetro #i#, adimensional
St; = indice de Sobol de efeito total do parametro #i#, adimensional

T = periodo do ciclo cardiaco, s

TAWSS = tensao de cisalhamento na parede média no tempo, Pa

t =tempo, s

u = componente axial da velocidade, m/s

v = velocidade média na se¢do, m/s

x = coordenada axial, m

Y = variavel de saida do modelo

Simbolos gregos

o =mnamero de Womersley, adimensional
£ = coeficiente de dependéncia da viscosidade com o hematécrito, adimensional
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y  =taxa de cisalhamento, s

AP = queda de pressdo através da estenose, Pa

¢ = severidade da estenose, redugdo fracionaria de area, adimensional
A = constante de tempo do modelo de Carreau e Yasuda, s
1 = viscosidade dindmica aparente, Pa-s

p = massa especifica do sangue, kg/m?

7, = tensdo de cisalhamento na parede, Pa

w = frequéncia angular do ciclo cardiaco, rad/s
Subscritos

0 = condi¢ao de cisalhamento nulo ou se¢do integra

o = condi¢do de cisalhamento infinito

i = parcela inercial

p =plasma

v = parcela viscosa

w = parede do vaso

L

. INTRODUCAO

As doengas cardiovasculares mantém se entre as principais causas de mortalidade no mundo, ¢ a aterosclerose
responde por parcela expressiva desse total. Uma caracteristica consistentemente relatada dessa doencga ¢ a distribuigao
ndo uniforme das lesdes ao longo da arvore arterial, com predileg¢do por bifurcagdes, ramificagdes e segmentos curvos.
Essa localizacdo preferencial indica que, além dos fatores de risco sistémicos, as forgas mecanicas impostas pelo
escoamento sanguineo participam da génese e da progressdo da placa (Malek et al., 1999).

A grandeza mecénica central nesse contexto ¢ a tensdo de cisalhamento na parede, definida como a componente
tangencial da for¢a por unidade de area que o escoamento exerce sobre a superficie endotelial. O endotélio ¢
mecanicamente sensivel ¢ modula a sua funcdo conforme a magnitude e a orientacdo dessa solicitacdo. Segmentos
submetidos a tensdes reduzidas e, sobretudo, a inversdes periddicas do sentido do cisalhamento ao longo do ciclo
cardiaco apresentam maior propensdo a formacdo de placa (Ku et al., 1985). A quantificacdo dessa reversdo ¢ feita pelo
indice de cisalhamento oscilatorio, usualmente designado pela sigla OSI (Ku, 1997).

Do ponto de vista reoldgico, o sangue constitui uma suspensdo concentrada de elementos figurados em plasma e
ndo se comporta como fluido newtoniano. A sua viscosidade aparente decresce com o aumento da taxa de cisalhamento,
fendmeno atribuido a desagregagdo progressiva dos agregados eritrocitarios ¢ ao alinhamento das heméacias com as
linhas de corrente. A intensidade desse efeito depende fortemente do hematocrito (Merrill et al., 1963). Modelos
constitutivos como o de Carreau e Yasuda e o de Casson descrevem esse comportamento e sdo amplamente empregados
em simulagdes cardiovasculares (Gijsen et al., 1999a, 1999b, e Cho & Kensey, 1991).

O escoamento arterial ¢, ainda, essencialmente pulsatil. A resposta do fluido ao gradiente de pressdo periddico
imposto pelo ciclo cardiaco resulta do balango entre efeitos inerciais e viscosos, formalizado por Womersley (1955).
Esse balango determina o formato do perfil de velocidade e a evolugio temporal da tensdo na parede. Na presenca de
estenose, o escoamento sofre aceleragdo na garganta da lesdo e desenvolve uma queda de pressdo cujo crescimento com
a severidade ¢ fortemente ndo linear (Young & Tsai, 1973a, 1973b).

A simulagdo numérica permite estimar essas grandezas, porém requer um conjunto extenso de dados de entrada.
Varios deles apresentam variabilidade interindividual relevante e incerteza de medigdo, como o hematdcrito, a
velocidade média do escoamento e a geometria local do vaso. Impde se, portanto, a questdo de quais parametros
efetivamente governam cada variavel de saida e, por consequéncia, quais demandam caracterizagdo especifica no
paciente. A resposta a essa questdo exige analise de sensibilidade global, capaz de capturar interagdes entre parametros,
e ndo a variagdo isolada de um fator por vez.

