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RESUMO 
 
 
Gomes, Bruno Alvares de Azevedo. Simulação in vitro do fluxo sanguíneo em modelo aórtico 

tridimensional de paciente submetido a implante valvar percutâneo. Qualificação de Tese 

(Doutorado em Cardiologia) – Faculdade de Medicina, Universidade Federal do Rio de Janeiro, Rio de 

Janeiro, 2016. 

 

Introdução: O implante percutâneo de prótese aórtica apresenta-se, cada vez mais, como uma 

alternativa viável para o tratamento dos indivíduos portadores de estenose aórtica grave e com alto risco 

para serem submetidos a cirurgia convencional. Devido à natureza do processo de liberação da prótese, 

uma variabilidade do seu posicionamento final é esperada. A localização da válvula percutânea irá definir 

a posição espacial do seu orifício efetivo em relação ao ânulo aórtico. Ainda não foram estudadas as 

consequências hemodinâmicas da variação da inclinação do orifício efetivo da prótese percutânea. 

Objetivo: Implementar uma simulação in vitro do fluxo sanguíneo, para caracterização detalhada do 

padrão hidrodinâmico na sístole ventricular, e identificar as alterações do campo de velocidade, taxa de 

cisalhamento e vorticidade para seis níveis de vazão, além da variação de seis ângulos de inclinação do 

orifício efetivo. Métodos: Foi construído um fantoma aórtico tridimensional, representativo da anatomia 

de um paciente portador de estenose aórtica que foi submetido ao implante valvar percutâneo. O estudo 

do fluxo no terço inicial da sístole ventricular foi realizado através de técnica de Velocimetria por Imagem 

de Partículas. Esta técnica foi aplicada ao fantoma construído em material transparente por meio de 

impressão tridimensional de um modelo, obtido a partir das imagens da angiotomografia da aorta do 

paciente. Uma solução aquosa de glicerina foi utilizada com fluido de teste, sendo bombeada através do 

fantoma em regime de fluxo contínuo e com vazões fisiológicas. Os padrões de escoamento em aorta 

ascendente foram gerados para seis níveis de vazão. Além disto, foram estudados seis valores do 

ângulo de inclinação do orifício efetivo para dois diferentes níveis de vazão. Resultados: O estudo da 

inclinação do orifício efetivo demonstrou que, para os dois níveis de vazão estudados, os ângulos com 

valores negativos (-4o e -2o) orientam o fluxo principal em direção à parede anterior do modelo aórtico. 

Esta configuração induz altas taxas de cisalhamento nesta região, além de gerar os maiores gradientes 

de pressão. Os ângulos positivos (+3o e +5o) tendem a centralizar o fluxo, produzindo regiões centrais 

com altos valores de cisalhamento e um leve direcionamento à parede posterolateral. Conclusão: As 

medições indicaram que os ângulos positivos estão relacionados com os menores gradientes de 

pressão, recomendando a angulação de +3o  como um valor ótimo para a inclinação da prótese valvar. 

Este ângulo evita a ocorrência de altos valores de tensão mecânica induzida pelo escoamento na parede 

anterior do modelo aórtico. 

 

Palavras-chave: hemodinâmica, aorta, implante valvar percutâneo, tensão de cisalhamento.  

 



 
 

ABSTRACT 

 
Gomes, Bruno Alvares de Azevedo. In vitro blood flow simulation in a three-dimensional aortic 

model from a patient submitted to transcatheter aortic valve implantation. Thesis (PhD in Medicine)- 

School of Medicine, Federal University of Rio de Janeiro, Rio de Janeiro, 2016. 

Introduction: Transcatheter aortic valve implantation – TAVI, presents as a viable alternative treatment 

for individuals with severe aortic stenosis and high risk to conventional surgery. Due the nature of the 

delivery process, a variability of the prosthesis final positioning is expected. The final location of the 

percutaneous valve will define the spatial position of the effective orifice relative to the aortic annulus. The 

hemodynamic consequences of the effective orifice tilt angle have not yet been studied. Objective: The 

main objective of the present work was to implement an in vitro blood flow simulation to characterize the 

hydrodynamic pattern during ventricular systole, identifying changes in the velocity, shear rate and 

vorticity fields, associated with variations in the effective orifice tilt angle. Methods: To this end, a three-

dimensional aortic phantom was constructed. The phantom faithfully represented the anatomy of a patient 

with aortic stenosis who underwent percutaneous valve implantation. The flow analysis in the first third of 

ventricular systole was performed by optical, laser-based technique known as Particle Image Velocimetry. 

In order to allow optical access to the flow region, the phantom was fabricated from a transparent material 

employing a three-dimensional rapid prototyping technique, based on computed tomography angiography 

images of the aorta. An aqueous solution of glycerin was used as working fluid, being pumped through 

the phantom in a continuous flow regime. The flow patterns in the ascending aorta were measured for six 

flow rates. In addition, six effective orifice tilt angle for two different flow rates were studied. Results: The 

study demonstrated that effective orifice positions displaying negative angles (-2° and -4°) directed the 

main flow toward the anterior wall of the aortic model. This configuration induces higher shear rate in this 

region, and generates the higher pressure gradients. On the other hand, positive angles (+3o and +5o) 

tend to centralize the flow, producing central regions with high shear rate values, and a slight tendency to 

direct the flow to the posterolateral wall. Conclusion: The measurements performed in the present work 

indicated that positive angles are related to lower pressure gradients, recommending +3o orifice 

inclination as an optimal value for the prosthesis tilt angle. This position prevents the occurrence of high 

mechanical stresses induced by the flow on the anterior wall of the aorta model. 

Keywords: hemodynamics, aorta, transcatheter aortic valve implantation, shear stress. 
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1 Introdução 

 

Pacientes portadores de estenose aórtica grave degenerativa, geralmente deverão ser submetidos à 

cirurgia de troca valvar. Na cirurgia convencional, sob visão direta, o cirurgião realiza a exérese das 

cúspides da válvula nativa, além da retirada dos depósitos de cálcio presentes no ânulo aórtico. 

Posteriormente, de maneira precisa, realiza o implante da prótese através de sutura do anel valvar no 

ânulo aórtico (1). 

 

Técnica publicada em 2002 por Cribier e col., o implante percutâneo de prótese aórtica (transcatheter 

aortic valve implantation, TAVI) tem se apresentado como uma alternativa para tratamento dos 

indivíduos portadores de estenose aórtica grave e com alto risco para serem submetidos à cirurgia 

convencional (2). 

 

No implante percutâneo, a prótese é liberada na região do ânulo aórtico, com a utilização de cateteres e 

sob o auxílio de imagens de fluoroscopia e ecocardiografia transesofágica. Devido à natureza do 

processo de liberação, uma maior variabilidade de posicionamento final da prótese é esperada (3). 

 

A presença de calcificações excêntricas no ânulo aórtico poderá impedir a total expansão da prótese 

percutânea, além de influenciar a inclinação que esta irá adquirir após o seu processo de liberação. A 

localização final da válvula define a posição espacial do seu orifício efetivo em relação ao ânulo aórtico 

(4). No presente trabalho, a inclinação do orifício efetivo foi definida como o ângulo formado entre a linha 

de centro do ânulo aórtico e a linha de centro do orifício efetivo. Diversos estudos já demonstraram que 

as condições anatômicas e geométricas presentes na raiz de aorta terão uma influência significativa no 

fluxo sanguíneo na porção ascendente (5). 

 

Até o momento, ainda não foram estudadas quais as consequências da inclinação do orifício efetivo no 

fluxo sanguíneo no segmento de aorta ascendente. Frequentemente, as alterações do escoamento do 

sangue nessa região são relacionadas com remodelamento aórtico, tais como dilatação e formações 

aneurismáticas (6,7). 

 

Objetivando-se implementar uma simulação in vitro do fluxo sanguíneo, foi construído um modelo aórtico 

tridimensional de um paciente submetido ao implante valvar aórtico percutâneo. Com essa abordagem, 

foi realizada uma caracterização do escoamento na região correspondente à raiz de aorta e porção 

ascendente. Além disso, foram avaliadas as consequências hidrodinâmicas da variação da inclinação do 

orifício efetivo em relação ao ânulo aórtico do modelo experimental. 
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2 Revisão da literatura 

 

A movimentação do sangue no interior do coração e nos vasos sanguíneos é um fenômeno físico que 

desperta a curiosidade humana desde épocas remotas. Historicamente, as técnicas de estudo do fluxo 

sanguíneo e a ciência cardiovascular caminharam juntas durante sua evolução. A inspeção visual do 

pulso arterial e venoso, a palpação de frêmitos e ausculta dos sopros cardíacos representam as 

primeiras tentativas de avaliação do escoamento do sangue e sua correlação com a doenças cardíacas. 

Essa evolução transita por um período em que nenhum instrumental diagnóstico era utilizado, caminha 

paulatinamente para a adoção do estetoscópio, posteriormente para o fonocardiograma, ecocardiograma 

com fluxometria Doppler e atingindo, finalmente, técnicas avançadas de velocimetria, tais como a 

ressonância magnética sensível ao fluxo, 4D flow (8,9). 

 

Em 1828, o irlandês, Dominic Corrigan, publicou que os sons e os frêmitos cardíacos eram uma 

manifestação física do mesmo fenômeno, chamado vibração, o que se relaciona com as alterações 

hemodinâmicas presentes em um fluxo sanguíneo turbilhonado, ou turbulento (10).  

 

O fenômeno auscultatório descrito por Louis Gallavardin (1875-1957) caracteriza-se por um sopro de alta 

frequência, musical, e auscultado no ápice cardíaco de pacientes portadores de estenose aórtica. 

Gallavardin descreve esses achados em 1925, atribuindo-o à transmissão do sopro áspero da estenose 

aórtica, através do tórax, até o ápice cardíaco. Esse sinal ficou conhecido como fenômeno de 

Gallavardin (11). 

 

O progresso da ciência, associado ao desenvolvimento de novas tecnologias, possibilitou o surgimento 

de técnicas cada vez mais avançadas para análise das anormalidades presentes no fluxo sanguíneo. 

Nesse contexto, estenose valvar aórtica é uma doença na qual a análise de fluxo faz parte do seu 

processo diagnóstico, acompanhamento clínico evolutivo e, finalmente, indicação cirúrgica. 

 

2.1 Estenose aórtica 

 

A estenose aórtica causa uma obstrução ao fluxo sanguíneo durante a sístole ventricular. As três 

principais causas de estenose aórtica são: válvula aórtica bicúspide associada à calcificação, 

calcificação valvar aórtica degenerativa de uma válvula tricúspide, e doença valvar reumática (12). 

 

A estenose aórtica degenerativa, por calcificação de uma válvula aórtica bicúspide ou de uma válvula 

aórtica tricúspide, representa a principal causa de estenose aórtica em adultos (13). Freeman e col,, em 
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um estudo ecocardiográfico populacional, demonstraram que 2% dos indivíduos acima de 65 anos 

possuíam algum grau de estenose aórtica por calcificação, e 29% exibiam esclerose valvar sem 

estenose. Esta última, definida pelos autores como espessamento irregular dos folhetos ao 

ecocardiograma, sem apresentar obstrução ao fluxo sanguíneo. Nesse caso, os autores acreditam tratar-

se de um processo inicial da doença (14). Calcificação valvar, mesmo na ausência de obstrução, é 

associada a um aumento do risco de morte cardiovascular e de infarto do miocárdio em 50% (14–16). 

 

Com o envelhecimento populacional, a estenose aórtica deverá aumentar em incidência e importância 

nas próximas décadas. Acredita-se que o processo da doença é representado por alterações 

proliferativas e inflamatórias, com o acúmulo de lipídios, atividade aumentada da enzima conversora de 

angiotensina, ativação e infiltração de macrófagos e linfócitos T, de maneira análoga à calcificação 

vascular (1,13,17–20). Calcificação progressiva nas bases dos folhetos valvares ocasionam imobilização 

das cúspides, gerando uma maior resistência ao escoamento do sangue.  

 

Os fatores de risco para o desenvolvimento de estenose aórtica por calcificação são similares ao 

desenvolvimento da doença vascular aterosclerótica. Níveis elevados da fração LDL – colesterol (low 

density lipoprotein), diabetes mellitus, tabagismo e hipertensão arterial sistêmica podem ser citados 

(18,21,22). Além disso, a estenose aórtica por calcificação também foi relacionada com alguns 

marcadores inflamatórios (23-25). Portanto, acredita-se que a estenose aórtica degenerativa, por 

calcificação, compartilha várias características fisiopatológicas com o processo aterosclerótico vascular. 

Sendo assim, cascatas fisiopatológicas específicas estão sendo estudadas na tentativa de prevenir ou 

retardar a progressão da doença (Figura 1) (13,18,26,27).      

 
Figura 1. Estenose aórtica por calcificação. À esquerda, válvula aórtica com mínimo acometimento. À 

direita, válvula aórtica com acometimento severo, evidenciado por depósito lipo-calcífico nas cúspides 

valvares (seta). Adaptado de Freeman e col. (1). 

 

Apesar das similaridades, nas características histopatológicas e fatores clínicos associados, existem 

importantes fatores que diferem entre si na estenose aórtica por calcificação e doença aterosclerótica. 
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Por exemplo, enquanto as células musculares lisas são predominantemente envolvidas na aterosclerose, 

elas não são encontradas nos folhetos da válvula aórtica doente. Por outro lado, fibroblastos e 

miofibroblastos são mais proeminentes. Apesar das alterações calcíficas serem vistas nas placas de 

aterosclerose, a calcificação ocorre precocemente, além de ser uma característica mais proeminente na 

estenose aórtica, particularmente em estágios finais do processo de doença. Do ponto de vista clínico, 

embora vários estudos de coorte tenham documentado uma sobreposição de vários fatores clínicos 

associados com ambas as doenças, tais como hipercolesterolemia e hipertensão arterial, outras 

variáveis como sexo e diabetes não estão fortemente correlacionadas com a estenose aórtica. Por 

último, na estenose aórtica, a grande contribuição da progressão da doença é a calcificação 

proeminente, com aumento gradual do espessamento dos folhetos valvares e da obstrução no trato de 

saída do ventrículo esquerdo. Por outro lado, os eventos em pacientes portadores de doença 

coronariana aterosclerótica são agudos, relativos à ruptura de placa, associados à trombose e oclusão 

vascular. Sendo assim, embora a estabilização da placa e estratégias de tratamento antitrombótico 

sejam atualmente empregadas para a terapêutica da aterosclerose, essas abordagens, provavelmente, 

são bem menos benéficas na estenose aórtica por calcificação (Figura 2) (1).   

 

 
 

Figura 2. Vias intracelular da estenose aórtica por calcificação. Possibilidades de vias intracelular da 

estenose aórtica por calcificação. ACE, enzima conversora de angiotensina. ApoB, apolipoproteína B. 

AngII, angiotensina II. AT-1R, receptor de angiotensina tipo 1. IL, interleucina. TGF, fator de crescimento. 

MMP, matriz de metaloproteinases. Adaptado de Freeman e col. (1). 

 

A obstrução severa no trato de saída do ventrículo esquerdo pode ser caracterizada por uma velocidade 

de jato aórtico maior que 4 m/s, um gradiente pressórico médio que excede 40 mmHg, na presença de 

um débito cardíaco normal, ou ainda em um orifício aórtico efetivo, calculado pela equação da 

continuidade, menor que 1,0 cm2, em um adulto mediano. Nesse caso, menor que 0,6 cm2/m2 da 
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superfície corporal, isto é, aproximadamente menor que um quarto do orifício aórtico normal, que varia 

de 3,0 a 4,0 cm2. A estenose aórtica moderada é representada por um orifício valvar aórtico de 1,0 a 1,5 

cm2 e a estenose aórtica leve como um orifício entre 1,5 a 2,0 cm2. No entanto, o grau da estenose 

aórtica relacionada com o início dos sintomas varia entre indivíduos e não será apenas uma variável 

numérica que irá definir a severidade da estenose aórtica. As decisões clínicas são baseadas na 

consideração dos sintomas, resposta do ventrículo esquerdo à sobrecarga crônica de pressão em 

conjunto com os parâmetros hemodinâmicos (28). 

 

Até o momento, nenhuma terapêutica farmacológica demonstrou ser superior ao tratamento cirúrgico em 

pacientes sintomáticos, portadores de estenose aórtica. Nos casos de contraindicação à cirurgia de troca 

valvar aórtica, a terapia medicamentosa é adaptada como adjuvante para o tratamento da insuficiência 

cardíaca congestiva, condições de sobrecarga de volume, arritmias e hipertensão arterial sistêmica 

(29,30). 

 

2.2 Procedimentos cirúrgicos na estenose aórtica 

 

Em 1952, o Dr. Charles Hufnagel, professor de cirurgia experimental no Georgetown Medical Center, 

Washington, realizou o primeiro implante de uma válvula artificial em um ser humano. No final da década 

de 40, Dr. Hufnagel realizou experimentos em modelo animal, com a utilização de tubos de metacrilato 

como substitutos de segmentos arteriais. Esse modelo culminou com os primeiros testes em animais de 

uma válvula constituída por uma câmara de metacrilato, e uma esfera em seu interior. O implante dessa 

prótese era realizado em aorta descendente durante um breve período de clampeamento, com a 

utilização de um anel de fixação (31). Posteriormente, a esfera de metacrilato foi substituída por uma 

esfera oca de nylon, com recobrimento de borracha de silicone, para reduzir o ruído gerado por sua 

movimentação. A válvula de Hufnagel foi utilizada em mais de 200 pacientes, em posição de aorta 

descendente, para portadores de insuficiência aórtica. Notavelmente, algumas dessas válvulas 

funcionaram por 30 anos sem desgastes significativos (32). 

 

Doutor Hufnagel trabalhou no laboratório do Dr. Dwight Harken, no Peter Brigham Hospital, em sua 

válvula câmara-esfera. Com o advento da máquina de circulação extracorpórea e a possibilidade de 

trabalhar no interior do coração, Dr. Harken, juntamente com o Sr. W. C. Birtwell da Davol, Inc, 

desenvolveram uma válvula de esfera inserida em uma gaiola dupla, fabricada com aço inoxidável 

(Figura 3). Doutor Harken se preocupava com a possibilidade da esfera atingir a parede da aorta. Sendo 

assim, posteriormente, projetou uma nova válvula contendo uma segunda gaiola concêntrica. Dos 

primeiros 27 pacientes submetidos ao implante dessa válvula, dois sobreviveram. Um deles foi 

submetido à cirurgia em 10 de março de 1960 e o outro em 6 de junho de 1960. Ambos necessitaram de 
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uma reoperação para troca valvar subsequente. O primeiro, após 3 anos de implante, por conta de um 

leak periprotético. Já o segundo, após 22 anos, por conta de um episódio de endocardite infecciosa (32). 

 

 

Figura 3. Prótese valvar bola-gaiola (Harken/Soroff). Primeira cirurgia de troca valvar aórtica com a 

utilização de máquina de circulação extracorpórea, em 1960. Adaptado de Gott e col. (32). 