O objetivo deste trabalho ¢ quantificar, por meio de modelagem de ordem reduzida, a influéncia das propriedades
reologicas do sangue, das condigdes de escoamento e da geometria vascular sobre a tensdo de cisalhamento na parede, o
indice de cisalhamento oscilatorio e a perda de carga em estenoses, estabelecendo uma hierarquia de parametros por
variavel de saida mediante analise de sensibilidade global e quantificagdo de incerteza.

2. FUNDAMENTACAO TEORICA
2.1  Modelo reoldgico do sangue

A tensdo de cisalhamento na parede decorre da lei de Newton da viscosidade aplicada a superficie do vaso. Para
escoamento axissimétrico em tubo de raio interno R, essa tensdo ¢ dada pela Eq. (1).

Tw = :u(y.w)y.w> com yw = |au/6r|(r:R) (1)



onde 7, ¢ a tensdo de cisalhamento na parede, em Pa, u ¢ a viscosidade dindmica aparente, em Pa-s, 7, € a taxa de
cisalhamento junto a parede, em s, u ¢ a componente axial da velocidade, em m/s, ¢ r é a coordenada radial, em m. A
taxa de cisalhamento mede a intensidade do deslizamento relativo entre camadas adjacentes de fluido e atinge o seu
valor maximo junto a parede, onde a velocidade se anula pela condi¢do de ndo deslizamento.

A dependéncia da viscosidade aparente com a taxa de cisalhamento foi representada pelo modelo de Carreau e
Yasuda, expresso pela Eq. (2).

B = e + (o — )1+ (AP T @

onde po ¢ a viscosidade a cisalhamento nulo, em Pa-s, u«. ¢ a viscosidade a cisalhamento infinito, em Pa‘s, 1 ¢ uma
constante de tempo, em s, € @ € n sdo expoentes adimensionais que controlam, respectivamente, a largura da transicao
entre os dois patamares e a intensidade do afinamento. Adotaram se os valores de referéncia wo = 0,056 Pa-s, u. = 3,45
x 103 Pa's,A=3,313s,a=2en=0,3568, reportados por Gijsen et al. (1999b) para hematdcrito fisiologico.

A influéncia do hematocrito sobre o patamar de alto cisalhamento foi introduzida pela relacdo exponencial da Eq.
(3), calibrada por valores de referéncia da literatura.

oo (Het) = ppexp(BHct) 3)

onde u, ¢ a viscosidade do plasma, em Pa-s, Hct é o hematocrito, adimensional, e f € o coeficiente de ajuste,
adimensional. A calibragdo reproduz viscosidades de alto cisalhamento de 1,73, 3,45 e 6,00 mPa-s para hematocritos de
0,20, 0,45 e 0,65, compativeis com os dados de Merrill et al. (1963).

2.2 Escoamento pulsatil em tubo rigido

Desprezando efeitos de entrada e admitindo escoamento axissimétrico, incompressivel ¢ plenamente desenvolvido
em tubo rigido, a equacdo de conservagdo da quantidade de movimento na diregdo axial reduz se a Eq. (4).

ou_ o Gl o (4)

at — ax | or or

onde p ¢ a massa especifica do sangue, em kg/m?, P ¢ a pressdo, em Pa, ¢ € o tempo, em s, € x ¢ a coordenada axial, em
m. O termo a esquerda representa a inércia do fluido, o primeiro termo a direita representa a forca motriz imposta pelo
gradiente de pressdo e o segundo representa a difusdo viscosa da quantidade de movimento a partir da parede.

A razdo entre os efeitos inerciais e viscosos em regime oscilatorio é expressa pelo nimero de Womersley, definido
na Eq. (5).

azR\/%, com w = 2nf (5)

onde a ¢ o numero de Womersley, adimensional, w ¢ a frequéncia angular, em rad/s, e f'¢ a frequéncia cardiaca, em Hz.
Valores baixos de a indicam predominio viscoso, com perfil de velocidade proximo do parabolico e resposta
praticamente instantdnea ao gradiente de pressdo. Valores elevados indicam predominio inercial, com achatamento do
perfil na regido central, defasagem entre pressdo e vazao e possibilidade de inversdo do escoamento junto a parede. Para
escoamento harmonico, a solu¢do da Eq. (4) ¢é obtida analiticamente em termos de fun¢des de Bessel de primeira
espécie Jy e Ji, conforme Womersley (1955).