 

De uma maneira geral, a cirurgia de troca valvar aórtica é indicada em indivíduos sintomático portadores 

de estenose aórtica severa. Esse procedimento também é indicado quando a fração de ejeção do 

ventrículo esquerdo for menor que 50%, além de pacientes assintomáticos, portadores de lesão grave 

que serão submetidos à cirurgia de revascularização de miocárdio ou outra cirurgia cardíaca. Além disso, 

a troca valvar aórtica pode ser considerada para estenose grave quando o teste de esforço provoca 

sintomas, ou ainda queda da pressão arterial. Esse é o procedimento de escolha para excluir a 

obstrução no trato de saída de adultos com estenose aórtica grave (33–36). 

 

O manejo da estenose aórtica com a utilização de cateteres começou em 1983 com a realização da 

primeira valvuloplastia aórtica por balão. Nesse procedimento, Lababidi e col. utilizaram um cateter com 

um balão em uma de suas extremidades, introduzido pela artéria femoral e progredido até a região do 

ânulo aórtico, sendo guiado por fluoroscopia. Quando inflado, o balão realizava uma espécie de fratura 

na válvula aórtica calcificada e aliviava a obstrução. Apesar dos resultados iniciais favoráveis, o 

procedimento foi abandonado como terapia isolada para o tratamento da estenose aórtica. Isso ocorreu 

devido às reestenoses serem frequentes e significativas. No entanto, a valvuloplastia por cateter-balão 

permanece como uma ferramenta que proporciona um alívio temporário para portadores de estenose 

aórtica em condições de instabilidade clínica, atuando como ponte para a cirurgia de troca valvar aórtica 

ou para o implante percutâneo (Figura 4) (37).  
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Figura 4. Valvuloplastia aórtica por balão. Manejo da estenose aórtica com a utilização de cateteres 

em 1983. Adaptado de Lababidi e col. (37). 

 

O envelhecimento populacional e a associação de comorbidades em pacientes idosos apresenta uma 

realidade em que mais de um terço dos octogenários com indicação de troca valvar aórtica sejam 

recusados para cirurgia convencional devido ao alto risco cirúrgico (38). Esse impasse culminou com o 

desenvolvimento de técnica de implante de prótese valvar aórtica por meio da utilização de cateteres. 

Esta técnica tem se mostrado segura e eficaz em pacientes com contraindicação cirúrgica devido a um 

risco proibitivo, acima de 15% de mortalidade. As abordagens percutâneas e transapical se apresentam 

como vias de acesso à valva aórtica estenótica. Considerando a evolução da tecnologia no tratamento 

da estenose aórtica, o procedimento percutâneo pode ser considerado como um passo à frente derivado 

da valvuloplastia por cateter-balão (39–41). 

 

O primeiro implante percutâneo de prótese aórtica foi realizado por meio dos vasos femorais e publicado 

por Cribier e col. em 2002 (2). A via de acesso para TAVI dependerá do dispositivo que será utilizado. O 

sistema CoreValve® (Medtronic, Estados Unidos da América – EUA) é constituído por três folhetos de 

pericárdio suíno acoplados a uma armação metálica de níquel e titânio, auto-expansível. Esse sistema 

possui via retrógrada de implante, através da punção ou dissecção das artérias femoral ou subclávia, ou 
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ainda, pelo acesso transaórtico. A prótese Edwards-SAPIEN (Edwards Lifesciences, EUA) é formada por 

uma estrutura de aço inoxidável na qual são inseridos três folhetos de pericárdio bovino. Essa prótese é 

expansível por balão e o seu implante pode ser retrógrado ou anterógrado – por via transventricular, 

transapical, com uma pequena toracotomia (Figura 5) (42).  

 

 
Figura 5. Implante percutâneo de prótese aórtica. (A) Professor Alain Cribier, 2002. (B) CoreValve® 

(Medtronic, EUA). (C) Edwards-SAPIEN (Edwards Lifesciences, EUA). 

 

Inicialmente, a TAVI era reservada aos pacientes portadores de estenose aórtica grave que não eram 

candidatos para cirurgia convencional, ou que apresentavam alto risco de complicações devido ao 

procedimento cirúrgico. A utilização da TAVI em pacientes de alto risco foi baseada em evidências de 

ensaios clínicos que utilizaram os dispositivos de primeira geração. Os primeiros procedimentos foram 

associados a um nível considerável de complicações após o implante (43–45). Com a progressão da 

curva de aprendizagem, além do desenvolvimento de novos sistemas de implante percutâneo, tem 

ocorrido uma tendência mundial de utilização de TAVI em pacientes com risco intermediário (46–48). 

Leon e col., em um ensaio clínico randomizado com 2032 pacientes de risco intermediário (4 a 8%), 

demonstraram a não inferioridade da TAVI em relação à cirurgia convencional para o desfecho de morte 

e acidente vascular cerebral, durante um tempo de seguimento de 2 anos (49). 
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2.3 TAVI x posicionamento axial 
  

Com o aumento dos implantes percutâneos em todo o mundo, uma questão importante a ser 

considerada são as implicações desse procedimento a longo prazo. A durabilidade da prótese é uma 

questão crucial que ainda permanece sem resposta. Além disso, outros fatores, tais como as 

modificações do fluxo sanguíneo na raiz da aorta, após o implante percutâneo, representam um 

importante aspecto que ainda não foi estudado em detalhes (3). 

 

Na cirurgia de troca valvar aórtica, após a resseção dos folhetos da válvula nativa, o cirurgião sutura a 

prótese no ânulo aórtico de forma precisa. No entanto, a utilização de cateteres no implante percutâneo 

ainda não permite um controle exato do posicionamento final da prótese. Desse modo, em comparação 

com a cirurgia convencional, uma maior variabilidade de posições de implante é esperada na TAVI (50). 

 

Após a liberação da prótese percutânea, as alterações do fluxo sanguíneo na raiz de aorta e porção 

ascendente influenciam o fluxo das artérias coronárias, o gradiente transprotético, a performance 

ventricular, durabilidade da prótese, e a tensão mecânica que o fluxo sanguíneo exerce na parede da 

aorta (51). 

 

Atualmente, os fabricantes das válvulas percutâneas comercias recomendam que estas sejam 

implantadas logo abaixo do ânulo aórtico (52). No entanto, essa informação ainda não foi confirmada por  

uma análise quantitativa, comprovando que esse seria o posicionamento ideal. Além disso, não há 

informações sobre o que diferentes posicionamentos poderiam trazer como consequências para a 

hemodinâmica na raiz de aorta (53).  

 

Groves e col., através de uma série de experimentos in vitro, simularam condições em que uma válvula 

percutânea foi implantada em diferentes posições axiais em relação ao ânulo aórtico (51). Os autores 

realizaram a caracterização do fluxo em aorta proximal, na tentativa de identificar o posicionamento axial 

da prótese com maior probabilidade de gerar consequências deletérias a longo prazo. Para o estudo do 

escoamento a jusante da prótese valvar, lançaram mão de uma técnica ótica, não-invasiva, denominada 

Velocimetria por Imagens de Partícula (Particle Image Velocimetry, PIV). Esse método, já consagrado na 

literatura para o estudo de fenômenos hidrodinâmicos, realiza a mensuração do campo vetorial da 

velocidade do fluxo. A partir dessa variável, torna-se possível o cálculo das tensões cisalhantes, variação 

de pressão, além da identificação de vórtices e formações helicoidais (3,54). No entanto, as simulações 

de Groves e col. não levaram em consideração as características anatômicas da aorta de um paciente 

específico. Uma tubulação circular de acrílico, rígida e com 30 mm (milímetros) de diâmetro interno, foi 

utilizada como representação da porção compreendida desde o ânulo aórtico até o segmento médio 

ascendente (Figura 6) (3).   
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Figura 6. Tensão cisalhante no posicionamento axial da prótese percutânea. Simulação in vitro, 

com os resultados da tensão cisalhante para a vazão de 2 litros por minuto e quatro posições axiais de 

implante, abaixo do local correspondente ao ânulo aórtico. (A) 5 mm. (B) 10 mm. (C) 15 mm. (D) 20 mm. 

Adaptado de Groves e col. (3). 

 

Groves e col. demonstraram que a hidrodinâmica valvar é uma consideração importante no implante 

percutâneo, sendo que uma distância de posicionamento menor que 5 mm em relação ao ânulo aórtico 

se mostrou ideal para as condições representadas. O posicionamento axial da prótese valvar acima 

desse limite pode estar associado a efeitos deletérios devido a alterações nas tensões cisalhantes e à 

intensidade de turbulência. Além disso, os resultados do estudo sugerem que o local do implante, mais 

próximo possível ao ânulo aórtico, forneceu condições hidrodinâmicas ideais para o fluxo sanguíneo nos 

seios de Valsalva e porção ascendente do modelo aórtico (3). 

 

2.4 TAVI x excentricidade 

 
Pacientes portadores de estenose aórtica, frequentemente apresentam uma grande quantidade de 

depósitos de cálcio na válvula nativa. Os depósitos são distribuídos de forma assimétrica, variando em 

tamanho e densidade (55–57). A cirurgia convencional de troca valvar aórtica remove a válvula nativa 

calcificada, além dos depósitos de cálcio. Assim, possibilita um implante preciso da prótese, mantendo 
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sua conformação circular (56,57). A deposição irregular de cálcio e a geometria excêntrica do ânulo 

nativo pode restringir a implantação da prótese percutânea. Esse fato, pode conduzir a uma expansão 

não uniforme desta prótese, resultando em uma geometria implantada com conformação excêntrica 

(58,59).  

 

A calcificação do ânulo e folhetos valvares nativos podem exacerbar as distorções da prótese 

percutânea implantada, ocasionando uma cinemática irregular dos folhetos protéticos (59). Ainda não é 

conhecido o efeito da geometria distorcida na dinâmica dos folhetos da prótese e no padrão de fluxo a 

jusante dessa válvula. Alterações no fluxo sanguíneo podem ocasionar lesão mecânica nos constituintes 

sanguíneos. Isto ocorre devido à exposição prolongada das células sanguíneas à altas tensões de 

cisalhamento, resultando em hemólise (60). No entanto, a tensão cisalhante após implantes percutâneos 

com geometria excêntrica ainda não tinha sido caracterizada. A maioria dos pacientes submetidos à 

TAVI utilizam terapêutica antitrombótica como prevenção do acidente vascular cerebral e complicações 

tromboembólicas. No entanto, o conhecimento detalhado do potencial hemolítico dessas próteses se 

apresenta como um importante fator de segurança para a conduta atual. A avaliação de fluxo nos 

pacientes submetidos à TAVI é realizada através do ecocardiograma com fluxometria Doppler. No 

entanto, esse método não possui resolução temporal e espacial para avaliação das tensões de 

cisalhamento que poderiam induzir a danos após implantes excêntricos (4). 

 

Utilizando a técnica de velocimetria PIV, Gunning e col. investigaram o impacto do implante protético 

excêntrico na formação de fluxo turbulento, elevação das tensões de cisalhamento e potencial hemolítico 

devido ao estresse mecânico gerado pelas alterações de fluxo. Para esse ensaio, foram utilizadas 

simulações in vitro. Os autores sugerem que o implante excêntrico da prótese percutânea pode 

ocasionar alterações de fluxo que aumentam o potencial hemolítico da válvula. De modo análogo a 

Groves e col., Gunning e col. não levaram em consideração os detalhes anatômicos da aorta de um 

paciente específico. Gunning e col. também representaram o segmento aórtico por uma tubulação 

circular de acrílico, rígida e transparente. Duas conformações geométricas de ânulo aórtico foram 

pesquisadas. O implante circular foi reproduzido por um modelo de ânulo de acrílico com diâmetro 

interno de 22 mm. Já para o implante excêntrico, o modelo de ânulo media em seu menor diâmetro 18,7 

mm, e em seu maior diâmetro 25,8 mm, dimensões que resultaram em um índice de excentricidade de 

28% (Figura 7) (3,4).  
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Figura 7. Tensão de Reynolds, cisalhamento e energia cinética turbulenta no implante percutâneo 

excêntrico. Simulação in vitro, com os resultados da tensão de Reynolds, cisalhamento e energia 

cinética turbulenta no implante percutâneo circular e excêntrico, para as vazões de 2,5 e 5,0 litros por 

minuto. Adaptado de Gunning e col. (4).  

 

2.5 TAVI x aortopatia 

 

Estudos demonstraram que as mudanças na geometria da válvula aórtica, tais como válvula bicúspide e 

a prótese da cirurgia de troca valvar resultam em um fluxo sanguíneo com padrões e parâmetros 

alterados (61,62). Essas modificações de fluxo podem estar associadas ao remodelamento da aorta e ao 

aumento da pós-carga ventricular. Para a válvula aórtica bicúspide, a correlação do padrão de fluxo e a 

taxa de dilatação aórtica tem sido demonstrada (6,7). Estudos recentes, que associam o padrão do fluxo 

sanguíneo à perda de energia no transporte do sangue, sugerem uma relação íntima entre as alterações 

de fluxo e a sobrecarga ventricular esquerda (63,64). Sendo assim, se mostra necessária a avaliação de 

quando as alterações de fluxo, após TAVI e cirurgia convencional, terão impacto no remodelamento da 

aorta e ventrículo esquerdo.  

 

Pouco se sabe sobre o efeito da TAVI no padrão de fluxo em aorta ascendente. Trauzeddel e col. 

avaliaram as características do fluxo sanguíneo em aorta ascendente de pacientes que realizaram TAVI, 

comparando-os com pacientes submetidos à cirurgia de troca valvar convencional e controles saudáveis. 
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Utilizando a técnica de ressonância magnética sensível ao fluxo, 4D flow, foi possível a visualização de 

padrões helicoidais de fluxo, formação de vórtices, bem como a quantificação das velocidades e tensões 

cisalhantes na raiz de aorta e porção médio ascendente (5,9). 

 

Trauzeddel e col. evidenciaram que tanto a TAVI quanto a cirurgia convencional exibiram uma 

distribuição assimétrica da tensão de cisalhamento em segmento ascendente, com valores máximos na 

parede aórtica anterior direita e valores mínimos na parede posterior esquerda. De outro modo, os 

pacientes-controle exibiam uma distribuição simétrica da tensão cisalhante ao longo de toda 

circunferência da parede aórtica. O fluxo sanguíneo foi significativamente alterado em aorta ascendente 

após a TAVI e cirurgia convencional. Em relação à distribuição da tensão de cisalhamento, as alterações 

foram semelhantes para ambos os procedimentos. No entanto, a TAVI resultou em um fluxo sanguíneo 

com padrão helicoidal menos intenso e com menor formação de vórtices, quando comparado ao fluxo 

após a troca valvar aórtica convencional (5). 

 

Em relação aos pacientes-controle, tanto a TAVI quanto a bioprótese convencional revelaram uma 

distribuição excêntrica da velocidade de fluxo. Os pacientes-controle exibiam um fluxo fisiológico central. 

O fluxo excêntrico está relacionado com elevações regionais das tensões cisalhantes (6,61,64). Esse 

aumento localizado do estresse mecânico contribuiu para a hipótese de dilatação do diâmetro aórtico e 

formações aneurismáticas em regiões de alto cisalhamento (6). Além disso, este padrão de fluxo pode 

estar associado ao aumento da perda de energia causada pelo atrito e maior intensidade de turbulência 

(Figura 8) (7,64). 
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Figura 8. Fluxo sanguíneo na TAVI x cirurgia convencional. Padrão do fluxo sanguíneo em aorta 

ascendente representados pelas linhas de corrente. A imagem da esquerda representa o indivíduo 

controle. TAVI, transcatheter aortic valve implantation. AVR, aortic valve replacement. GOA, effective 

orifice area. EF, ejection fraction. EDV, end diastolic volume. AoD, ascending aortic diameter. Adaptado 

de Trauzeddel e col. (5). 

 

Acredita-se que anormalidades locais da tensão cisalhante estimulam a geração de aneurismas (65,66). 

Em um estudo recente, no qual foram utilizados métodos computacionais para avaliação da dinâmica 

dos fluidos (Computational Fluid Dynamic, CFD), o cisalhamento encontrava-se regionalmente 

aumentado nos locais de formações aneurismáticas de aorta ascendente (67). O fato da TAVI e da 

prótese convencional resultarem em um perfil de tensão cisalhante com anormalidades locais pode ter 

relação com o aumento de chances de um evento vascular adverso, tais como ruptura ou dissecção 

aórtica (5,65–67). 

 

A relevância das alterações da tensão cisalhante em portadores de estenose aórtica é incerta, uma vez 

que estes pacientes, frequentemente, possuem a parede da aorta espessada e rígida. Por outro lado, os 

portadores de insuficiência aórtica, geralmente, apresentam a parede vascular mais fina e flexível. Sendo 

assim, pode ser útil o conhecimento prévio das consequências da cirurgia convencional, ou TAVI, no 

estresse mecânico sobre a parede aórtica (5). Até o presente momento, as diretrizes recomendam a 

TAVI somente aos portadores de estenose aórtica. O desenvolvimento de novos tipos de prótese, além 

do modo de fixação ao ânulo aórtico, pode estender a recomendação aos indivíduos com insuficiência 

aórtica.  

 

2.6 Estenose aórtica x alteração de fluxo  
 
Frequentemente, a área do orifício efetivo aórtico e a velocidade do fluxo sistólico são considerados 

insuficientes para caracterização da gravidade da estenose aórtica (68,69). Nessa patologia, o aumento 

da demanda ao ventrículo esquerdo pode ser altamente variável, além de resultar em um amplo espectro 

de lesão ventricular (70,71). Sendo assim, ainda permanece como um desafio a determinação 

quantitativa do dano ventricular causado pela estenose aórtica. Por outro lado, o remodelamento do 

ventrículo esquerdo é um importante fator prognóstico e contribui significativamente para o 

desenvolvimento de insuficiência cardíaca em pacientes portadores dessa enfermidade (72,73).  

 

Várias abordagens são implementadas para melhor caracterização do estresse miocárdico causado pela 

estenose aórtica, visto que a queda na fração de ejeção é um sinal tardio de disfunção ventricular 

(68,74). O padrão alterado de fluxo sanguíneo, na região pós-estenótica, é uma causa potencial de 

aumento da pós-carga ventricular. A formação de vórtices e o padrão de fluxo helicoidal foram descritos 
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como fonte de perda de energia causada pelo atrito e pelas alterações na tensão cisalhante (7). Ao longo 

do tempo, essas perdas podem causar o aumento da energia necessária para manutenção da circulação 

sanguínea (75). A caracterização do padrão de fluxo e distribuição da tensão de cisalhamento, pela 

técnica 4D flow, se apresenta como uma oportunidade para a investigação desta teoria (61,76). Von 

Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. avaliaram pacientes portadores de estenose aórtica utilizando imagens 

de 4D flow, caracterizando o padrão de fluxo pós-estenótico e correlacionando as alterações 

hemodinâmicas com o remodelamento do ventrículo esquerdo (77).  