Uma vez que o débito imposto pelo ventriculo constitui a condic¢do fisiologicamente prescrita, o escoamento foi
conduzido por vazdo imposta, descrita pela Eq. (6).

Q(t) = Q[1 + Acos(wt)] (6)

onde Q € a vazdo volumétrica instantinea, em m’/s, Q € a vazdo média no ciclo, em m’/s, e A é a amplitude relativa de
pulsatilidade, adimensional. Essa escolha ¢ determinante para a comparagdo entre modelos reoldgicos, pois, sob
gradiente de pressdo prescrito, o balango integral de quantidade de movimento impde a mesma tensdo na parede
independentemente da viscosidade, mascarando o efeito reologico.

2.3  Métricas hemodiniamicas de parede

A solicitagdo mecanica sustentada sobre o endotélio ao longo do ciclo ¢ quantificada pela tensdo de cisalhamento média
no tempo, definida na Eq. (7).
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TAWSS = (3) [} |rweoldt %)

onde T ¢é o periodo do ciclo cardiaco, em s. O carater oscilatorio do cisalhamento ¢ medido pelo indice de cisalhamento

oscilatorio, apresentado na Eq. (8).

|f(;rrwdt|
05121/2 1_fT—dt (8)

0 lTwl

O indice assume valor nulo quando a tensdo mantém sentido constante durante todo o ciclo e aproxima se de 0,5 quando
as contribui¢des nos dois sentidos se equivalem, situagdo de maxima reversdo. Trata se, portanto, de um indicador de
direcionalidade, ¢ ndo de intensidade, do carregamento mecanico sobre o endotélio.

2.4  Perda de carga em estenose
A queda de pressdo através de uma les@o estendtica foi descrita por um modelo do tipo proposto por Young e Tsai

(1973a, 1973b), no qual a perda total resulta da soma de uma parcela viscosa ¢ de uma parcela inercial, conforme as
Egs. (9) e (10).

_ Ky Ls . 3e
AR, = Q [1 += 9)
€ 2
ap =55 |5] - elel (10)

onde 4P, e AP; sdo, respectivamente, as parcelas viscosa e inercial da queda de pressdo, em Pa, 4o ¢ a area da secdo
integra, em m?, L, é o comprimento da lesfo, em m, ¢ é a severidade da estenose expressa como redugéo fracionaria de
area, adimensional, ¢ K, e K; sdo coeficientes empiricos adimensionais. A parcela viscosa cresce linearmente com a
vazdo e traduz o atrito adicional no segmento estreitado. A parcela inercial cresce com o quadrado da vazdo e com o
quadrado da razdo de areas, e representa a energia cinética dissipada na expansdo brusca a jusante da garganta.

O regime do escoamento foi caracterizado pelo nimero de Reynolds, definido na Eq. (11).

Re =pvD/u (11)
onde v ¢ a velocidade média na secdo, em m/s, ¢ D ¢ o didmetro interno do vaso, em m. Esse grupo adimensional
expressa a razdo entre forgas inerciais e viscosas e indica a tendéncia do escoamento a permanecer ordenado ou a
desenvolver instabilidades.
2.5  Correspondéncia entre grandezas mecanicas e significado clinico
Uma vez que as grandezas empregadas provém da mecanica dos fluidos, a Tab. 1 estabelece a correspondéncia
entre cada uma delas e a sua interpretagdo em termos clinicos, de modo a facilitar a leitura por profissionais da area da

saude.

Tabela 1. Interpretacéo clinica das grandezas mecénicas empregadas no estudo.