 

Acredita-se que as alterações no fluxo sanguíneo contribuam para a dilatação pós-estenótica devido ao 

estresse crônico incidente na parede vascular (78). Portadores de estenose aórtica apresentam tensão 

cisalhante significativamente aumentada ao nível da junção sinotubular e segmento médio de aorta 

ascendente. Esse fenômeno foi observado em vários estágios da estenose aórtica, sustentando a teoria 

de que o fluxo se altera assim que a morfologia da válvula aórtica muda, mesmo na ausência de 

obstruções clinicamente significativas. A mensuração das tensões cisalhantes pode acrescentar 

informações sobre o desenvolvimento da dilatação pós-estenótica (79).  

 

Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. sugerem que a 4D flow pode fornecer uma nova compreensão do 

fluxo aórtico na presença de estenose aórtica. O fluxo sanguíneo é anormal nessa patologia, com sua 

intensidade aumentando à medida que o orifício efetivo diminui, além de uma piora na presença de 

válvula bicúspide. Além do orifício efetivo, a excentricidade do fluxo apresentou uma associação 

significativa com o remodelamento ventricular, podendo servir como um marcador de transporte 

sanguíneo inadequado e estresse miocárdico (Figura 9). Os autores evidenciaram uma tensão cisalhante 

elevada e distribuída de forma assimétrica na aorta em todos os estágios da estenose aórtica. Estes 

achados sugerem que o risco associado ao comportamento mecanobiológico da dilatação pós-estenótica 

já está presente mesmo em estágios iniciais da estenose aórtica. Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. 

acreditam que os dados gerados pela análise da dinâmica de fluidos poderão auxiliar na melhor 

caracterização dos estágios da estenose aórtica (77). 
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Figura 9. Formações helicoidais e vórtices em aorta ascendente. Fluxo em aorta ascendente de 

portador de estenose aórtica com formações helicoidais e vórtices. A imagem da esquerda demonstra o 

fluxo centralizado no indivíduo controle. À direita da figura, um corte transversal, em altura de segmento 

médio ascendente, caracteriza a assimetria de fluxo na estenose aórtica (seta branca). Abaixo, o fluxo 

central é apresentado. Adaptado de Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. (77). 

 
 

2.7 Alteração de fluxo x eficiência energética  
 
A estenose aórtica gera uma sobrecarga de pressão no ventrículo esquerdo e resulta em drásticas 

alterações no padrão tridimensional do fluxo sanguíneo na região pós-valvar (61,80). Também é sabido 

que pacientes portadores de dilatação de aorta ascendente exibem alterações no padrão do escoamento 

do sangue, com surgimento de fluxo helicoidal e formação de vórtices. Nesses casos, as implicações 

para progressão da dilatação vascular ou sobrecarga ventricular não são totalmente compreendidas 

(81,82). Nas situações em que as alterações de fluxo estão presentes na aorta ascendente, como na 

doença valvar, as diretrizes atuais avaliam a severidade de doença baseadas em medidas simples, tais 

como, velocidade sistólica máxima, área do orifício efetivo, diâmetro da aorta e gradiente pressórico 

transvalvar (33,83). No entanto, pacientes com gradações similares de lesão valvar, avaliados pela 

metodologia convencional e diretrizes atuais, podem exibir apresentações clínicas e desfechos 

radicalmente divergentes. Tal fato sugere uma caracterização incompleta do processo fisiopatológico 

presente nestas afecções (68,84,85).  

 

A avaliação funcional e a estratificação de risco podem se beneficiar de uma metodologia robusta, capaz 

de quantificar a sobrecarga energética imposta ao ventrículo esquerdo, devido à presença de um padrão 

de fluxo aórtico alterado (86).  
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O padrão ouro para mensurar a sobrecarga ventricular esquerda, associada ao gradiente pressórico 

aórtico e à perda energética, é o cateterismo cardíaco. No entanto, a cateterização de pacientes para 

medir a queda pressórica possui a desvantagem de ser um procedimento invasivo (68,87). Esse fato tem 

impulsionado o desenvolvimento de métodos não invasivos que empregam imagens cardíacas, modelos 

computacionais, ou ainda, a combinação de ambos (64,88). Neste contexto, a técnica in vivo 4D flow tem 

se mostrado promissora, por fornecer o campo de velocidade tridimensional, em um extenso segmento 

da aorta (89).  

 

Barker e col. desenvolveram e aplicaram um método capaz de estimar a perda de energia devido ao 

atrito, um parâmetro que pode ser diretamente calculado com os dados fornecidos pela velocimetria 4D 

flow. Os autores sugerem que a mensuração da perda de energia pode quantificar diferenças na 

eficiência energética do fluxo sanguíneo, em portadores de doença valvar aórtica. Além disso, propõem 

que esta variável possa ser uma candidata promissora na quantificação da pós-carga ventricular 

esquerda (7).  

 

Barker e col. demonstraram que a perda energética aumentada, nos pacientes da coorte selecionada, 

ocasiona uma maior carga de trabalho ao ventrículo esquerdo. Esta afirmação baseia-se no fato de que 

o ventrículo esquerdo necessita superar a ineficiência energética de transporte de sangue, inerente a um 

fluxo aórtico anormal. Na estenose aórtica, medições dessa perda energética podem ser úteis para 

estratificação de risco e avaliação da classe funcional (Figura 10) (7).  

 
Figura 10. Perda energética. Ressonância magnética sensível ao fluxo em corte oblíquo anterior 

esquerdo. A linha tracejada delimita a aorta ascendente. As imagens do centro representam o mapa da 

magnitude da velocidade, evidenciando o fluxo assimétrico (seta preta) e o efeito de jato incidente (seta 

branca) na parede anterior do indivíduo portador de estenose aórtica. As figuras da direita caracterizam a 

perda energética. Adaptado de Barker e col. (7). 
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2.8 Cirurgia convencional x aortopatia  
 

O remodelamento da aorta torácica foi observado, frequentemente, após a cirurgia de troca valvar 

aórtica. Pode ocorrer progressão, estagnação ou regressão da dilatação da aorta, principalmente na 

região da raiz e na porção médio ascendente (90,91). O mecanismo de interação da troca valvar aórtica 

com o remodelamento da aorta ascendente é desconhecido e, provavelmente, multifatorial. Os 

parâmetros sabidamente relacionados a esse processo incluem: predisposição genética, morfologia da 

parede da aorta, perfil de risco aterosclerótico, assim como a natureza da lesão valvar original (92). Após 

a troca valvar, o padrão hemodinâmico presente na aorta ascendente e suas possíveis conexões com o 

remodelamento aórtico merecem particular interesse. A região pós-estenótica e as assimetrias 

anatômicas na geometria local criam um ambiente de fluxo altamente dinâmico. Durante todo o ciclo 

cardíaco, a tensão de cisalhamento na parede da aorta é caracterizada por mudanças abruptas em 

magnitude e direção. Uma distribuição não uniforme da tensão cisalhante, com níveis anormalmente 

elevados nos locais de fluxo incidente, representa uma das causas da degradação da parede vascular. 

Fato que culmina com a predisposição para as formações aneurismáticas e dilatações (6,7,61,65). Níveis 

baixos de tensão de cisalhamento são associados à inflamação e disfunção das células endoteliais, além 

de promoverem alterações ateroscleróticas (66,93). 

 

A visualização e medição local de fluxo sanguíneo é possibilitado pela utilização da técnica 4D flow. 

Padrões helicoidais e formação de vórtices podem ser visualizados, e a distribuição da tensão de 

cisalhamento na aorta pode ser estimada (61,94,95). A viabilidade da implementação da 4D flow, na 

região a jusante de próteses valvares, foi demonstrada em estudos in vitro (96). Von Knobelsdorff-

Brenkenhoff e col. implementaram a 4D flow em paciente após cirurgia de troca valvar aórtica, para 

diversos tipos de próteses, além de controles saudáveis. De forma descritiva, evidenciaram as 

características de fluxo na aorta ascendente após troca valvar aórtica convencional (97). 

 

A compreensão da interação da prótese valvar com o remodelamento aórtico é um aspecto importante 

na seleção da melhor conduta terapêutica para cada paciente individual. Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e 

col. utilizaram a 4D flow para a aquisição de informações sobre as características do fluxo nas 

proximidades de próteses valvar aórtica. Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. demonstraram que todos 

os tipos de próteses avaliados são associados àsmodificações de fluxo na aorta ascendente, quando 

comparado com as válvulas aórticas nativas. Além disso, o padrão de fluxo pareceu diferir entre cada 

modelo de prótese avaliado (97). Estudos recentes demonstraram a associação entree a excentricidade 

do fluxo e a taxa de crescimento aórtico em pacientes portadores de válvula aórtica bicúspide (6). Além 

disso, altas tensões de cisalhamento foram identificadas como a condição hemodinâmica que predispõe 

a formação de aneurisma na parede do vaso (98,99). 
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A análise dos dados demonstrou que as biopróteses produziram um fluxo excêntrico, com maior 

frequência que as próteses mecânicas. A interpretação deste fenômeno pode estar nas diferenças do 

mecanismo de abertura, além do ângulo formado pelo eixo de abertura da cúspide e o plano do ânulo 

aórtico (100,101). Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. acreditam que o orifício da prótese mecânica 

pode atuar como um canal central de estabilização do fluxo sanguíneo. Por outro lado, o fluxo sanguíneo 

das biopróteses apresentaram um forte desvio em relação à linha de centro da aorta. Essa pode ser a 

razão pela qual a tensão cisalhante apresenta uma distribuição com padrão assimétrico mais intenso na 

presença das biopróteses (Figura 11) (97). 

 

 
Figura 11. Visualização do fluxo sanguíneo em aorta ascendente para cada tipo de troca valvar 

aórtica. Os valores da área do orifício efetivo, volume sistólico, fração de ejeção e diâmetro aórtico são 

apresentados na parte inferior das imagens. Adaptado de Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. (97).  

 

2.9 Intensidade de turbulência 

 

O sistema cardiovascular nativo é caracterizado pela presença de um fluxo sanguíneo organizado e 

laminar. Um importante sinal de um padrão hemodinâmico sub-ótimo é a presença de flutuações na 

velocidade de fluxo, o que pode diminuir a eficiência do transporte de sangue (102). Denominado como 

fluxo turbulento, este padrão tem sido associado à destruição dos constituintes sanguíneos (103,104) e à 

lesão endotelial (93,105). As flutuações na velocidade são definidas como variações aleatórias em torno 

do valor médio da velocidade. O desvio padrão das flutuações de velocidade é comumente utilizado 

como uma medida de intensidade de turbulência (106).  

 

As próteses valvares atuais, apesar do benefício comprovado e da durabilidade, falham no que se refere 

a mimetizar a hemodinâmica das válvulas nativas (107). A otimização do implante e orientação da 
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prótese, de acordo como os padrões de fluxo nativo, podem ser o modo de assegurar sua melhor 

performance (108). O aperfeiçoamento do padrão hemodinâmico é um dos fatores que pode aumentar a 

sobrevida do paciente, além de ser um determinante significativo na regressão da hipertrofia ventricular 

esquerda após a cirurgia de troca valvar aórtica (109,110). 

 

 

Na prática clínica, o exame padrão ouro para avaliação nas próteses valvares é o ecocardiograma 

associado à fluxometria Doppler. Essa modalidade de exame é limitada para análise do fluxo turbulento. 

A ressonância magnética sensível ao fluxo, 4D flow, pode quantificar o valor médio da velocidade, 

fornecendo dados tridimensionais (111,112). A 4D flow tem sido utilizada para avaliar válvulas protéticas, 

em ambientes in vivo e in vitro (113,114), gerando informações sobre o padrão de fluxo após cirurgia de 

troca valvar aórtica (115,116).  

 

 

Variações da técnica 4D flow, que permite a quantificação da intensidade de turbulência, têm sido 

validadas (89,117) e aplicadas para avaliação do fluxo sanguíneo nas doenças cardiovasculares (118). 

Esse método explora os efeitos da flutuação da velocidade na magnitude do sinal da ressonância 

magnética. Utilizando a 4D flow, Kvitting e col. avaliaram o campo tridimensional de velocidade e a 

extensão e o nível da intensidade de turbulência em diferentes próteses valvares. As medições foram 

realizadas em uma amostra das próteses mais frequentemente utilizadas, sob condição de fluxo 

permanente, em uma montagem experimental in vitro. Os modelos testados foram: Bjork-Shiley 

Monostrut (Pfizer, EUA), St. Jude Medical Standard (St. Jude Medical, Canadá), Medtronic Mosaic 

(Medtronic, EUA), Medtronic Freestyle (Medtronic, EUA). Foram detectadas regiões com energia cinética 

turbulenta elevada, a jusante dos quatro modelos de próteses que foram testados. Os valores diferiram 

em localização, valores máximos e extensão para cada modelo. O padrão do fluxo a jusante dos quatro 

modelos de válvula estudados apresentou diferenças significativas na distribuição de fluxo, como pode 

ser notado na Figura 12 (119). 



38 
 

 
Figura 12. Campo de velocidade e intensidade de turbulência para quatro modelos de próteses. 

(a) Bjork-Shiley Monostrut (Pfizer, EUA). (b) St. Jude Medical Standard (St. Jude Medical, Canadá). (c) 

Medtronic Mosaic (Medtronic, EUA). (d) Medtronic Freestyle (Medtronic, EUA). A direção de fluxo é da 

esquerda para direita. Os traços brancos indicam a posição da prótese no fantoma. Adaptado de Kvitting 

e col. (119). 

 

A consideração da intensidade de turbulência poderá contribuir para importantes ponderações a respeito 

do projeto da prótese e do posicionamento de implante. Pacientes submetidos à troca valvar poderão ter 

um aumento de chances de uma sobrevida maior, uma vez que é conhecida a forte associação do 

desfecho clínico com a adequação do modelo da prótese à anatomia do paciente e às condições de fluxo 

(120,121). Além disso, há evidências de que a orientação da prótese, em relação ao ânulo aórtico, afeta 

sua função. Na troca valvar aórtica, tem sido sugerido que o eixo longo da prótese duplo disco deva 

estar com orientação perpendicular em relação ao septo interventricular (122). Kvitting e col. 

evidenciaram que valores elevados de energia cinética turbulenta estavam presentes onde havia 

desaceleração de jato e separação do escoamento (119). 

 

No estudo de Kvitting e col., as próteses valvares foram testadas sob condições de fluxo contínuo, o que 

não representa as condições de fluxo pulsátil presentes in vivo (123). A aceleração do fluxo, durante a 

sístole, possui um efeito de estabilização do escoamento. Sendo assim, o fluxo pulsátil apresenta 

flutuações na velocidade, principalmente durante a desaceleração ou período diastólico (102,124). 

Estudos experimentais in vitro têm demonstrado que as medições no período sistólico, em que a 

aceleração está presente, exibem condições equivalentes quando implementadas com fluxo contínuo 

(113). 

 



39 
 

3 Justificativa 
 

Após a troca valvar aórtica, ocorrem modificações no padrão do fluxo sanguíneo em aorta ascendente. 

Trauzeddel e col., utilizando a técnica 4D flow, mostraram que tanto a TAVI quanto a cirurgia 

convencional resultaram em uma distribuição assimétrica da tensão cisalhante em segmento 

ascendente, em comparação com pacientes controle (5). Groves e col., fazendo uso de uma série de 

experimentos in vitro, em modelo vascular genérico, demonstraram que o posicionamento axial da 

prótese percutânea a uma distância menor que 5 mm em relação ao ânulo aórtico se mostrou ideal na 

avaliação da tensão de cisalhamento e intensidade de turbulência (3). Também utilizando simulações in 

vitro, em modelo vascular genérico, Gunning e col. estudaram o efeito do implante protético excêntrico 

na geração de fluxo turbulento e elevação da tensão de cisalhamento (4). 

 

Até o momento, não foram implementadas simulações in vitro que reproduzam a anatomia da aorta 

ascendente de modo fidedigno e avaliem as alterações de fluxo produzidas pela modificação da 

inclinação do orifício efetivo. Através do estudo da hidrodinâmica, sabe-se que as condições iniciais no 

escoamento são determinantes na geração do padrão de fluxo e distribuição espacial do estresse 

mecânico (3,4).  

 

A técnica de Velocimetria por Imagens de Partícula permite a análise das características de 

escoamentos complexos, tais como formação de vórtices, regiões de separação de fluxo e estagnação 

(125). Este método tem sido adotado extensivamente para cálculo da tensão cisalhante, variável 

relacionada à dilatação aórtica, formações aneurismáticas e dissecção (6,7,65). No entanto, simulações 

in vitro que utilizam a técnica PIV em aplicações de TAVI tem sido limitadas à angulação do orifício 

efetivo em apenas uma posição. A presença de calcificações excêntricas no ânulo aórtico pode 

ocasionar diferentes configurações de implante da prótese percutânea, promovendo variações na 

inclinação do orifício efetivo. Até o presente estudo, modelos experimentais com a utilização da técnica 

PIV não tinham sido realizados para investigação das alterações de fluxo, em segmento aórtico 

ascendente, causados por modificações na angulação do orifício efetivo.  
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4 Objetivos  

4.1 Objetivo primário 

 

Implementar uma simulação in vitro do fluxo sanguíneo, para caracterização detalhada do padrão 

hidrodinâmico na sístole ventricular, em modelo aórtico tridimensional, representativo da anatomia de um 

paciente portador de estenose aórtica que foi submetido ao implante valvar percutâneo.  

 

4.2 Objetivo secundário  

 

Identificar as alterações de fluxo in vitro, por meio do campo de velocidade, taxa de cisalhamento e 

vorticidade para seis níveis de vazão, além da variação de seis ângulos de inclinação do orifício efetivo.  

 

5 Materiais e métodos 

Estudo descritivo  em que foi desenvolvida uma simulação in vitro do fluxo sanguíneo para análise do 

escoamento em modelo aórtico tridimensional, utilizando-se a técnica ótica de Velocimetria por Imagem 

de Partículas (126). O fantoma vascular foi construído a partir de imagens de uma angiotomografia de 

aorta de um paciente submetido ao implante percutâneo. O modelo aórtico foi interposto em um circuito 

hidráulico fechado. Uma bomba hidráulica foi adotada para gerar um fluxo contínuo com vazões 

fisiológicas (Figura 13).  

 
Figura 13. Circuito hidráulico. Figura esquemática do fantoma aórtico interposto no circuito hidráulico 

fechado. Um fluxo contínuo foi gerado com a utilização de uma bomba hidráulica.  
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5.1 Aspectos éticos 

O presente estudo está registrado no Conselho Nacional de Ética em Pesquisa (CONEP), Ministério da 

Saúde, e foi aprovado pelo Comitê de Ética em Pesquisa do Instituto Nacional de Cardiologia – INC/MS 

– CAAE número 10998912.2.0000.5272.  