Grandeza (simbolo) Defini¢ao fisica Interpretacio clinica
. . oA . . espessura funcional do sangue, que aumenta na policitemia e
Viscosidade aparente (u) resisténcia interna do fluido ao cisalhamento P  sangue, q . p
diminui na anemia
Taxa de cisalhamento (y) gradiente radial de velocidade intensidade do deslizamento do sangue sobre a parede do vaso
Tensdo na parede (z,,) forga tangencial por unidade de area estimulo mecanico percebido pelo endotélio a cada batimento
TAWSS média temporal do modulo da tensdo carga mecanica sustentada ao longo do ciclo cardiaco
OSI medida de reversao do sentido da tensdo instabilidade direcional do fluxo, associada a sitios de placa
] ~ P P uanto o escoamento acompanha ou atrasa em relagéo ao
Numero de Womersley () razao entre inércia e difusdo viscosa q P ¢
batimento
Numero de Reynolds (Re) razdo entre inércia e viscosidade tendéncia do fluxo a permanecer laminar ou a se desorganizar
~ . 2 ~ radiente pressorico transestenotico, mensuravel em
Queda de pressao (4P) perda de energia através da lesao g p cateterismo




3. METODOLOGIA
3.1 Modelo hemodinamico reduzido

Foi implementado um modelo que mapeia oito parametros de entrada nas variaveis de saida de interesse, quais sejam a
tensdo de cisalhamento na parede e o seu valor de pico, o indice de cisalhamento oscilatério, a queda de pressdo na
estenose ¢ o comprimento adimensional da zona de recirculagdo a jusante da lesdo. A viscosidade ¢é avaliada pela Eq.
(2) na taxa de cisalhamento caracteristica, estimada por 8v/D, e propagada as demais equacdes. As faixas adotadas para
os parametros, apresentadas na Tab. 2, correspondem a escala de artérias corondrias e carétidas.

Tabela 2. Parametros de entrada do modelo e faixas adotadas.

Parametro Simbolo Faixa Unidade
Hematocrito Hct 0,20 a 0,65 adimensional
Frequéncia cardiaca f 50a120 bpm
Velocidade média % 0,10a 0,55 m/s
Severidade da estenose € 0a75 %
Diametro interno D 3,0a7,0 mm
Massa especifica P 1040 a 1070 kg/m?
Amplitude de pulsatilidade A 0,5a14 adimensional
Comprimento da lesdo Ls 5a20 mm

3.2  Solu¢ao numérica do escoamento nao newtoniano

Para a comparacdo entre as hipoteses newtoniana e ndo newtoniana, a Eq. (4) foi discretizada em malha radial
uniforme pelo método de diferencas finitas, com avango temporal implicito de Euler e tratamento da ndo linearidade
viscosa por iteragdes de Picard. O sistema tridiagonal resultante foi resolvido pelo algoritmo de Thomas. A cada passo
de tempo, o gradiente de pressdo foi ajustado de modo a satisfazer a vazdo imposta pela Eq. (6), explorando a
linearidade da solug¢@o em relagdo ao gradiente para viscosidade congelada. Foram simulados oito ciclos cardiacos, ¢ os
resultados foram extraidos do ultimo ciclo, j4 em regime periddico estabelecido. O erro relativo introduzido pela
hipotese newtoniana foi quantificado pela Eq. (12).

E, = (TAWSS(cyy — TAWSSy)/TAWSSy % 100 (12)

onde TAWSScy e TAWSSy sdo as tensdes médias obtidas, respectivamente, com o modelo de Carreau e Yasuda e com
viscosidade constante, ambas em Pa, e E; € o erro relativo, em porcentagem.

3.3  Anailise de sensibilidade global

A hierarquizagdo dos parametros foi conduzida em duas etapas. Inicialmente, aplicou se a triagem por efeitos
elementares de Morris (1991), de baixo custo computacional, para identificar os fatores relevantes. Em seguida,
procedeu se a decomposicdo de varidncia de Sobol (2001), cujos indices de primeira ordem e de efeito total sdo
definidos pelas Egs. (13) e (14).

S, =Var[E(Y|X))]/Var(Y) (13)
Sery = 1= Var[E(Y|X(y)]/Var(Y) (14)

onde Y ¢ a variavel de saida, X; é o pardmetro de entrada de indice i e X.; representa o conjunto dos demais parametros.
O indice S; quantifica a fracdo da variancia de Y explicada isoladamente por X;, ao passo que St; inclui também todas as
interagdes que envolvem esse parametro. A diferenca entre ambos mede a intensidade das interagdes, e a fragcdo da
variancia ndo explicada por efeitos de primeira ordem ¢ obtida por 1 — X S..