5.2 Caso selecionado 

 

O paciente do estudo pertence ao sexo masculino e com idade de 77 anos na época em que foi 

submetido ao implante valvar percutâneo. Portador de hipertensão arterial sistêmica e ex-tabagista, com 

carga tabágica de 40 maços/ano. Insuficiência renal crônica em tratamento conservador e fibrilação atrial 

permanente. Doença arterial coronariana não-obstrutiva, com lesão moderada em terço distal de 

coronária direita. Disfunção sistólica do ventrículo esquerdo por hipocinesia difusa (fração de ejeção: 

37%) e presença de estenose aórtica grave, de etiologia degenerativa, com gradiente ventricular-aórtico 

médio de 43 mmHg. Paciente apresentava-se em classe funcional III – New York Heart Association e 

mortalidade cirúrgica de 8,55%, estimada pelo EuroSCORE II (127). Foi optado pelo implante percutâneo 

retrógrado, via acesso femoral, utilizando a prótese Edwards SAPIEN #23 (Edwards Lifesciences, EUA). 

O procedimento cirúrgico ocorreu sem intercorrências. Paciente recebe alta hospitalar com gradientes 

ventricular-aórtico médio de 16 mmHg e máximo de 20 mmHg, regurgitação periprotética mínima, 

fazendo uso de clopidogrel, ácido acetilsalicílico, furosemida, anlodipina, bisoprolol e varfarina.  

 

5.3 Modelo aórtico tridimensional 

 

Para construção do modelo aórtico tridimensional (3D), baseado na anatomia do paciente, foi realizada a 

escolha de um exame de imagem com a resolução espacial que permitisse uma posterior impressão 3D. 

A técnica de imagem disponível para essa finalidade foi a tomografia computadorizada. O método 

fornece uma sequência de imagens tomográficas que possibilita a reconstrução tridimensional das 

estruturas anatômicas em um arquivo digital. Este último, após uma sequência de processamento 

descrita a seguir, é utilizado para imprimir o modelo em três dimensões. Em comparação com a 

ressonância nuclear magnética, a tomografia computadorizada fornece uma melhor resolução espacial e 

temporal, gerando uma menor quantidade de artefatos devido à movimentação do paciente (128). 

 

A realização de uma angiotomografia de aorta faz parte do protocolo de avaliação de pacientes que 

serão submetidos ao implante valvar percutâneo no Instituto Nacional de Cardiologia – INC/MS. Esse 
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exame possibilita uma avaliação detalhada da raiz da aorta, além de outros segmentos da rede arterial 

do paciente, tais como aorta torácica, abdominal, ilíacas e femorais.  

 

Uma imagem de alta resolução espacial evidenciando com detalhes a região do ânulo aórtico e porção 

ascendente era necessária. Este requisito é imperativo, uma vez que a região de interesse, onde o fluxo 

seria analisado, deveria estar isenta de artefatos e com uma boa qualidade de imagem. Uma análise 

retrospectiva dos exames de angiotomografia de 10 paciente submetidos ao implante percutâneo foi 

realizada. Foi selecionada a angiotomografia que continha a menor quantidade de artefatos e o maior 

detalhamento na região da raiz da aorta e segmento ascendente. Os exames analisados foram pré-

procedimento, uma vez que, após o implante, a estrutura metálica da prótese percutânea ocasiona uma 

quantidade significativa de artefatos na localização do ânulo aórtico.  

 

O paciente selecionado realizou a angiotomografia de aorta no tomógrafo Somatom Sensation 64 x 

0.6mm (Siemens Medical Systems, Alemanha). –Por meio dos arquivos de imagem do exame, a fase de 

contraste arterial foi selecionada. Uma série de cortes tomográficos contendo desde o ânulo aórtico até o 

segmento torácico foi preparada para o estágio posterior do estudo.  

 

Os arquivos de imagem foram enviados ao Núcleo de Experimentação Tridimensional – NEXT, 

pertencente à Pontifícia Universidade Católica do Rio de Janeiro, para o processo de segmentação.  

 

As imagens DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), geradas pelo tomógrafo, foram 

transferidas ao programa Mimics® (Materialise, Bélgica), em que um processo de segmentação manual 

foi implementado com o objetivo de selecionar o segmento vascular desejado. A região compreendendo 

desde o ânulo aórtico até o segmento distal da aorta torácica foi selecionada. O segmento proximal de 

artéria coronária direita e o tronco da coronária esquerda também foram mantidos no arquivo de 

segmentação. Vale lembrar que durante a segmentação da imagem, é selecionada a região de maior 

intensidade de escala de cinza. Esta área é representada pelo lúmen vascular, no qual o contraste 

iodado está presente. Portanto, a região selecionada pelo processo de segmentação corresponde ao 

diâmetro interno da aorta do paciente selecionado, com os limites definidos pelo endotélio vascular. 

 

Após o processo de segmentação, o arquivo foi exportado no formato STL (stereolithography) para 

realização da impressão tridimensional do segmento vascular selecionado. O equipamento utilizado para 

impressão 3D foi a Stratasys Fortus 400 mc Systems (Stratasys, EUA), utilizando o material 

termoplástico ABS-M30 Affordable FDM (Stratasys, EUA). O modelo 3D foi impresso em escala real 

(Figura 14). 
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Figura 14. Representação esquemática do processo de confecção do modelo aórtico 

tridimensional. (a) Angiotomografia de aorta. (b) Modelo 3D em programa de segmentação de imagens, 

Mimics®. (c) Modelo aórtico 3D impresso em escala real. Núcleo de Experimentação Tridimensional – 

NEXT, PUC-Rio (Pontifícia Universidade Católica do Rio de Janeiro).  

 

O modelo aórtico 3D foi retirado do equipamento de impressão ainda conectado ao material de suporte. 

Para que a geometria final fosse alcançada com precisão, o material de suporte foi retirado 

cuidadosamente. Após a retirada do suporte, o modelo aórtico 3D passou por um protocolo de 

impermeabilização, uma vez que, na construção do fantoma, um material de silicone líquido seria 

colocado em contato com a peça. Esse fato será detalhado na seção "Fantoma aórtico" (Figura 15). 

 
Figura 15. Modelo aórtico com material de suporte. Modelo aórtico tridimensional, ainda com material 

de suporte utilizado na técnica de prototipagem rápida.  

 

No processo de impermeabilização, duas etapas foram cumpridas. Na primeira delas, a peça teve toda a 

sua extensão recoberta por cianoacrilato. Esse procedimento foi repetido por três vezes. Na segunda 
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etapa, o modelo aórtico foi pintado na coloração vermelha, com a utilização de uma tinta de esmalte 

sintético. Esse passo também foi realizado por três vezes. Após o recobrimento do modelo por 

cianoacrilato e tinta de coloração vermelha, um processo de lixamento foi executado cuidadosamente, 

resultado em um modelo aórtico tridimensional em escala real. Ao fim do processo, o modelo se 

encontrava pronto para servir de molde para a construção do fantoma de silicone (Figura 16).  

 

 
Figura 16. Modelo aórtico tridimensional. Modelo aórtico 3D em material termoplástico ABS-M30 

Affordable FDM (Stratasys, EUA) impresso no equipamento Stratasys Fortus 400 mc Systems (Stratasys, 

EUA). Núcleo de Experimentação Tridimensional – NEXT, PUC-Rio.  

 

5.4 Fantoma aórtico de silicone 

 

O modelo aórtico 3D foi utilizado como molde para confecção de um fantoma de elastômero de silicone, 

Sylgard 184 (Dow Corning, EUA), pelo qual foi realizada a simulação in vitro do fluxo sanguíneo. 

 

Foi construído um recipiente retangular, constituído por placas de acrílico, com o objetivo de armazenar, 

temporariamente, o modelo aórtico 3D e o elastômero de silicone. Nesse recipiente foram posicionados o 

modelo aórtico 3D, conectores para as mangueiras do circuito hidráulico, além do elastômero de silicone, 

em estado líquido, e seu catalisador.  
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Antes de verter o silicone líquido no interior do recipiente de acrílico, foi necessário estabelecer as 

posições dos conectores que serviriam de drenagem para a região correspondente aos vasos da base e 

segmento distal da aorta torácica. Além disso, foi efetuado o posicionamento e a angulação do bocal que 

representou o orifício efetivo na região correspondente ao ânulo aórtico. Este bocal constituiu o ponto de 

entrada do fluido de trabalho no interior do fantoma, fazendo sua conexão com o circuito hidráulico. Com 

a utilização do programa Mimics®, o ânulo aórtico serviu como ponto de referência para geração de uma 

circunferência. No centro dela, foi posicionada uma tubulação com diâmetro interno correspondente ao 

orifício efetivo da prótese valvar. Como padrão de angulação “zero” do orifício efetivo, sua linha de centro 

deveria coincidir com a linha de centro do ânulo aórtico. O resultado desse processo é apresentado na 

Figura 17.  

 
   

Figura 17. Inclinação "zero" do orifício efetivo. Arquivo digital tridimensional gerado pelo programa 

Mimics® (Materialise, Bélgica) para definição da inclinação "zero" do orifício efetivo.  

 

Na Figura 18, observa-se o modelo aórtico 3D no interior do recipiente de acrílico invertido 180o de sua 

posição anatômica em relação ao eixo vertical. O modelo foi posicionado deste modo para facilitar o ato 

de verter o silicone líquido, além do posicionamento dos conectores hidráulicos. O elastômero de silicone 

foi adicionado ao interior do recipiente de acrílico com seu catalisador. Após um período de 24 horas, o 

silicone já se encontrava em estado sólido, possibilitando o início do processo de retirada do modelo 

vascular 3D de seu interior. Nesse momento, as placas de acrílico que se encontravam nas laterais do 

recipiente retangular foram desconectadas. Foi realizado um corte longitudinal nas paredes laterais deste 

conjunto, com o objetivo de possibilitar sua separação em duas metades. Após essa manobra, o modelo 

vascular 3D foi retirado do interior do fantoma de silicone. As duas metades do conjunto foram 

reconectadas. Para que este passo ocorresse com o correto alinhamento e manutenção da anatomia 
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aórtica, foram utilizados cinco tirantes metálicos que transpassaram todo o conjunto. Após a junção das 

duas metades do modelo, os conectores do circuito hidráulico possibilitaram o escoamento do fluido de 

trabalho no interior do fantoma de silicone, onde restou a anatomia 3D correspondente à luz vascular do 

segmento aórtico desejado.  

 
Figura 18. Recipiente de acrílico. Recipiente de acrílico com o modelo aórtico 3D (não 

impermeabilizado) em seu interior, antes da colocação do elastômero de silicone. As setas evidenciam 

os tirantes metálicos responsáveis pelo posterior acoplamento das partes de silicone do fantoma aórtico.  

 

O elastômero de silicone, Sylgard 184 (Dow Corning, EUA), foi selecionado devido às propriedades 

óticas. Este material é transparente e possui um índice de refração (n = 1,417) próximo ao índice de 

refração do fluido de trabalho (solução água-glicerina, n = 1,420) (129). Este fato se apresentou como 

uma exigência para a implementação da técnica ótica de velocimetria PIV, como exposto na seção 

"Velocimetria por imagens de partícula". Após a confecção do fantoma, este foi conectado ao circuito 

hidráulico para que se desse início aos testes de simulação in vitro do fluxo sanguíneo. 

 

5.5 Ecocardiograma com fluxometria Doppler  
 

Na tentativa de reproduzir uma das características do fluxo aórtico após o implante percutâneo, foi 

proposta a mensuração do orifício efetivo através da realização de um ecocardiograma transtorácico no 

paciente do estudo.  
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Por meio da fluxometria Doppler e com a utilização da equação de continuidade (102), foi possível 

realizar o cálculo da área do orifício efetivo após o implante da prótese. Foram realizadas três medições, 

pelo mesmo examinador, com o objetivo de realizar a média simples dos valores obtidos. O valor final 

encontrado para a área do orifício efetivo foi de 1,5 cm2. Este valor foi utilizado para confecção de um 

bocal que representou a prótese percutânea em sua configuração de total abertura, correspondendo à 

sístole ventricular. 

 

5.6 Conexão dos vasos da base e aorta torácica 

 

O fantoma aórtico foi construído com uma entrada de fluxo e quatro saídas. A entrada era corresponde 

ao orifício efetivo. As saídas foram constituídas pelos vasos da base (tronco braquicefálico, artéria 

carótida comum esquerda e artéria subclávia esquerda) e segmento distal da aorta torácica. 

  

No fantoma, também estão presentes o segmento proximal da artéria coronária direita e o tronco da 

coronária esquerda. Porém, esses segmentos arteriais foram mantidos em fundo cego, ou seja, não foi 

construída drenagem de fluxo desses dois ramos para o circuito hidráulico (Figura 19). Essa opção foi 

adotada devido a detalhes técnicos da construção e acoplamento desses ramos ao circuito hidráulico. O 

fato da simulação representar um intervalo de tempo da sístole ventricular permite esta simplificação. 

Durante a sístole, a resistência coronariana possui um valor elevado, diminuindo o fluxo pela coronária 

direita e tronco da coronária esquerda (102).  

 
Figura 19. Coronária direita. Fantoma aórtico com ramo da coronária direita em fundo cego.  

 

Os segmentos representados pelos vasos da base e porção distal da aorta torácica estavam em íntimo 

contato com os conectores que permitiam o seu acoplamento às mangueiras constituintes do circuito 

hidráulico. Estas mangueiras redirecionavam o fluido de trabalho de volta ao reservatório (Figura 20).  
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Figura 20. Conectores dos vasos da base. Mangueiras e conectores hidráulicos dos segmentos 

correspondentes aos vasos da base do fantoma aórtico.  

 

5.7 Circuito hidráulico  

A simulação in vitro do fluxo sanguíneo foi executada em uma seção de teste especialmente concebida 

para este propósito (Figura 21). O fluido de trabalho utilizado foi a solução de glicerina e água na 

proporção em massa de 60% e 40%, respectivamente. Esta solução circula em circuito fechado 

acionado por uma bomba de volume constante do tipo de cavidades progressivas NEMO 4501140 

(NETZSCH do BRASIL, Brasil). 

 
Figura 21. Seção de testes. Seção de testes com o a montagem do PIV ótico.  

 

A vazão de fluxo foi ajustada pelo controle da frequência de rotação da bomba, utilizando-se um inversor 

de frequência CFW 08 (WEG, Brasil). Um procedimento de calibração gravimétrica foi realizado antes do 

início dos testes, relacionando a frequência de rotação da bomba com a vazão do escoamento. A faixa 

vazão, em fluxo contínuo, coberta pela bomba foi de 0,8 a 5,3 l/min.  
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Como pode ser visto na Figura 21, o fluido do reservatório de 10 litros foi bombeado através de um 

circuito hidráulico formado por tubos de silicone de aproximadamente 12 mm de diâmetro interno. O 

escoamento foi direcionado ao fantoma aórtico, com seu influxo para o interior da luz vascular ocorrendo 

na posição equivalente ao ânulo aórtico. Nesse ponto, um bocal foi conectado ao fantoma aórtico, 

representando a prótese aórtica com a abertura completa de seus folhetos. A área interna deste bocal foi 

de 1,5 cm2, baseado no orifício efetivo da prótese do paciente, obtido através de um exame 

ecocardiográfico transtorácico. O escoamento fluiu através da raiz da aorta, aorta ascendente, arco 

aórtico, vasos da base e aorta descendente. O fantoma aórtico foi constituído pelos seguintes pontos de 

saída de fluxo: tronco braquiocefálico, artéria carótida comum esquerda, artéria subclávia esquerda e 

porção distal da aorta torácica. Cada uma destas saídas foi reconectada ao reservatório, caracterizando 

um circuito hidráulico fechado.  

 

A montagem do circuito hidráulico permitiu o influxo ao fantoma aórtico por meio da localização 

representativa do orifício efetivo da prótese. Nesse ponto de entrada, a vazão foi correspondente ao 

valor fornecido pela bomba hidráulica. Por outro lado, em cada um dos quatro segmentos de saída do 

fantoma, havia um sensor de vazão do tipo turbina FTB 2003 (Omega, EUA). Essa montagem foi 

realizada para permitir a aferição dessa variável em cada um dos ramos de saída do fantoma.  

 

Devido ao fato da simulação representar um segmento vascular de grande calibre, não foi considerado o 

caráter não-newtoniano do sangue. A solução água/glicerina, de constituição newtoniana, foi utilizada 

como fluido de trabalho. A característica não-newtoniana do sangue é de especial interesse quando 

redes capilares de pequenos calibres estão sendo estudadas. A questão crucial sobre o comportamento 

não-newtoniano do sangue é a variação de sua viscosidade dependendo das características de fluxo, 

mais especificamente, dependente da tensão cisalhante (130). 

 

Além da utilização de um fluido newtoniano para a presente simulação, a variável viscosidade foi 

desconsiderada na análise da tensão de cisalhamento. Sendo assim, a variável análoga calculada foi a 

taxa de cisalhamento, que independe da viscosidade. Tal fato é descrito em detalhes na seção "Taxa de 

cisalhamento".  

 

A simulação foi realizada com o intuído de reproduzir a sístole ventricular em diversos instantes após a 

total abertura da prótese aórtica. Desse modo, seis diferentes níveis de vazão foram testados, são eles: 

0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 l/min. Todos os testes foram realizados em condições de escoamento em 

fluxo contínuo.  

 

A correspondência reológica entre o fluxo sanguíneo e o fluxo da solução água/glicerina foi ajustada com 

a utilização do número de Reynolds, Re (130). Esse adimensional foi definido pela seguinte expressão: 
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𝑅𝑒   =    !!"
!

   Equação 1 

 

Onde: 

 

ρ, massa específica do fluido água/glicerina (kg/m3); 

V, velocidade média do escoamento (m/s); 

D, diâmetro interno do orifício efetivo (m); 

µ, viscosidade do fluido água/glicerina (Kg/m.s).  

 

Para os seguintes níveis de vazão estudados, 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 l/min, os correspondentes 

números de Reynolds foram: 195, 390, 630, 800, 970 e 1285. Esses números foram calculados 

considerando as propriedades do fluido de trabalho e o diâmetro interno do orifício efetivo. 

5.8 Velocimetria por imagens de partícula 

Após a construção do modelo vascular, processo descrito na seção “Fantoma aórtico de silicone”, optou-

se pela utilização da técnica Velocimetria por imagens de partícula (Particle Image Velocimetry, PIV) 

para a medição e posterior análise do fluxo. Esse método ótico, não invasivo, proporciona a medição da 

velocidade de escoamento de modo vetorial. Possui capacidade de geração de grande quantidade de 

dados, com imagens do campo vetorial de velocidade com alta resolução espacial e temporal. Essa é 

uma técnica já consagrada, para o estudo hidrodinâmico experimental, em diversas áreas do 

conhecimento, tais como: ciências médicas e biológicas, aeronáutica, ciências ambientais, indústria do 

petróleo, entre outras (54).  

Utilizando-se o PIV, tornou-se possível a obtenção de um campo instantâneo de velocidade de fluxo. 

Esse campo de velocidade é representado por um conjunto de vetores em cada ponto de análise da 

região de interesse. A discretização vetorial da velocidade possibilitou o posterior cálculo de variáveis 

que possuem importância fisiológica, tais como a tensão cisalhante e o campo de vorticidade (5). Essas 

variáveis serão instantâneas quando o campo instantâneo de velocidade for utilizado para esse cálculo. 

Em nosso estudo, representou-se uma média, pois o cálculo foi obtido com o campo médio de 

velocidade.  

Vale ressaltar que o cálculo da tensão cisalhante e campo de vorticidade só é possível através da 

utilização de técnicas de velocimetria que discretizam pontualmente o vetor velocidade. Como 

exemplificação dessa utilização, podem ser citadas as técnicas in vivo de velocimetria, tais como o Echo-
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PIV (Echocardiographic Particle Image Velocimetry) e a ressonância magnética sensível ao fluxo, 4D 

flow. A ecocardiografia convencional, com fluxometria Doppler, não permite a quantificação das tensões 

de cisalhamento, nem mesmo o campo de vorticidade do escoamento sanguíneo (9,131).  

A montagem do PIV ótico foi constituída por uma câmera digital, uma fonte de iluminação pulsada (laser 

acoplado a um conjunto de lentes), além de um sistema de aquisição e processamento de imagens 

(Figura 22). O laser foi empregado para iluminar partículas traçadoras presentes no fluido de trabalho. 

No presente estudo, partículas de vidro com recobrimento metálico foram adicionadas à solução 

água/glicerina, que representou o sangue. Foi necessário que as partículas adicionadas ao fluido de 

trabalho possuíssem uma massa específica semelhante a do sangue, uma vez que a medida da 

velocidade do deslocamento das partículas era inferida como a velocidade de escoamento do fluido (54). 

 

Figura 22. Representação da técnica ótica PIV. Fonte de iluminação, laser pulsado de alta energia, 

gerando um feixe de luz cilíndrico. Conjunto de lentes que transformam o feixe de luz em um plano 

bidimensional. Escoamento que será estudado sendo iluminado por plano de luz, destacando as 

partículas presentes no fluido de trabalho. Câmera digital que fará a aquisição das imagens das 

partículas.   

O método PIV gerou os resultados de medição na forma de um campo vetorial de velocidade. A 

velocidade, como grandeza vetorial, necessitou de três informações para ser completamente definida, 

foram elas: magnitude, sentido e direção. Assim, uma maneira simples de representação gráfica do vetor 

velocidade foi a utilização de uma seta. O tamanho da seta representou a magnitude do vetor. O sentido 

foi representado por uma de suas extremidades, e a direção pela disposição geométrica do seu 

segmento. A Figura 23 auxilia na compreensão desta explicação, além de exibir exemplos da 

representação gráfica do vetor velocidade com a utilização de setas. 
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Figura 23. Vetor velocidade. Representação gráfica da velocidade como uma grandeza vetorial.  

 

Após a representação gráfica do vetor velocidade, o próximo passo foi a decomposição deste vetor em 

um plano de coordenadas cartesianas – plano xy. Em um plano bidimensional, um dado vetor velocidade 

pode ser decomposto em suas componentes na direção x e na direção y. Esse fato se mostrou 

necessário para o cálculo de variáveis que serão apresentadas a seguir, tais como a taxa de 

cisalhamento e o campo de vorticidade. A componente vetorial da velocidade no eixo x foi denominada 

componente u. Já a componente no eixo y, era a componente v. A decomposição do vetor velocidade é 

representada na Figura 24. Matematicamente, a soma vetorial das componentes u e v resultou no vetor 

velocidade original. Portanto, a decomposição vetorial pode ser encarada como uma outra maneira de 

representação da grandeza vetorial velocidade.  
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Figura 24. Decomposição do vetor velocidade. Componente do vetor velocidade na direção x: u. 

Componente do vetor velocidade na direção y: v.  

As partículas traçadoras representam um tópico essencial do método PIV, estando presente na 

nomenclatura dessa técnica. A primeira exigência que se fez necessária em relação às partículas que 

são empregadas, é que elas possuíssem uma massa específica semelhante à do fluido que foi adotado 

na experimentação. O deslocamento das partículas ao longo de um intervalo de tempo, ou seja, a 

velocidade das partículas é o que realmente foi medido pelo PIV. Sendo assim, utilizando-se partículas 

com massa específica próxima a do fluido de trabalho, a velocidade de deslocamento das partículas foi 

inferida como a velocidade de escoamento dos elementos do fluido. Portanto, foi possível inferir a 

velocidade de fluxo com a utilização de partículas traçadoras (54). 

As partículas geralmente possuem uma dimensão da ordem de 10 a 20 micrômetros (μm). No presente 

estudo, foram empregadas partículas de vidro com recobrimento metálico com, aproximadamente, 20 

μm de diâmetro. O fato das partículas possuírem uma diminuta dimensão gerou a necessidade da 

utilização de uma fonte de iluminação potente para que fosse possível sua visualização pela câmera 

digital. Fontes de lasers fornecem uma iluminação de alta intensidade, por esse motivo, com frequência 

são adotadas para essa função. Ao serem iluminadas, as partículas refletiam a luz do laser, 

possibilitando a aquisição de suas imagens com o uso de uma câmera digital. Esse processo resume a 

nomenclatura da técnica, na qual a velocidade de fluxo é medida com o uso de imagens de partícula – 

Velocimetria por imagens de partícula. Os elementos constituintes do método PIV são enumerados na 

Figura 25 (54). 
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Figura 25. Montagem do PIV ótico. (1) Estação computacional de análise e sincronização de imagens. 

(2) Fonte de iluminação – laser pulsado de dupla cavidade. (3) Modelo aórtico 3D. (4) Recipiente do 

fluido de trabalho. (5) Circuito hidráulico. (6) Câmera digital. (7) Controlador da fonte de iluminação. (8) 

Bomba hidráulica de cavidade progressiva. (9) Controlador de frequência da bomba hidráulica.  

Por se tratar de uma técnica ótica, outro requisito necessário para sua implantação foi a característica 

transparente do fluido de trabalho. Para cada aplicação específica do PIV, essa questão deve ser 

considerada. Uma solução transparente, com propriedades reológicas similares ao fluido que se deseja 

simular, deverá ser escolhida (54). Na presente pesquisa, foi utilizada a solução de glicerina e água na 

proporção em massa de 60% e 40%, respectivamente. Esta solução apresentou uma viscosidade de, 

aproximadamente, 7,2 centipoises, sendo comumente utilizada na literatura como análogo ao sangue 

(4,129). Por ser transparente, ela permitiu a visualização das partículas traçadoras que foram 

previamente dispersas em seu meio. Além disso, como descrito na seção "Fantoma aórtico", a solução 

glicerinada possuía um índice de refração próximo ao do silicone que foi empregado para confecção do 

modelo vascular. A concordância dos índices de refração do fluido de trabalho e do modelo aórtico se 
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apresentou como mais um requisito necessário para a implantação do método PIV, pois garante a 

eliminação das distorções óticas associadas com a curvatura das paredes do modelo de silicone. 

No PIV, as imagens de fluxo foram sempre adquiridas aos pares. O motivo desse tipo de aquisição foi 

explicado em detalhes na seção "Processamento de imagens". Na Figura 26, é demonstrado como um 

par de imagens de partículas foi apresentado. As partículas foram visualizadas como vários pontos 

brancos em uma imagem com fundo de coloração predominantemente preta. Ese contraste auxiliou na 

aplicação do método estatístico de processamento de imagens que será exposto a seguir. 

  

Figura 26. Par de imagens das partículas traçadoras. Par de imagens óticas, subsequentes, 

adquiridas por duplo pulso de laser. As partículas possuem uma distribuição uniforme por toda a 

extensão da imagem. 

Um laser de dupla cavidade foi utilizado para produzir um feixe cilíndrico de luz, na frequência da cor 

verde – 540 nanômetros de comprimento de onda. Para que o PIV ótico bidimensional fosse 

implementado, era necessário transformar o feixe cilíndrico do laser em um plano de luz. Isso foi 

conseguido com a utilização de um conjunto de lentes, uma esférica e outra cilíndrica. A lente cilíndrica 

foi responsável por "abrir" o feixe de luz em um plano bidimensional. Já a lente esférica realizou uma 

convergência na espessura do plano de luz, fazendo com que atingisse uma espessura de 

aproximadamente 0,5 mm em sua região de maior convergência. No presente trabalho, tanto a lente 

cilíndrica quanto a esférica estavam acopladas à porta de saída do laser. As lentes da montagem 

geravam uma distância focal de, aproximadamente, 40 centímetros. O laser empregado foi o BIG SKY 

Nd:YAG, 120mJ (Quantel, EUA) (Figura 27).  



56 
 

 

Figura 27. Laser e conjunto de lentes. Laser utilizado como fonte de iluminação e conjunto de lentes 

acoplado ao bocal de saída (seta preta).  

A câmera digital utilizada realizou a aquisição das imagens das partículas dispersas no fluido de 

trabalho. O ajuste do campo de visão e foco da câmera contemplou a região de interesse. Nesse estudo, 

a câmera digital permitia a visualização da área compreendida desde o ânulo aórtico até o segmento 

ascendente do modelo vascular. A câmera foi ajustada para conseguir uma visualização homogênea das 

partículas presentes no local de análise. Por se tratar de um PIV bidimensional, apenas uma câmera foi 

necessária. Quando se objetiva uma aquisição tridimensional dos dados, mais de uma câmera é 

necessária para a montagem ótica (54). A câmera do experimento foi a PIVCAM 10-30 (TSI, EUA) 

(Figura 28).   

 

Figura 28. Câmera digital. Câmera digital direcionada para região de análise do modelo aórtico (seta 

amarela).  
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Fazendo parte do sistema de aquisição de imagens, um sincronizador foi responsável por comandar o 

intervalo de tempo em que cada par de imagens era adquirido. Além disso, nesse equipamento foi 

ajustado o número total de imagens que foram gravadas, além do intervalo de tempo entre a primeira e 

segunda imagem, constituintes do par de imagens. O sincronizador adotado foi o modelo 60006 (TSI, 

EUA).  

Os dados gerados por meio desta montagem foram enviados a um programa de processamento de 

imagens. Nesse ambiente foi possível a realização de um pré-processamento e processamento das 

imagens das partículas, além de um pós-processamento do campo vetorial de velocidade. Os programas 

computacionais utilizados foram o INSIGHT 3G (TSI, EUA) e o Tecplot 360 (TECPLOT, EUA) (Figura 

29).  

 

Figura 29. Tela INSIGHT 3G. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) demonstrando a região da raiz de aorta e 

segmento ascendente do modelo vascular. As setas amarelas presentes no interior do fantoma aórtico 

representam os vetores instantâneos de velocidade depois de seu pós-processamento.  

Com a utilização da montagem descrita acima, foram adquiridas imagens consecutivas do escoamento 

gerado no interior do modelo aórtico. As imagens continham uma alta concentração de partículas na 

região que foi realizada a medição de velocidade. O resultado da medição do campo de velocidade foi 

gerado a partir de uma análise estatística de um par de imagens. Por exemplo, em uma sequência de 
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imagens, as imagens 1A e 1B forneceram o primeiro campo vetorial de velocidade, as imagens 2A e 2B, 

o segundo campo de velocidade e assim sucessivamente (Figura 30). 

 

Figura 30. Campo vetorial de velocidade. Campo vetorial instantâneo de velocidade gerado a partir de 

um par de imagens – Imagem 1A e Imagem 1B.  

Do ponto de vista computacional, cada imagem de partículas foi interpretada como uma matriz de 

números. O tamanho dessa matriz dependia da dimensão do sensor de captura de imagens presente na 

câmera digital (charge-coupled device, CCD). O sensor da câmera utilizada continha 1000 x 1016 

pixels. Cada pixel (pictures element) representava a menor porção do sensor capaz de armazenar 

informações de imagem. Portanto, a quantidade de pixels presente no CCD da câmera digital definiu a 

resolução espacial das imagens adquiridas. A matriz gerada pela imagem digital possuía valores 

numéricos para cada um de seus elementos, representado pelos pixels. As imagens estudadas foram 

adquiridas em preto-e-branco. Os pixels ocupados por uma partícula bem iluminada recebiam o valor de 

1, totalmente branco. Já os pixels que representam o fundo da imagem, sem nenhuma partícula ou 

iluminação, recebiam o valor zero, totalmente preto. Valores intermediários foram associados aos 

diversos níveis de cinza entre o preto e o branco. Sendo assim, na matriz de números gerada por cada 

imagem, iniciou-se o processo de correlação cruzada.  

O algoritmo computacional realizou uma análise estatística que resultou no campo instantâneo de 

velocidade para cada caso analisado. No processo de correlação cruzada, cada par de imagem foi 

subdividido em várias sub-regiões. Para um determinado par de imagens, a primeira (Imagem A) foi 

dividida em uma sub-região de 64 x 64 pixels. Nesta sub-região estava presente uma certa quantidade 

de partículas traçadoras dispostas em uma configuração geométrica específica. Após um intervalo de 
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tempo predeterminado (delta T), uma segunda imagem foi adquirida (Imagem B). Essa segunda imagem 

também foi subdividida em regiões, porém maiores, 128 x 128 pixels. No processo de correlação 

cruzada, o algoritmo computacional realizou tentativas de "encaixar" a sub-região da Imagem A (64 x 64 

pixels) em diversos locais na região de busca da Imagem B (128 x 128 pixels) (Figura 31) (54). 

 

Figura 31. Correlação cruzada do par de imagens. Representação esquemática do par de imagens 

consecutivas das partículas traçadoras. Na Imagem A é representada a sub-região contendo uma 

configuração geométrica específica de partículas. Ela irá percorrer automaticamente toda extensão da 

Imagem B em busca do local de maior similaridade. 

O processo de correlação cruzada foi implementado por uma fórmula matemática de multiplicação de 

matrizes, definida como (54):  

     Equação 2 

Onde: 

R – função de correlação cruzada; 

m – índice na direção x da função de correlação cruzada; 
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n – índice na direção y da função de correlação cruzada; 

j – índice matricial variável representativo da posição x nas imagens A e B; 

k – índice matricial variável representativo da posição y nas imagens A e B; 

IA - matriz da imagem A; 

IB - matriz da imagem B.  

 

O cálculo matricial resultou em diversos valores que representaram a varredura da sub-região da 

Imagem A (64 x 64 pixels), na região de busca da Imagem B (128 x 128 pixels). O maior valor calculado 

correspondeu à configuração geométrica das partículas da sub-região da Imagem A encontradas na 

região de busca da Imagem B. Este valor foi denominado de pico de correlação. Sendo assim, o melhor 

"encaixe" ocorreu na região na qual a configuração geométrica das partículas presente na Imagem A, 

coincidiram com a configuração geométrica das partículas na Imagem B. Nesse caso, foi inferido que o 

mesmo agrupamento de partículas da Imagem A foi reconhecido na Imagem B. O pico de correlação 

forneceu a localização espacial do deslocamento do agrupamento de partículas da Imagem A para 

Imagem B, durante o intervalo de tempo transcorrido entre a aquisição do par das imagens. 

O intervalo de tempo – delta T – entre a aquisição do par de imagens foi uma variável crucial para o 

sucesso dos resultados da aplicação do método PIV. Quando o delta T ajustado era muito pequeno para 

uma certa velocidade de fluxo, o agrupamento de partículas se encontrava na mesma posição espacial 

na Imagem A e na Imagem B. O que resultava em um valor de deslocamento zero, gerando um valor 

nulo para a velocidade medida. Quando o delta T era muito longo, o agrupamento de partículas da 

Imagem A não conseguia ser encontrado na Imagem B. Nesse caso, uma alta velocidade de fluxo 

diminuía a probabilidade de um reconhecimento do padrão de agrupamento de partículas devido a uma 

distorção de sua configuração geométrica. Então, antes de iniciar as medições de velocidade com o 

método PIV, foi necessário o conhecimento da ordem de grandeza das velocidades que iriam ser 

medidas. Para cada estado hidrodinâmico representado e para cada plano de medição realizado, um 

valor ótimo do delta T foi ajustado. Esse ajuste foi baseado na quantidade de vetores espúrios presentes 

em cada campo vetorial de velocidade. Quanto menor o número destes vetores, melhor o valor do delta 

T. Na seção “Vazões implementadas” são expostos os valores do delta T para cada nível de vazão e 

plano de medição (54).   
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A velocidade de deslocamento de cada agrupamento de partículas foi definida pela razão entre seu 

deslocamento – fornecido pelo pico de correlação, e o delta T do par de imagens. Esta razão foi 

representada matematicamente por: 

𝑉 = !"
!"

      Equação 3 

Onde: 

V – vetor velocidade (m/s); 

𝛥𝑆  – vetor deslocamento (m); 

𝛥𝑡  – intervalo de tempo (s).  

Todo o processo descrito acima resultou em apenas um vetor velocidade. Portanto, este algoritmo foi 

repetido para toda extensão de cada par de imagens. Cada imagem utilizada possuía a dimensão de 

1000 x 1016 pixels. Logo, com a sub-região de 64 x 64 pixels, foi realizado um processo de varredura 

para que toda a imagem fosse contemplada. Nas imagens analisadas, a região de interesse estava 

compreendia desde o ânulo até a porção médio ascendente do modelo aórtico. Para cada par de 

imagens, aproximadamente, 3800 vetores velocidade foram gerados. O que demonstra que o processo 

de correlação cruzada foi implementado 3800 vezes para cada geração de um único campo vetorial de 

velocidade. Cada campo de velocidade, gerado a partir de um par de imagens, correspondeu a uma 

medida instantânea da velocidade de fluxo no momento da aquisição.  

No presente trabalho, várias condições hemodinâmicas foram representadas. Para cada uma delas, foi 

realizada a aquisição de, aproximadamente, 3000 imagens, gerando 1500 campos instantâneos de 

velocidade. Foram analisados 42 estados hemodinâmicos distintos, totalizando uma aquisição de 

126.000 imagens e, portanto, 240 milhões de vetores velocidade. Para cada situação hemodinâmica 

reproduzida, foi realizado o cálculo da média simples dos 1500 campos instantâneos de velocidade, 

gerando um campo médio de velocidade. A partir dele, foram calculados a taxa média de cisalhamento e 

o campo médio de vorticidade.  

A representação dos campos de velocidade, utilizando-se o cálculo da média dos valores instantâneos, é 

comum no estudo da mecânica dos fluidos (102). Esta abordagem agiu de modo similar a uma filtragem 

digital, excluindo valores espúrios e aleatórios, considerados como ruído. Com a utilização da média dos 

dados, foi possível preservar o padrão geral do fluxo estudado sem trazer prejuízo para interpretações 

sustentadas no comportamento hidrodinâmico.  
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Com o intuito de otimizar o algoritmo de análise de imagens, um método recursivo foi utilizado. Neste 

ponto, a correlação cruzada foi aplicada em dois passos consecutivos. Na primeira etapa, como descrito 

anteriormente, uma janela de 64 x 64 pixels foi utilizada como sub-região de interesse. Objetivando-se 

aumentar a resolução espacial da técnica, o resultado da primeira etapa da correlação foi utilizado como 

guia para a implementação da uma segunda etapa. Nela, uma nova sub-região de interesse foi definida, 

porém com uma dimensão de 32 x 32 pixels. Dessa forma, ao final do processo, foi conseguido um 

campo vetorial de velocidade com uma melhor resolução espacial. Portanto, obtivemos um vetor 

velocidade para cada área de 32 x 32 pixels da imagem, e não mais 64 x 64 pixels. A Figura 32 

demonstra este ajuste no INSIGHT 3G (TSI, EUA) (54).  