Verificou se a convergéncia dos indices, etapa necessaria no presente caso, uma vez que o indice de cisalhamento
oscilatorio assume valores ndo nulos em uma fragdo reduzida do espago paramétrico, o que compromete a estimativa de
variancia com amostras pequenas. A amostragem foi elevada até 4096 pontos base, correspondentes a 40960 avaliagdes
do modelo, com semente aleatéria fixa para assegurar reprodutibilidade. Sob essa condi¢@o, os indices tornaram se
estaveis quanto a ordenagdo e & magnitude.

3.4  Quantificacido de incerteza
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A propagagdo de incerteza foi realizada por amostragem de hipercubo latino (McKay et al., 1979), com quatro mil
realizagdes distribuidas nas faixas da Tab. 2. Para cada variavel de saida foram computados a mediana, os percentis de 5
e 95 por cento e o coeficiente de variacdo, definido como a razdo entre o desvio padrdo e a média

3.5 Implementacio computacional

O modelo foi implementado em linguagem Python, com as bibliotecas NumPy e SciPy para o calculo numérico e
para a avaliagdo das func¢des de Bessel, a biblioteca SALib para as analises de sensibilidade e de incerteza (Herman &
Usher, 2017) e a biblioteca Matplotlib para a geracdo das figuras. A implementagdo da solucdo de Womersley foi
verificada contra o limite permanente de Hagen e Poiseuille, para o qual a tensdo na parede vale 4uv/R, obtendo se
concordancia com erro numérico nulo.

4. RESULTADOS E DISCUSSAO
4.1 Comportamento reoldgico e efeito do hematdcrito

A Figura 1 apresenta a viscosidade aparente em fungdo da taxa de cisalhamento. Verifica se o afinamento
caracteristico do sangue, com redugdo de 27,1 mPa's em cisalhamento de 1 s para 3,74 mPa's em 1000 s,
correspondente a um fator proximo de sete. Os trés modelos constitutivos convergem para o mesmo patamar em alto
cisalhamento e divergem abaixo de 10 s™', regido em que a escolha do modelo passa a ser determinante. A viscosidade
de alto cisalhamento praticamente triplica entre os extremos de hematocrito considerados, o que evidencia a posi¢ao do
hematocrito como principal modulador reologico.

(a) Modelos reologicos, Hct = 0,45 (b) Efeito do hematdcrito (Carreau-Yasuda)
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Figura 1. Viscosidade aparente do sangue. Em (a), comparagdo entre os modelos constitutivos para hematdcrito de 0,45.
Em (b), efeito do hematdcrito sobre o modelo de Carreau e Yasuda, com a curva de referéncia destacada em
vermelho.

4.2  Escoamento pulsatil e oscilacao da tensao

A Figura 2 reune os resultados do escoamento pulsatil. Os perfis de velocidade evidenciam o achatamento da
regido central com o aumento do numero de Womersley, acompanhado da inversdo de fase junto a parede. Na escala
vascular simulada, o nimero de Womersley variou de 3,21, em repouso, a 6,54, em frequéncias elevadas. O indice de
cisalhamento oscilatorio apenas assume valores ndo despreziveis quando a amplitude de pulsatilidade ¢ suficiente para
reverter o sentido do escoamento junto a parede, confirmando o seu carater de fenomeno de limiar.



(a) Perfis de Womersley

(c) OSI vs Womersley e pulsatilidade

(b) Tens&o de cisalhamento na parede

100k ! 2.00f p——y
F A=1,1
0.75} 175} 0.008 Aol
£
0.50} =1
2 0.006
0.25 o 1257
T
= =1 @
= 0.00 g O 0.004
-0.25 go.
[=]
g
-0.50 2 0. 0.002
&
-0.75} 0.25F
-1.00+ 1 0.00 0.000
0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 2 3 4 5 6 7 8

Velocidade normalizada Fase do ciclo /T Numero de Womersley a

Figura 2. Escoamento pulsatil de Womersley. Em (a), perfis de velocidade para diferentes nimeros de Womersley. Em

(b), evolugdo da tensdo na parede ao longo do ciclo. Em (c), indice de cisalhamento oscilatorio em fungdo do
numero de Womersley e da amplitude de pulsatilidade.