  

Figura 32. Correlação cruzada. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes do processo de 

correlação cruzada.  

O processo de correlação cruzada forneceu a informação do deslocamento dos agrupamentos das 

partículas em pixels, e, portanto, a velocidade de fluxo em pixels por unidade de tempo. Uma 

metodologia de calibração espacial foi necessária para que a informação em pixel fosse transformada 

para unidade de distância. Assim, foi necessário que uma dimensão na imagem, previamente conhecida, 

fosse medida e utilizada no processo de calibração. Desse modo, foi gerada a relação de pixels por 

unidade de deslocamento. A Figura 33 ilustra esse procedimento. Tal calibração gerou a relação de 

pixels por milímetros. Com isso, o cálculo do deslocamento das partículas já era fornecido em unidade 

apropriada e, consequentemente, sua velocidade gerada em metros por segundo (54).   
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Figura 33. Calibração espacial. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes da calibração espacial.  

 

Como já mencionado, uma informação crucial para o bom funcionamento do método PIV foi o ajuste do 

valor para o intervalo de tempo entre cada par de imagens, o delta T. Essa grandeza foi inserida no 

programa computacional e possuía um valor distinto para cada vazão implementada no modelo 

experimental. Com o aumento do nível de vazão, a velocidade de fluxo aumentava, logo, o delta T 

diminuía. O inverso foi verdadeiro. A medida que diminuímos o nível de vazão, a velocidade de fluxo 

também diminuía e, portanto, aumentamos o intervalo de tempo delta T. Na Figura 34 é apresentado o 

ajuste do delta T com o valor de 400 mcs – microssegundos.  
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Figura 34. delta T. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes do delta T em microssegundos.  

A região de análise, compreendida desde o ânulo até a porção médio ascendente do modelo aórtico, não 

ocupava toda a extensão da imagem digital. O que levou à necessidade de construção de uma máscara 

para delimitar a área que foi submetida ao processo de correlação cruzada. A máscara foi construída 

manualmente por um processo visual de detecção das paredes internas do fantoma vascular, definindo 

seu lúmen. Este passo foi efetuado para cada um dos cinco planos de medição que foram executados. 

Ao definir cinco planos bidimensionais de uma estrutura tridimensional, os limites do modelo variaram 

para cada plano de estudo. Sendo assim, em cada posição do plano do laser, a imagem do modelo 

aórtico se apresentou com seu lúmen vascular em uma determinada disposição. O posicionamento dos 

limites do lúmen apresentou uma pequena variação entre as imagens dos planos de medição. Logo, se 

fez necessária a construção de cinco diferentes máscaras de processamento, para cada um dos planos 

de medição (Figura 35) (54). 
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Figura 35. Máscara de processamento. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) evidenciando a confecção da 

máscara de processamento na região de interesse.  

Após a análise estatística de correlação cruzada ser efetuada em um par de imagens, um campo vetorial 

instantâneo de velocidade foi criado. Esse campo vetorial pode conter, em pequenas regiões, resultados 

equivocados para os vetores velocidade. Os vetores espúrios podem ser gerados, frequentemente, por 

três motivos: 

I – quando o deslocamento das partículas, no intervalo de tempo de aquisição entre a primeira e 

segunda imagem, excedia 1/4 do tamanho da sub-região de análise, por exemplo, 16 pixels para a janela 

de 64 x 64 pixels, e 8 pixels para a janela de 32 x 32 pixels. Quando isso ocorria, o pico de correlação 

não atingia valores aceitáveis para consideração de um resultado satisfatório.    

II – poucas partículas estavam presentes na janela de busca. Com uma pequena quantidade de 

partículas, o padrão de distribuição se apresentava como uma geometria simples. Logo, inúmeros locais 

de correlação eram encontrados e não apenas um único como desejado. 

III – devido ao padrão de fluxo tridimensional no modelo aórtico, durante o intervalo de aquisição do par 

de imagens, partículas podiam sair do plano de iluminação do laser, pois este apresentava 0,5 mm de 

espessura. Quando isto ocorria, estas partículas não estavam presentes na segunda imagem adquirida, 

ocasionando uma falha no processo de correlação cruzada.  

Um recurso existente para lidar com os vetores espúrios, nos campos instantâneos de velocidade, é a 

utilização de filtros digitais. Várias opções estão disponíveis na biblioteca do programa INSIGHT 3G (TSI, 

EUA). Aqui serão apresentadas somente as ferramentas que foram utilizadas para o presente trabalho. 
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Como pós-processamento dos vetores instantâneos de velocidade, o primeiro passo efetuado foi a 

validação local de cada vetor. Na Figura 36, pode ser notado que uma sequência de pós-processamento 

foi utilizada entre o Input, que representa os vetores antes de qualquer filtragem, e o Output, resultado 

final do campo vetorial após a aplicação dos filtros digitais. 

 

Figura 36. Pós-processamento dos vetores velocidade. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes 

de pós-processamento dos vetores velocidade.  

O processo de validação local gerou um vetor referência utilizando o cálculo da mediana dos vetores 

vizinho de um certo ponto em análise. Caso o vetor analisado fosse maior que o limite estabelecido para 

comparação com o vetor referência, o primeiro foi considerado como inválido. Em relação ao vetor 

analisado, foi utilizada uma matriz 3 x 3 dos vetores vizinhos para o cálculo da mediana. A tolerância foi 

baseada na mediana das diferenças entre todos os vetores vizinhos e o vetor referência. Quando o vetor 

em análise era considerado inválido, este era removido e substituído. Primeiramente essa substituição 

poderia ser feita pelo vetor correspondente ao segundo pico de correlação. Caso este não tenha sido 

gerado durante os ajustes do processamento, a substituição era realizada pelo vetor resultante do 

cálculo da mediana dos vetores vizinhos (Figura 37) (54). 

A metodologia de filtragem descrita acima proporcionou resultados satisfatórios em regiões onde 

estavam presentes baixos gradientes de velocidade. Nessas condições, a substituição de um vetor 

espúrio pela mediana de seus vizinhos não acarretou modificações significativas no campo de 

velocidade. Por outro lado, em locais onde o gradiente de velocidade era elevado, esse recurso 

suavizava as oscilações de velocidade de maneira artificial.   
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Figura 37. Validação local do vetor velocidade. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes para 

validação local de cada vetor velocidade.  

 

Quando os vetores espúrios não somavam mais que 5% do campo vetorial total, foi razoável a utilização 

de técnicas para sua substituição por valores calculados. Na opção Vector Field Conditioning Setup 

também foi possível acionar o recurso preencher lacunas com o valor da mediana dos vetores vizinhos 

em uma matriz 3 x 3. Vale lembrar que este processo podia ser acionado quando um mínimo de três 

vetores vizinhos válidos estava presente. Outra possibilidade de filtragem digital que foi utilizada é 

denominada filtro suavizar (54). Esse filtro digital trocou cada vetor velocidade pela média ponderada dos 

seus vetores vizinhos. O resultado da operação minimizou as variações de alta frequência nas 

velocidades medidas. As variações de alta frequência, ocasionadas por incertezas no processo de 

medição, foram encaradas como ruídos, oa quaisforam eliminados por essa técnica de filtragem. Foi 

utilizada uma matriz 3 x 3, para delimitação dos vetores vizinhos utilizados para o cálculo da média 

ponderada. O vetor que era substituído ocupava a posição central da matriz. O valor sigma representou 

o peso dado aos vetores vizinhos que entraram no cálculo do filtro. Quanto menor o sigma, maior era o 

valor do próprio vetor e de seus vizinhos próximos. Quanto maior o sigma, os vizinhos próximos e 

distantes tiveram pesos semelhantes no cálculo do filtro. O sigma utilizado foi de 0,5 (Figura 38) 

(54,131). 
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Figura 38. Filtros preencher lacunas e filtro suavizar. Tela INSIGHT 3G (TSI, EUA) com os ajustes do 

filtro preencher lacunas e filtro suavizar.  

 

5.9 Tensão de cisalhamento 

No sistema circulatório, a tensão de cisalhamento corresponde à força exercida pelo sangue na parede 

endotelial na direção do fluxo principal. Esta não deve ser confundida com a pressão radial que o fluxo 

sanguíneo realiza na parede dos vasos. A pressão radial corresponde à pressão arterial e influencia a 

dilatação e contração dos vasos de capacitância. Já a tensão de cisalhamento, representada como uma 

força de arraste no endotélio vascular, possui uma íntima relação com os processos biológicos que 

ocorrem no interior da célula endotelial. A mecanobiologia é definida como a relação entre as forças 

mecânicas, atuantes no endotélio vascular, e as respostas biológicas ativadas no meio intracelular 

(Figura 39) (1,66,130). 

 

Vale lembrar que a tensão cisalhante do escoamento sanguíneo não ocorre apenas sobre o endotélio, 

mas também sobre o próprio sangue. Para esclarecimento dessa afirmação, o fluxo sanguíneo deve ser 

encarado como o escoamento de várias "camadas" de sangue no interior de um vaso. Sabe-se que o 

maior valor de velocidade de fluxo se encontra no centro do vaso e os menores valores próximo ao 

endotélio. Desse modo, cada "camada" de sangue, escoando uma sobre a outra, produzirá uma tensão 

cisalhante em cada ponto de análise. Nesta representação, as células sanguíneas também estarão 

sujeitas ao efeito desta tensão (4,102). 
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Figura 39. Tensão de cisalhamento. Representação esquemática da tensão cisalhante que o sangue 

em movimento exerce na parede endotelial e que esta exerce sobre sangue.  

 

Como já mencionado, valores elevados de tensão de cisalhamento na parede da aorta estão associados 

à formação de processos aneurismáticos (6,7,65). Por outro lado, valores baixos e oscilatórios possuem 

correspondência com processos inflamatórios, disfunção das células endoteliais, ocasionando alterações 

ateroscleróticas e calcificação (66,93). Devido ao fato do fluxo sanguíneo ser pulsátil, devemos analisar a 

tensão de cisalhamento como uma grandeza que varia no tempo e no espaço. Além disso, ao conceber 

a duração da vida de um indivíduo, a ação dessa tensão pode ser considerada como um estímulo 

crônico do fluxo sanguíneo sobre o endotélio vascular (6,102). Matematicamente, a tensão de 

cisalhamento em um escoamento bidimensional de um fluido Newtoniano, em um plano xy, é definida 

por (130):  

  

    

    Equação 4   

 

onde: 

 

XYτ – tensão de cisalhamento na direção y, atuando em um plano cuja normal é na direção x (N/m2);  

µ – viscosidade absoluta do fluido (N.s/m2);  

x

v

∂

∂
– derivada parcial da componente v do vetor velocidade em relação à direção x (s-1);  

y

u

∂

∂ – derivada parcial da componente u do vetor velocidade em relação à direção y (s-1).  

 

Para que a tensão cisalhante seja calculada, é necessário que a velocidade do fluxo sanguíneo seja 

medida de forma vetorial. Em uma análise bidimensional, deveremos ter a informação dos componentes 
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u e v do vetor velocidade, nas direções x e y do plano cartesiano. Caso contrário, não será possível 

realizar o cálculo da tensão de cisalhamento. A fluxometria Doppler, técnica consagrada na assistência 

médica, não fornece a velocidade de fluxo de forma vetorial, impossibilitando assim o cálculo da tensão 

de cisalhamento (132).  

 

A técnica de velocimetria in vivo 4D flow fornece o campo vetorial tridimensional de velocidade. Esses 

dados permitem o cálculo da tensão de cisalhamento no interior do vaso analisado. Simulações 

computacionais do fluxo sanguíneo também representam o campo de velocidade de forma vetorial, 

tornando viável o cálculo desta grandeza (9,67). 

 

A viscosidade absoluta (µ) do sangue não é um valor constante, como no caso de um fluido newtoniano. 

A viscosidade varia de acordo com a tensão cisalhante atuante sobre o sangue. Portanto, a viscosidade 

sanguínea varia em relação ao tempo, caracterizado pelo instante do ciclo cardíaco, e em relação ao 

espaço, determinado pelo local do sistema cardiovascular. Por este motivo, os estudos das tensões de 

cisalhamentos no escoamento sanguíneo utilizam uma grandeza cinemática que caracteriza não a 

tensão, mas a deformação local de um elemento de fluido no escoamento. A essa grandeza dá-se o 

nome de taxa de cisalhamento. Por termos realizado uma medição bidimensional, a taxa de 

cisalhamento foi definida como (130):  

 

 

   Equação 5   

 

onde: 

 

XYγ – taxa de cisalhamento no plano xy (s-1);  

x

v

∂

∂
 – derivada parcial da componente v do vetor velocidade em relação à direção x (s-1);  

y

u

∂

∂
 – derivada parcial da componente u do vetor velocidade em relação à direção y (s-1).  

 

Na presente pesquisa, em cada plano analisado, foi possível a obtenção do campo vetorial bidimensional 

de velocidade, viabilizando o cálculo da taxa de cisalhamento para cada estado hemodinâmico 

representado. Os resultados serão apresentados como taxa de cisalhamento, pois optou-se por não 

levar em consideração a viscosidade do fluido de trabalho. Uma vez que este representa o sangue, e a 

viscosidade sanguínea não é uma grandeza fixa, essa opção foi realizada. A média de 1500 campos 
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instantâneas de velocidade foi utilizada para o cálculo da taxa de cisalhamento em cada situação 

estudada, fornecendo assim uma taxa de cisalhamento média na região de interesse. 

 

5.10 Campo de vorticidade 

 

Assim como a taxa de cisalhamento, o campo de vorticidade de um escoamento somente poderá ser 

calculado a partir de um campo vetorial de velocidade. Como citado acima, a fluxometria Doppler 

também não possibilita o cálculo do campo de vorticidade. A técnica 4D flow, além das simulações 

computacionais, permite o cálculo dessa variável. A vorticidade é definida como o movimento rotacional 

de cada elemento de fluido em torno do seu próprio eixo. Vórtices são estruturas comumente 

encontradas em escoamentos de fluidos que representam regiões de concentração de vorticidade 

(9,67,131,132). 

 

Em nossa análise bidimensional do escoamento, no plano xy de medição, o vetor vorticidade possui 

apenas a componente ortogonal ao plano avaliado, definida como (130):  

 

 

  

 Equação 6  

 

onde: 

 

Zω  – componente do vetor vorticidade normal ao plano xy (s-1);  

x

v

∂

∂
 – derivada parcial da componente v do vetor velocidade em relação à direção x (s-1);  

y

u

∂

∂
 – derivada parcial da componente u do vetor velocidade em relação à direção y (s-1).  

 

Dessa maneira, medindo-se as componentes u e v da velocidade do fluxo, foi possível determinar o 

campo de vorticidade. 

 

Na área médica, a análise da vorticidade pode ser citada em alguns exemplos. Pacientes portadores de 

estenose aórtica apresentam formações de vórtices na região de raiz de aorta e segmento médio 

ascendente. Recentemente, estudos começam a relacionar este padrão de fluxo com o aumento da 

sobrecarga ventricular esquerda (7,77). 
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A medida da vorticidade no interior do ventrículo esquerdo começou a ser associada aos estágios de 

disfunção sistólica. Nesta abordagem, uma técnica análoga ao PIV ótico foi implementada. Por meio da 

análise de imagens de ecocardiografia, com a presença de contraste venoso no interior do ventrículo 

esquerdo, foi possível a caracterização dos vórtices formados pelo fluxo sanguíneo nessa câmara. Esse 

método é denominado Echo-PIV (Echocardiographic Particle Image Velocimetry). Um processamento de 

imagem similar ao descrito na seção "Velocimetria por imagens de partícula", é realizado no Echo-PIV 

(131,133). 

 

 

 

5.11 Planos de medição  

O fluxo sanguíneo na raiz de aorta e segmento ascendente é predominantemente tridimensional, 

podendo apresentar uma característica helicoidal em pacientes portadores de estenose aórtica ou 

válvula protética (5,77). Porém, no presente estudo, a técnica ótica de velocimetria utilizada foi 

bidimensional (PIV 2D). Desse modo, objetivando uma caracterização tridimensional da simulação in 

vitro do fluxo sanguíneo, as medições foram realizadas em cinco diferentes planos,os quais foram 

gerados pelo feixe do laser passando pelo conjunto de lentes descrito na seção "Velocimetria por 

imagens de partícula".  

O plano central foi determinado como coincidente com a linha de centro do orifício efetivo, cruzando o 

óstio coronariano direito e contemplando o fluxo principal no interior do fantoma aórtico. Além deste, as 

medições de velocidade foram executadas em quatro outros planos, com espaçamento de quatro 

milímetros entre si. Dois desses, em direção à região dorsal, portanto 4 e 8 milímetros distantes do plano 

central. Os outros dois planos, em direção à região ventral, distando também 4 e 8 milímetros do plano 

central (Figura 40).  
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Figura 40. Planos de medição. Figura esquemática dos planos de medição no fantoma aórtico. Planos: 

ventral 8 mm, ventral 4 mm, central, dorsal 4 mm, dorsal 8 mm.  

 

Para contemplar os cinco planos de medição, foi necessário mover a fonte de iluminação (laser) e a 

câmera digital. Durante todo esse processo, o posicionamento do fantoma aórtico foi mantido fixo. Após 

a movimentação do laser, o deslocamento da câmera se fazia necessário para que o novo plano de 

visualização permanecesse dentro do foco ótico da câmera digital. O laser foi posicionado em 

acoplamento a uma mesa de coordenadas milimétrica (Velmex, EUA), o que permitiu uma alteração 

precisa dos planos de medição. Vale ressaltar que durante todo o processo de translação do laser a 

angulação dos planos de medição foi mantida fixa. Isso foi possível por meio da fixação do conjunto de 

lentes acoplado à saída do laser. A angulação foi ajustada para que a orientação dos planos de medição 

contivesse o fluxo principal no interior do modelo vascular (Figura 41).  
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Figura 41. Mesa de coordenadas. Laser acoplado à mesa de coordenadas milimétrica (seta amarela).  

A aquisição de cinco planos teve como objetivo a tentativa de caracterização do padrão tridimensional do 

fluxo presente no interior do fantoma. A espessura de cada um desses planos foi definida pelo conjunto 

de lentes empregado. Essa espessura foi de aproximadamente 0,5 milímetro. Para cada um dos planos 

citados acima, foram realizadas medições de velocidade para os seis níveis de vazão definidos. 

5.12 Vazões implementadas  
Consideramos a frequência cardíaca de 60 batimentos por minuto, em que um ciclo completo ocorre em 

aproximadamente um segundo. Para essa frequência, a sístole ventricular ocupa um terço de todo o 

ciclo cardíaco, com a duração aproximada de 330 milissegundos. Nesse intervalo de tempo, no interior 

da raiz de aorta e segmento ascendente, a velocidade do fluxo sanguíneo parte de valores negativos até 

um pico de velocidade. Devido à rápida aceleração do escoamento em um curto intervalo de tempo, fez-

se a hipótese de que alterações significativas da tensão cisalhante ocorram durante esse período. 

Adotamos a suposição de que as variações mais intensas da velocidade de fluxo e tensão cisalhante 

ocorram no terço inicial da sístole, aproximadamente 110 milissegundos. Nesse intervalo de tempo, o 

ventrículo esquerdo necessita vencer a inércia hemodinâmica e impulsionar o fluxo sanguíneo em 

direção à aorta ascendente (102). Assim, o presente projeto foi construído objetivando-se a simulação do 

terço inicial da sístole ventricular e a caracterização de fluxo nessas condições. No intervalo 

considerado, foi representada a condição hidrodinâmica em que a prótese aórtica mantinha seu orifício 

efetivo em sua completa abertura. Sendo assim, o orifício efetivo em seu maior diâmetro foi reproduzido 

por um bocal fixo com área de 1,5 cm2.  
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Uma simplificação adotada foi utilizar diversos níveis de vazão de fluxo contínuo para representar o 

primeiro terço da sístole ventricular. A modelagem dos vários estágios de um fluxo pulsátil por vazões 

crescentes de um escoamento contínuo é comum na literatura (113,119). Com esse propósito, foram 

implementados seis diferentes níveis de vazão. Como detalhado na seção "Circuito hidráulico”, cada 

nível de vazão foi atingido modificando a rotação de uma bomba de cavidade progressiva. Os níveis de 

vazão estudados foram: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por minuto. Considerando o fluido de trabalho e 

o diâmetro interno do orifício efetivo, os números de Reynolds correspondente a cada nível de vazão 

foram: 195, 390, 630, 800, 970 e 1285. 

Como mencionado na seção “Velocimetria por imagens de partícula”, para cada nível de vazão e para 

cada plano de medição, um valor do delta T foi ajustado. O Quadro 1 apresenta os valores do delta T 

que foram utilizados.  

Planos de 
medição 

0,8 l/min 1,6 l/min 2,6 l/min 3,3 l/min 4,0 l/min 5,3 l/min 

Ventral 8 mm 3000 3000 2000 1500 1000 800 

Ventral 4 mm 3000 1700 1300 800 600 400 

Central 1900 600 500 400 400 300 

Dorsal 4 mm 1900 600 500 400 400 300 

Dorsal 8 mm 1900 600 500 400 400 300 

 

Quadro 1. Intervalo delta T. Intervalo delta T em microssegundos para cada plano de medição e nível 

de vazão. l/min, litros por minuto. mm, milímetros.  

5.13 Inclinação do orifício efetivo  

Como descrito na seção "Fantoma aórtico", a inclinação zero do orifício efetivo foi definida quando a 

linha de centro desse orifício era coincidente com a linha de centro do ânulo aórtico. A variação da 

inclinação do orifício efetivo foi viabilizada com a construção de um mecanismo descrito a seguir e 

denominado fuso de inclinação (Figura 42).  
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Figura 42. Fuso de inclinação. Fuso de inclinação (seta preta) acoplado ao micrômetro, próximo ao 

fantoma de silicone.  

O fuso de inclinação é constituído por uma haste metálica rosqueada acoplada a um micrômetro 0-25mm 

(Mitutoyo, Japão). Em uma das extremidades da haste, uma peça de acrílico permitiu o acoplamento do 

fuso de inclinação ao bocal de entrada que estava conectado no fantoma aórtico. Realizando o 

movimento de translação do fuso de inclinação, ocorria uma alteração da inclinação do orifício efetivo. 

Esse movimento de translação era controlado pela presença do micrômetro. Porém, a inclinação final do 

orifício efetivo dependia da resistência mecânica de todo o conjunto que constituía o modelo aórtico. 

Portanto, após transladar o fuso de inclinação, o ângulo resultante do orifício efetivo deveria ser medido. 

A presença do micrômetro acoplado à haste metálica permitiu a reprodução dos ângulos estudados para 

dois níveis distintos de vazão.  

Com o propósito de medir a inclinação final do orifício efetivo, para cada posicionamento do fuso de 

inclinação, o seguinte processo foi realizado: uma fonte de iluminação comum (lâmpada fluorescente) foi 

posicionada atrás do fantoma aórtico e fotografias foram feitas para cada posição do fuso de inclinação. 

As imagens foram analisadas separadamente e cada ângulo de inclinação foi medido em relação à 

posição zero. A translação do fuso de inclinação ocasionava uma não coincidência da linha de centro do 

orifício efetivo, com a linha de centro do ânulo aórtico. Sendo assim, a movimentação do fuso de 

inclinação gerava um ângulo, θ, do orifício efetivo em relação ao ânulo aórtico do modelo de silicone 

(Figura 43). 
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Figura 43. Medição da inclinação do orifício efetivo. Técnica de medição da inclinação do orifício 

efetivo com o uso de fotografias digitais do ânulo aórtico para cada posição do fuso de inclinação.  

 

Para os níveis de vazão de 2,6 e 3,3 litros por minuto, correspondente aos números de Reynolds de 630 

e 800, foram realizadas medições de velocidade de fluxo com as seguintes angulações: -4o, -2o, 0o, +1o, 

+3o e +5o. A angulação zero correspondia à coincidência da linha de centro do orifício efetivo à linha de 

centro do ânulo aórtico. As angulações com valores negativos inclinavam o fluxo principal em direção ao 

óstio coronariano direito. Por outro lado, ângulos com valores positivos direcionavam o fluxo principal no 

sentido da parede posterior do fantoma aórtico (Figura 44).  
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Figura 44. Ângulo de inclinação do orifício efetivo. Figura esquemática representativa do ângulo de 

inclinação do orifício efetivo. Valores negativos inclinavam o ângulo em direção ao óstio coronariano 

direito. Valores positivos inclinavam o ângulo em direção à posterior do fantoma aórtico. AAo, aorta 

ascendente. CD, coronária direita. θ, ângulo de inclinação.  

 6 Resultados 

Para cada plano de medição, serão apresentados os valores de vazão variando de 0.8 a 5,3 litros por 

minuto, o que corresponde à variação de número de Reynolds de 195 a 1285. Os valores crescentes de 

vazão representam seis instantes de tempo do terço inicial da sístole ventricular. 

  

Posteriormente, para o plano central, serão apresentados os resultados para a variação do ângulo do 

orifício efetivo. Os dados caracterizam as vazões de 2,6 e 3,3 litros por minuto, correspondendo aos 

números de Reynolds de 630 e 800. Para cada uma dessas vazões, seis diferentes valores de inclinação 

foram estudados, são eles: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

Objetivou-se uma análise qualitativa, apresentando os resultados de forma descritiva. Foram 

evidenciados os achados constatados para as variáveis médias do campo de velocidade, taxa de 
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cisalhamento e campo de vorticidade. Cada uma dessas grandezas foi exposta como subitens nesta 

seção. Para as alterações da inclinação do orifício efetivo, também foi calculado o gradiente de pressão, 

que será definido na seção “Ângulos do orifício efetivo”. 

 

Os dados serão reproduzidos para os 5 planos de medição, são eles: planos ventrais a 4 e 8 mm do 

plano central, plano central e planos dorsais a 4 e 8 mm do plano central. O ambiente computacional 

utilizado para geração das imagens não disponibilizou as fronteiras da região de interesse que está 

sendo processada. Com isso, as paredes do modelo aórtico tridimensional não aparecem nas imagens 

onde os resultados estão apresentados. Com o objetivo de facilitar a compreensão da descrição dos 

resultados, além de relacionar as estruturas de fluxo com sua vizinhança, uma montagem de imagens foi 

efetuada. Na Figura 45, um campo vetorial de velocidade foi combinado com uma imagem do interior do 

modelo vascular. Já na Figura 46, um campo de taxa de cisalhamento foi utilizado nesse mesmo 

processo. As legendas exibidas nas imagens indicam as estruturas anatômicas nas proximidades do 

fluxo gerado no interior do fantoma aórtico.  

 

 
 

Figura 45. Campo vetorial de velocidade. Campo vetorial de velocidade no interior do fantoma aórtico 

e seu posicionamento em relação às estruturas anatômicas do modelo vascular.  
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Figura 46. Taxa de cisalhamento. Campo da taxa de cisalhamento no interior do fantoma aórtico e seu 

posicionamento em relação às estruturas anatômicas do modelo vascular.  

 

6.1 Campo de velocidade 

 

Os campos de velocidade foram representados de forma vetorial com uma escala de cores 

correspondente a magnitude dessa variável. À direita das imagens, a escala fornece o valor da 

velocidade em metros por segundo. Além disso, em todas as imagens foram inseridas linhas de corrente, 

retratadas por linhas brancas com a indicação do sentido por meio de "cabeças de seta". Essas linhas 

facilitam a compreensão do direcionamento do fluxo principal e de escoamentos secundários. A linha de 

corrente representa a trajetória que um elemento de fluido percorre na região analisada, evidenciando o 

padrão global do fluxo. A simulação representou o terço inicial da sístole ventricular, alcançando valores 

instantâneos máximos de velocidade de, aproximadamente, 1,2 m/s. A implantação de níveis de vazão 

acima de 5,3 l/min, o que resultaria em maiores valores de velocidade, ocasionou erros nas medições 

por entrada de bolhas de ar no circuito hidráulico. Esse fato será detalhado na seção “Limitações”.   

 

Para todos os campos de velocidade, optou-se por manter fixa a escala de cores da magnitude da 

velocidade. Apesar dos valores medidos alcançarem 1,2 m/s, a escala de cores foi ajustada entre 0 e 0,4 

metros por segundo. Essa conduta permitiu uma análise comparativa entre os casos avaliados, pois nos 

planos ventrais predominaram valores com baixa velocidade. Tal escolha possibilitou uma avaliação 

qualitativa do padrão geral da velocidade de fluxo em cada situação hidrodinâmica representada. 
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6.1.1 – Plano ventral 8 mm. Neste plano, é percebido uma ausência do fluxo principal, sendo que os 

valores de baixa velocidade predominam e evidenciam a presença de um escoamento secundário. 

Apenas nos níveis de vazão acima de 3,3 l/min, inicia-se o aparecimento de uma “fatia” do fluxo principal 

na região superior esquerda de cada imagem. Essa localização corresponde ao segmento médio 

ascendente do modelo aórtico, aproximando-se da parede anterior. Nesse plano, o fluxo atinge seu valor 

máximo de velocidade na vazão de 5,3 litros por minuto. Isso ocorre na região central e com um leve 

desvio para esquerda, atingindo, aproximadamente, 0,3 m/s (Figura 47). 

 
Figura 47. Campo de velocidade plano ventral 8 mm. Campo vetorial de velocidade no plano ventral 8 

mm. Magnitude da velocidade em metros por segundos. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

6.1.2 – Plano ventral 4 mm. O fluxo principal já pode ser notado na região inferior das imagens para 

todos os níveis de vazão. Essa localização representa a raiz de aorta do modelo, logo acima do orifício 

efetivo, correspondendo à entrada do escoamento no fantoma de silicone. Nos níveis de vazão de 2,6 e 

3,3 l/min é visto que o fluxo está direcionado para a região correspondente à parede anterior do modelo. 

Na vazão de 4 e 5,3 l/min, uma maior porção do jato principal adquire uma configuração de centralização 

do fluxo, atingindo uma velocidade 0,4 m/s na vazão de 5,3 litros por minuto. No presente plano, é visto 

uma provável influência do estreitamento ocasionado pela região da junção sinotubular, uma vez que os 

vetores velocidade evidenciam uma formação de contração e expansão na localização correspondente a 

essa estrutura anatômica (Figura 48).  
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Figura 48. Campo de velocidade plano ventral 4 mm. Campo vetorial de velocidade no plano ventral 4 

mm. Magnitude da velocidade em metros por segundos. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

 

 

6.1.3 – Plano central. No plano central, o jato principal é bem visualizado a partir da vazão de 1,6 l/min, 

tendo sua orientação com uma inclinação acentuada em direção à região correspondente à parede 

anterior. Com o aumento do nível de vazão, ocorre um alargamento do jato principal além de uma leve 

tendência de centralização dessa parte do escoamento. A partir da vazão de 1,6 l/min, na região superior 

das imagens, é verificado um direcionamento do fluxo para a porção médio ascendente da parede 

anterior, resultando em uma provável ação de jato incidente. Na vazão de 4 l/min, a coloração vermelha, 

contendo valores de velocidade maiores que 0,4 m/s, surge na região central do jato principal, além de 

uma pequena porção no setor superior da imagem. Na vazão de 5,3 l/min, a coloração vermelha inicia-se 

no segmento correspondente à raiz de aorta indo até o segmento médio ascendente anterior, 

comportando-se quase como um contínuo e ocupando a região central do modelo aórtico. Nesta última 

vazão, persiste uma leve inclinação do fluxo principal em direção à parede anterior (Figura 49). 
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Figura 49. Campo de velocidade plano central. Campo vetorial de velocidade no plano central. 

Magnitude da velocidade em metros por segundos. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 

litros por minuto.  

 

 

 

6.1.4 – Dorsal 4mm. No primeiro plano dorsal, distante 4 milímetros do plano central, verifica-se uma 

maior representação do jato principal. A partir de 3,3 l/min, a faixa de máxima velocidade praticamente já 

está presente desde a junção sinotubular até a região médio ascendente, ocorrendo um alargamento 

desta área de coloração vermelha nas vazões subsequentes, de 4 e 5,3 l/min. É interessante notar que 

neste plano, a conformação geral do escoamento já pode ser percebida na vazão de 1,6 l/min. 

Paulatinamente, com o incremento nos níveis de vazão, as velocidades de fluxo irão ascender, 

culminando com uma região de alta velocidade na vazão de 5,3 l/min com um provável efeito de jato 

incidente na parede anterior, segmento médio ascendente do fantoma aórtico (Figura 50). 
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Figura 50. Campo de velocidade plano dorsal 4 mm. Campo vetorial de velocidade no plano dorsal 4 

mm. Magnitude da velocidade em metros por segundos. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

 

6.1.5 – Dorsal 8 mm. Neste último plano, que dista 8 milímetros do plano central e 16 milímetros do 

primeiro plano avaliado, o jato principal se mostra fortemente presente a partir de 1,6 l/min. A região de 

máxima velocidade, representada pela cor vermelha, já está presente como uma faixa contínua na vazão 

de 2,6 l/min, ocupando a área compreendida desde o setor sinotubular até a porção médio ascendente. 

Na vazão de 1,6 l/min, o jato principal pode ser bem caracterizado, porém ainda não contém a região de 

máxima velocidade. Nos níveis de vazão acima de 2,6 l/min, a área de máxima velocidade está presente, 

estabelecendo uma conformação caprichosa, com um alargamento na metade inferior das imagens, 

prosseguindo para a região superior com um adelgaçamento e, posteriormente, novo alargamento. Esse 

comportamento de contração-expansão da zona de máxima velocidade é mais suave nos níveis de 

vazão de 2,6 e 3,3 l/min, sendo mais acentuados nas vazões de 4 e 5,3 litros por minuto. O padrão 

hidrodinâmico é facilmente percebido no nível de vazão máxima. No plano dorsal 8 mm, todos os níveis 

de vazão possuem uma inclinação para aesquerda, em direção à parede anterior do modelo vascular. 

Pela análise do campo vetorial de velocidade, fornecido pela vazão de 5,3 l/min, é nítido o provável efeito 

de jato incidente na parede anterior, pois uma vasta área de máxima velocidade encontra-se evidente 

nessa vizinhança (Figura 51).  
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Figura 51. Campo de velocidade plano dorsal 8 mm. Campo vetorial de velocidade no plano dorsal 8 

mm. Magnitude da velocidade em metros por segundos. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

Cabe ressaltar que para realizar a correspondência reológica dos níveis de velocidade do modelo in vitro 

com os valores de fluxo de uma medição in vivo, as diferenças de densidade e viscosidade do fluido de 

trabalho e do sangue devem ser levadas em consideração. Sendo assim, o número de Reynolds, por se 

tratar de um adimensional, é mais adequado para este propósito do que o valor de velocidade, 

isoladamente. A explicação desta afirmação está detalhada na seção "Circuito hidráulico".  

 

 

6.2 Taxa de cisalhamento 

 

As mesmas linhas de correntes presentes nas imagens de campo de velocidade foram mantidas nas 

imagens de cisalhamento. Essa conduta fornece a possibilidade de uma análise espacial, por meio de 

uma correspondência das estruturas presentes nas imagens de taxa de cisalhamento e campo de 

velocidade. Novamente, foi incluída uma escala de cores que representa a magnitude da variável taxa de 

cisalhamento, utilizando-se a unidade de s-1. Esta escala contempla a faixa de 0 a 15 s-1. A coloração 

vermelha representa o máximo valor de taxa de cisalhamento, correspondente a 15 s-1. A mesma escala 

de cisalhamento foi mantida para todos os planos medidos, vislumbrando um estudo comparativo desta 

grandeza. 
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6.2.1 – Pano ventral 8 mm. No primeiro plano da posição ventral, os valores mais expressivos da taxa 

de cisalhamento só começam a ser percebidos a partir da vazão de 3,3 l/min, na porção superior das 

imagens. Nesta localização, para as vazões de 4 e 5,3 l/min, ocorre uma intensificação dos valores de 

máximo cisalhamento. Outro fato que pode ser destacado é o surgimento paulatino de uma área com 

coloração amarela, na região lateral direita, das imagens correspondentes à vazão de 3,3; 4 e 5,3 l/min. 

A região de coloração amarela corresponde a uma taxa de cisalhamento de aproximadamente 10 a 11s-1 

(Figura 52). 

 
Figura 52. Taxa de cisalhamento plano ventral 8 mm. Campo da taxa de cisalhamento no plano 

ventral 8 mm. Magnitude da taxa de cisalhamento em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

 

6.2.2 – Plano ventral 4 mm. No segundo plano avaliado, verifica-se uma drástica alteração na taxa de 

cisalhamento. Na vazão de 2,6 l/min, a área de coloração verde que correspondente de 6 a 9 s-1 já 

percorre praticamente toda a extensão da imagem. Essa disposição apresenta uma inclinação para a 

esquerda, indo desde a raiz de aorta até o segmento médio ascendente. Ainda na vazão de 2,6 l/min, 

uma pequena zona com coloração vermelha emerge na parte inferior da imagem, correspondendo ao 

nível máximo de cisalhamento e situando-se próximo à região do orifício efetivo. A partir do nível de 

vazão de 3,3 l/min, a faixa de coloração vermelha, 15 s-1, já possui uma conformação alongada e uma 

inclinação em direção a parede anterior do fantoma aórtico. Nas vazões de 4 e 5,3 l/min, a faixa 

vermelha se estende desde a parte superior da imagem até um quarto da parte inferior, além de 

apresentar um suave alargamento (Figura 53).  
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Figura 53. Taxa de cisalhamento plano ventral 4 mm. Campo da taxa de cisalhamento no plano 

ventral 4 mm. Magnitude da taxa de cisalhamento em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 

5,3 litros por minuto.  