4.3  Validade da hipdtese newtoniana

A Figura 3 quantifica o erro introduzido pela hipdtese de viscosidade constante. O erro sobre a tensdo média no

ciclo decresce com o aumento da taxa de cisalhamento caracteristica, passando de 38,9% em 53 s™! para §,21% em 600

s”!, conforme a Tab. 3. O critério usual de 5% ndo ¢ atingido em nenhuma das condi¢des simuladas, sendo apenas

assintoticamente aproximado acima de 400 s'. Esse resultado delimita objetivamente a aplicabilidade da simplificag@o

newtoniana, admissivel em vasos de grande calibre e velocidade elevada, porém inadequada em regides de baixo

cisalhamento, estagnacao e recirculagdo, precisamente aquelas de maior relevancia aterogénica. O achado € consistente

com as recomendagdes de Johnston et al. (2006) e de Cho & Kensey (1991).

(a) Baixo cisalhamento (v = 0,06 m/s) (b) Faixa de validade da hipotese newtoniana

401 —8— Erro no TAWSS
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- I ]
B g 30
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.
e g
g =
T 04f | %20} ]
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2 g
o 0Zr 1 &10f 1
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-0.2k . i

102
Cisalhamento caracteristico 8v/D [1/s]

0.4 0.6
Fase do ciclo t/T

0.0 0.2 0.8 1.0
Figura 3. Comparagdo entre as hipoteses newtoniana e ndo newtoniana. Em (a), tensdo na parede ao longo do ciclo em
regime de baixo cisalhamento. Em (b), erro relativo em fungao da taxa de cisalhamento caracteristica, com a

faixa destacada correspondente ao critério de 5 por cento.

Tabela 3. Erro relativo da hipdtese newtoniana sobre a tensdo média no ciclo.

y (s 53 80 120 173 267 400 600
E: (%) 38,9 29,9 23,0 18,2 13,8 10,7 8,2
4.4  Perda de carga em estenose

A Figura 4 apresenta a queda de pressdo em fungdo da severidade da les@o. O crescimento ¢ fortemente ndo
linear, com a perda passando de 0,758 mmHg em obstrugdo de 50% de area para 2,888 mmHg em obstru¢ao de 70%.
Nessa ultima condicdo, a parcela inercial responde por 73,3% da perda total, o que explica a desproporcio entre o
agravamento geométrico e a repercussao hemodindmica. A transi¢do entre o regime dominado pela viscosidade e o
regime dominado pela inércia ocorre em torno de 50% de reducdo de area e antecipa se para severidades menores
conforme a velocidade média aumenta.
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(a) Perda de carga vs severidade
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Figura 4. Perda de carga na estenose. Em (a), decomposi¢do da queda de pressdo nas parcelas viscosa ¢ inercial. Em (b),
fragdo inercial da perda total para diferentes velocidades médias.

4.5  Hierarquia de parimetros

A Figura 5 apresenta os indices de Sobol de primeira ordem e de efeito total para as quatro variaveis de saida, ¢ a
Tab. 4 sintetiza a ordenag@o resultante. A queda de pressdo ¢ governada pela severidade da lesdo e pela velocidade
média, com participacdo moderada de interagdes. A tensdo de pico tem no hematodcrito o seu principal controlador,

seguido da velocidade e do diametro, com apenas 13,5% da varidncia
comportamento predominantemente aditivo.

atribuivel a interagdes, o que indica

indices de Sobol de primeira ordem e de efeito total
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Figura 5. indices de Sobol de primeira ordem e de efeito total para cada variavel de saida do modelo hemodindmico

reduzido.



Tabela 4. Parametros dominantes por variavel de saida e fracdo da variancia associada a interacdes.

Variavel de saida Parametros dominantes (St) Interacoes (%)
Queda de pressdo (4P) &, v,D 24,1
Tensao de pico (zw) Het, v, D 13,5
Indice de oscilac@o (OSI) A, D, Het 75,3
Recirculagio (L,/D) g, v, Het 23,5

O indice de cisalhamento oscilatorio constitui o caso mais singular, com 75,3% da varidncia decorrente de
interagdes entre parametros. O fator individual dominante ¢ a amplitude de pulsatilidade, resultado coerente com a
natureza de limiar do fendmeno, visto que a reversdo do escoamento junto a parede requer variacdo suficientemente
intensa da vazdo ao longo do ciclo. Ultrapassado esse limiar, o didmetro e o hematdcrito passam a modular a resposta
por intermédio do nimero de Womersley, definido pela Eq. (5), que agrega calibre, frequéncia e viscosidade em um
unico grupo adimensional.

4.6  Propagacio de incerteza

A Figura 6 apresenta as distribui¢cdes obtidas por hipercubo latino. A dispersdo é acentuadamente desigual entre as
varidveis. A queda de pressdo exibe coeficiente de variagdo de 151,7%, com mediana de 0,639 mmHg ¢ intervalo entre
percentis de 5 ¢ 95% de 0,080 a 6,404 mmHg, refletindo a ndo linearidade da dependéncia com a severidade. A tensdo
de pico apresenta coeficiente de variacdo de 72,5% e mediana de 2,653 Pa, valor compativel com a faixa fisiologica
reportada por Ku et al. (1985). O nimero de Womersley ¢ a grandeza mais previsivel, com coeficiente de variacdo de
33,2% e mediana de 3,853. O indice de cisalhamento oscilatdrio mostrou se evento raro, com valores ndo despreziveis
em apenas 0,5 por cento das realizagdes.

Propagacéo de incerteza por hipercubo latino (n = 4000)

P50 = 0,639 (P5a P95) P50 = 2,65 (P5a P95) P50 = 3,85 (P5 a P95)
1400 1 400 200}
1200 f {  350f
: 300}
a 1000 F a = 150
] E S 250 g
& 52001 100
£ 600 : { £ g
= : = 150k [
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200 ‘ 1 50
0 0 5 lIO 1I5 2‘0 0 0 5 10 1I5 0 2 4 6 8
Queda de pressdo AP [mmHg] Tensdo de pico T, [Pal Nimero de Womersley a

Figura 6. Distribui¢des da queda de pressao, da tensdo de pico e do nimero de Womersley obtidas por amostragem de
hipercubo latino, com indicacdo da mediana e dos percentis de 5 € 95%.

4.7 Implicacdes e limitacdes

Do conjunto dos resultados depreendem se trés implicagdes principais. A primeira é que a hipdtese newtoniana
deve ser restrita a regimes de alto cisalhamento, sob pena de erro superior a um ter¢o do valor da tensdo em regides de
fluxo lento. A segunda é que o hematdcrito, por controlar a viscosidade e, por conseguinte, a tensdo sobre o endotélio,
constitui parametro prioritario de caracterizagao individual, o que reforga a pertinéncia de considera lo na interpretagao
de avaliagdes hemodindmicas, sobretudo em quadros de anemia ou de policitemia. A terceira ¢ que o indice de
cisalhamento oscilatorio, por depender majoritariamente de interagdes e por manifestar se em fragéo estreita do espago
paramétrico, exige simula¢ao do ciclo pulsatil completo e analise global de sensibilidade, sugerindo ainda que apenas
subgrupos especificos de pacientes estariam sob risco por esse mecanismo.

O modelos empregados sdo de ordem reduzida e reproduzem a fisica essencial do problema, mas ndo substituem a
simula¢do tridimensional em geometrias reais, necessaria para a determinacdo de valores absolutos de recirculagdo e de
padrdes espaciais complexos. A hipdtese de parede rigida exclui os efeitos de complacéncia arterial. As faixas
paramétricas sdo ilustrativas e devem ser refinadas mediante revisdo sistematica.

5. CONCLUSOES
O modelo de ordem reduzida desenvolvido permitiu quantificar a influéncia das propriedades reoldgicas do sangue,

das condicdes de escoamento e da geometria vascular sobre as tensdes hemodinamicas, estabelecendo hierarquias de
parametros especificas por variavel de saida. A hipdtese newtoniana revelou se admissivel apenas em regime de alto
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cisalhamento, com erro de 38,9% sobre a tensdo média em baixo cisalhamento e de 8,2% em alto cisalhamento. O
hematdcrito constituiu o principal controlador da tensdo de cisalhamento na parede, ao passo que o indice de
cisalhamento oscilatorio apresentou 75,3% da varidncia associada a interagdes entre pardmetros, com predominancia
individual da amplitude de pulsatilidade.

A identificagdo dos parametros dominantes por variavel de saida constitui instrumento de priorizagdo, tanto para
orientar quais caracteristicas do paciente demandam caracterizagdo individual quanto para dirigir o esfor¢o
computacional em simulagdes tridimensionais subsequentes.
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