 

 

6.2.3 – Plano central. No plano central, o valor máximo do cisalhamento, correspondente a 15 s-1, já 

está presente, mesmo de modo incipiente, no nível de vazão de 0,8 l/min. A partir de 1,6 l/min, a faixa de 

máximo cisalhamento percorre toda a extensão das imagens com uma inclinação para esquerda. Nos 

níveis subsequentes de vazão, um alargamento progressivo da área foi ocorrendo. Em 5,3 l/min, a faixa 

de máximo cisalhamento exibe uma leve tendência de centralização, porém, ainda mantendo uma 

inclinação em direção à parede anterior, revelando seu máximo alargamento no plano avaliado (Figura 

54).  
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Figura 54. Taxa de cisalhamento plano central. Campo da taxa de cisalhamento no plano central. 

Magnitude da taxa de cisalhamento em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por 

minuto.  

 

6.2.4 – Plano dorsal 4 mm. No plano dorsal 4 mm, desde 2,6 l/min, é nítido que a área de máximo 

cisalhamento possui uma inclinação em direção à parede anterior. Além disso, um alargamento 

expressivo dessa faixa, representando o cisalhamento de 15 s-1, está presente desde a vazão de 2,6 

litros por minuto. Apesar de um padrão com inclinação para a esquerda, pode ser notado o surgimento 

de um pequeno setor, com máximo cisalhamento, no canto superior direito das imagens, a partir de 2,6 

litros por minuto. Essa formação é intensificada com o aumento dos níveis de vazão. Como 

consequência, nas vazões de 4 e 5,3 l/min, o setor de cor vermelha atinge a parte superior direita das 

imagens, correspondendo à localização do segmento médio ascendente da parede posterolateral do 

fantoma aórtico (Figura 55).   
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Figura 55. Taxa de cisalhamento plano dorsal 4 mm. Campo da taxa de cisalhamento no plano dorsal 

4 mm. Magnitude da taxa de cisalhamento em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 

litros por minuto.  

 

 

6.2.5 – Plano dorsal 8 mm. No último plano avaliado, a 8 milímetros do plano central, o alargamento da 

região de máximo cisalhamento é percebido desde a vazão de 2,6 l/min. A inclinação para o canto 

superior esquerdo das imagens persiste, evidenciando ainda um direcionamento para o segmento médio 

ascendente da parede anterior do fantoma. Além disso, no canto superior direito das imagens, ocorre o 

surgimento de uma zona de cisalhamento com valor de 15 s-1, em formato de "foice". Esse fato 

caracteriza que altos valores de cisalhamento também estão se aproximando da região equivalente ao 

segmento médio ascendente da parede posterolateral. Nesse plano, é pertinente constatar que um 

alargamento relevante da região de máximo cisalhamento está presente em todas as imagens a partir de 

2,6 l/min (Figura 56).  
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Figura 56. Taxa de cisalhamento plano dorsal 8 mm. Campo da taxa de cisalhamento no plano dorsal 

8 mm. Magnitude da taxa de cisalhamento em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 

litros por minuto.  

 

6.3 Campo de vorticidade 

 

Novamente, as linhas de corrente, representadas pelos segmentos brancos com indicação de sentido, 

foram mantidas. Isto permitiu uma correlação espacial das estruturas presentes nas imagens de campo 

de vorticidade, taxa de cisalhamento e campo vetorial de velocidade. A escala de cores indica a 

intensidade do campo de vorticidade, apresentado na unidade de s-1, e com uma faixa de valores de 0 a 

15 s-1. A coloração amarela corresponde ao valor de vorticidade de, aproximadamente, 10 s-1, já a 

coloração vermelha equivale a uma magnitude de vorticidade de 15 s-1.  

 

 

6.3.1 – Plano ventral 8 mm. No plano ventral 8 mm, níveis máximos de vorticidade começam a ser 

constatados quando a vazão atinge 3,3 litros por minuto. Nessa vazão e nos níveis de 4 e 5,3 l/min, a 

vorticidade de 15 s-1 inicia um crescimento no canto superior esquerdo das imagens, localização da 

parede anterior. Além disso, pequenas áreas no canto superior direito, parede posterolateral, também 

começam a apresentar valores de vorticidade que se aproximam a 15 s-1. Abaixo da vazão de 2,6 l/min, 

a magnitude da vorticidade não é expressiva neste plano de medição (Figura 57).  
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Figura 57. Campo de vorticidade plano ventral 8 mm. Campo de vorticidade no plano ventral 8 mm. 

Magnitude do campo de vorticidade em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por 

minuto.  

 

 

6.3.2- Plano ventral 4 mm. Para o plano ventral 4 mm, na vazão de 1,6 l/min já é identificada a 

vorticidade de 15 s-1 na faixa correspondente à raiz de aorta, próximo ao orifício efetivo, na parte inferior 

da imagem. Progressivamente, a superfície de coloração vermelha vai aumentando e tendo sua 

inclinação para a esquerda mantida, à medida que o valor da vazão aumenta. Essa sequência pode ser 

facilmente percebida com a avaliação das imagens de vazão de 2,6 l/min até 5,3 5/m. Como 

anteriormente mencionado, no plano ventral 8 mm, uma região de máxima vorticidade também se 

manifesta no canto superior direito das imagens, localização da parede posterolateral (Figura 58). 
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Figura 58. Campo de vorticidade plano ventral 4 mm. Campo de vorticidade no plano ventral 4 mm. 

Magnitude do campo de vorticidade em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por 

minuto.  

 

6.3.3 – Plano central. No plano central, a coloração vermelha é praticamente um segmento contínuo 

com inclinação para a esquerda desde a vazão de 1,6 litros por minuto. Nesse plano, desde o menor 

nível de vazão, 0,8 l/min, a magnitude de máxima vorticidade já está presente no canto inferior esquerdo 

e superior direito da imagem correspondente (Figura 59).  

 
Figura 59. Campo de vorticidade plano central. Campo de vorticidade no plano central. Magnitude do 

campo de vorticidade em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por minuto.  
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6.3.4 – Plano dorsal 4 mm. No plano dorsal 4 mm, ocorre a tendência de crescimento da zona de 

máxima vorticidade na porção inferior esquerda das imagens, presente desde a vazão de 0,8 l/min. 

Sucessivamente, para níveis de vazão superiores, a vorticidade de 15 s-1 se estende em direção ao 

segmento médio ascendente da parede anterior, novamente como uma estrutura contínua. Neste plano, 

nas vazões de 0,8 e 1,6 l/min, a magnitude de vorticidade que atinge a porção médio ascendente da 

parede anterior ainda permanece com a coloração amarela, aproximadamente 10 s-1 (Figura 60).  

 
Figura 60. Campo de vorticidade plano dorsal 4 mm. Campo de vorticidade no plano dorsal 4 mm. 

Magnitude do campo de vorticidade em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por 

minuto.  

 

 

6.3.5 – Plano dorsal 8 mm. Para o último plano, a partir de 1,6 l/min, a coloração vermelha emerge da 

zona acima do orifício efetivo, com uma inclinação acentuada para a esquerda, direcionando-se à região 

médio ascendente da parede anterior. Além disso, nas vazões de 4 e 5,3 l/min, a vorticidade de 15 s-1 

está presente de maneira expressiva na porção direita de ambas as imagens. O que evidencia a 

presença de máxima vorticidade nas proximidades da parede posterolateral, desde a altura da junção 

sinotubular até o segmento médio ascendente (Figura 61). 
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Figura 61. Campo de vorticidade plano dorsal 8 mm. Campo de vorticidade no plano dorsal 8 mm. 

Magnitude do campo de vorticidade em s-1. Vazões implementadas: 0,8; 1,6; 2,6; 3,3; 4,0 e 5,3 litros por 

minuto.  

 

6.4 Ângulos do orifício efetivo  

 

No plano central, para as vazões de 2,6 e 3,3 l/min, correspondente aos números de Reynolds de 630 e 

800, foram realizadas análises da variação do ângulo de inclinação do orifício efetivo. A ângulo de 

inclinação zero é definido quando a linha de centro do orifício efetivo coincide com a linha de centro do 

ânulo aórtico do fantoma vascular. Valores negativos de angulação representam a inclinação do orifício 

efetivo em direção ao óstio coronariano direito, e, portanto, parede anterior do fantoma aórtico. Valores 

positivos de angulação correspondem a uma inclinação em direção a região contralateral ao óstio da 

coronária direita, e, portanto, parede posterolateral do modelo aórtico. No total, foram avaliados seis 

diferentes ângulos. Os valores desses ângulos não estão linearmente distribuídos, uma vez que o 

mecanismo construído para a alteração dos ângulos era dependente da resistência mecânica do 

fantoma de silicone que representava o segmento aórtico estudado. Assim, os seguintes ângulos foram 

estudados: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o.  
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6.4.1 Vazão 2,6 l/min 

6.4.1.1 Campo de velocidade  
Para a vazão de 2,6 l/min, no ângulo zero de inclinação do orifício efetivo, o fluxo principal se encontrava 

direcionado para a esquerda, atingindo a parede anterior em sua porção médio ascendente. Quando o 

orifício efetivo atingiu inclinações negativas, -4o e -2o, essa excentricidade de fluxo foi acentuada, além 

de ocorrer um afilamento do jato principal e o seu direcionamento mais expressivo em direção à parede 

anterior. À medida que a inclinação atingia valores positivos, +1o, +3o e +5o, um padrão de centralização 

do jato principal era alcançado. Além disso, um alargamento da estrutura pode ser percebido. Com essa 

alteração da inclinação, ocorre um direcionamento do jato principal no sentido da parede posterolateral 

do modelo. O fato de ocorrer um alargamento do jato principal durante a inclinação de ângulos com 

valores positivos resulta na geração de uma maior área contendo vetores velocidade com uma maior 

magnitude (Figura 62).  

 
Figura 62. Campo de velocidade e inclinação do orifício efetivo, 2,6 l/min. Campo vetorial de 

velocidade no plano central, para a vazão de 2,6 l/min, número de Reynolds 630. Magnitude da 

velocidade em metros por segundos. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

6.4.1.2 Gradiente de pressão 

Na vazão de 2,6 l/min, foi calculado o gradiente do campo pressão no interior do fantoma vascular. Esse 

gradiente de pressão foi avaliado entre o orifício efetivo e o segmento médio ascendente do modelo in 

vitro. De posse do campo vetorial bidimensional de velocidade, a equação Navier-Stokes foi utilizada 

para o cálculo do campo de pressão. Na Figura 63, nota-se facilmente que para as inclinações de -4o e -

2o um gradiente de pressão acima de 8 mmHg está presente na região superior das imagens (coloração 
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vermelha). O gradiente de pressão máximo atinge, aproximadamente, 11 mmHg. Para os ângulos +1o, 

+3o e +5o, esses altos valores do gradiente de pressão não são percebidos. Provavelmente, isso ocorre 

devido ao efeito de jato incidente na região correspondente ao segmento médio ascendente da parede 

anterior. Nos ângulos -4o e -2o, o fluxo principal está direcionado para essa área. A medida que a 

inclinação atinge valores positivos, +1o, +3o e +5o, o escoamento é centralizado, diminuindo o efeito de 

jato incidente na parede anterior.  

 
Figura 63. Gradiente de pressão e inclinação do orifício efetivo, 2,6 l/min. Campo do gradiente de 

pressão no plano central, para a vazão de 2,6 l/min, número de Reynolds 630. Magnitude do gradiente 

de pressão em milímetros de mercúrio. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

 

O Gráfico 1 demonstra o comportamento do gradiente de pressão no interior do modelo aórtico em 

função do ângulo de inclinação do orifício efetivo. Valores negativos para o ângulo ocasionam um 

gradiente de pressão máximo da ordem de 11 mmHg. Por outro lado, angulações com valores positivos 

geram um gradiente de pressão em torno de 4 mmHg. Nota-se que, após o ângulo +1o, existe uma 

tendência de diminuição do gradiente de pressão entre o orifício efetivo e a porção médio ascendente do 

fantoma aórtico. Em todos os resultados apresentados, a área do orifício efetivo foi mantida constante. O 

Gráfico 1 evidencia a dependência do gradiente de pressão em relação à inclinação do orifício efetivo. 

Este fenômeno ocorrido in vitro, pode sugerir uma hipótese de influência da angulação do orifício efetivo 

nos gradientes de pressão, medidos in vivo, pela fluxometria com Doppler contínuo.  
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Gráfico 1. Ângulo do orifício efetivo x gradiente de pressão, 2,6 l/min. Gradiente máximo de pressão 

em função da inclinação do orifício efetivo, para vazão de 2,6 l/min. Gradiente de pressão em milímetros 

de mercúrio.  

 

 

 

6.4.1.3 Taxa de cisalhamento 

O estudo da taxa de cisalhamento revela que, para as inclinações de -4o e -2o, a faixa de coloração 

vermelha, com valor de 15 s-1, ocupa uma região central da imagem com uma menor dimensão em 

relação aos outros posicionamentos de angulação. Com valores positivos de angulação, +1o, +3o e +5o, 

ocorre um alargamento da área de máximo cisalhamento, além de sua centralização nos ângulos de +3o 

e +5o. Para a inclinação +5o, pode ser notado que a tendência a aproximação dos altos valores de 

cisalhamento em relação à parede anterior ou posterolateral não está presente. Para essa angulação, 

consegue-se uma manutenção relativa do máximo cisalhamento próximo à linha de centro do modelo 

aórtico (Figura 64).  
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Figura 64. Taxa de cisalhamento e inclinação do orifício efetivo, 2,6 l/min. Campo da taxa de 

cisalhamento no plano central, para a vazão de 2,6 l/min, número de Reynolds 630. Magnitude da taxa 

de cisalhamento em s-1. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

 

 

6.4.1.4 Campo de vorticidade 

O padrão global do campo de vorticidade permaneceu semelhante para as angulações de -4o e -2o. Para 

os ângulos 0o, +1o, +3o, os valores máximos de vorticidade, 15 s-1, parecem atingir uma porção mais 

distante do segmento médio ascendente da parede anterior. Além disso, regiões localizadas na parte 

superior direita das imagens, representando a proximidade da parede posterolateral, apresentam valores 

menos intensos de vorticidade. Na inclinação de +5o, as regiões de máxima vorticidade tendem a um 

padrão de centralização, afastando-se da parede anterior. Nessa angulação, valores de vorticidade de 9 

a 10 s-1 ocupam uma faixa na região direita da imagem, ao longo da extensão da parede posterolateral, 

desde a raiz de aorta até o segmento médio ascendente (Figura 65).  
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Figura 65. Campo de vorticidade e inclinação do orifício efetivo, 2,6 l/min. Campo de vorticidade no 

plano central, para a vazão de 2,6 l/min, número de Reynolds 630. Magnitude do campo de vorticidade 

em s-1. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

 

6.4.2 Vazão 3,3 l/min 

6.4.2.1 Campo de velocidade  
O número de Reynolds de 800 é atingido com nível de vazão de 3,3 l/min. A observação dos campos de 

velocidade demonstra que, para os ângulos de -4o e -2o, o jato principal evolui com uma largura 

diminuída em comparação com a angulação de 0o. Estas últimas três posições angulares possuem uma 

magnitude de velocidade similar, com inclinação para esquerda em direção à parede anterior, porém 

com a diferença descrita na largura do jato principal. Ao passo que quando a angulação atinge valores 

positivos, uma tendência de centralização do jato principal é alcançada. Com isso, valores mais elevados 

da magnitude de velocidade surgem no interior desse jato, representado pela coloração vermelha. O 

padrão de campo de velocidade possui uma semelhança para os ângulos de +1o e +3o, ainda mantendo 

uma inclinação para a esquerda principalmente na metade superior da imagem. A inclinação de +5o 

revela uma centralização mais acentuada do jato principal e um perfil parabólico presente na faixa 

inferior da imagem, parte correspondente à raiz de aorta, logo acima do orifício efetivo. Nessa posição, 

provavelmente, o padrão de escoamento assemelha-se ao comportamento hidrodinâmico de um jato 

livre, pois a centralização do fluxo principal o afasta tanto da parede anterior como da parede 

posterolateral (Figura 66).  
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Figura 66. Campo de velocidade e inclinação do orifício efetivo, 3,3 l/min. Campo vetorial de 

velocidade no plano central, para a vazão de 3,3 l/min, número de Reynolds 800. Magnitude da 

velocidade em metros por segundo. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

6.4.2.2 Gradiente de pressão 

Para a vazão de 3,3 l/min, também foi calculado o gradiente do campo de pressão no interior do fantoma 

vascular. Na Figura 67, nota-se que, para as inclinações do orifício efetivo de -4o e -2o, uma pequena 

área de coloração vermelha está presente na região superior esquerda das imagens. Essa faixa 

corresponde a um gradiente de pressão de 8 mmHg. Para os ângulos +1o, +3o e +5o, os valores do 

gradiente de pressão ficam em torno de 4 mmHg. De modo análogo ao que ocorre para a vazão de 

2,6l/min, provavelmente esse fato é verificado devido ao efeito de jato incidente na região 

correspondente ao segmento médio ascendente da parede anterior. Nos ângulos -4o e -2o, o fluxo 

principal está direcionado para essa área. Já para as inclinações +1o, +3o e +5o, ocorre uma 

centralização do fluxo, diminuindo o efeito de jato incidente na parede anterior. 
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Figura 67. Gradiente de pressão e inclinação do orifício efetivo, 3,3 l/min. Campo do gradiente de 

pressão no plano central, para a vazão de 3,3 l/min, número de Reynolds 800. Magnitude do gradiente 

de pressão em milímetros de mercúrio. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

O Gráfico 2 relaciona o gradiente de pressão no fantoma aórtico com a inclinação do orifício efetivo. 

Valores negativos para o ângulo são responsáveis por um gradiente de pressão máximo da ordem de 8 

mmHg. Angulações com valores positivos culminam com um gradiente de pressão em torno de 4 mmHg. 

Nota-se que, entre os ângulos 0o e +1o, existe um ponto de corte que define a magnitude do gradiente de 

pressão entre o orifício efetivo e o segmento médio ascendente do modelo aórtico. 

      

 
Gráfico 2. Ângulo do orifício efetivo x gradiente de pressão, 3,3 l/min. Gradiente máximo de pressão 

em função da inclinação do orifício efetivo, para vazão de 3,3 l/min. Gradiente de pressão em milímetros 

de mercúrio.  
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6.4.2.3 Taxa de cisalhamento 

A investigação da taxa de cisalhamento demonstra que para os ângulos de -4o, -2o e 0o, a área de 

máximo cisalhamento exibe uma inclinação para a esquerda, provavelmente atingindo a parede anterior 

no seu segmento médio ascendente. Esse fato é visualizado na parte superior esquerda destas três 

imagens consecutivas. Na angulação de +1o e +3o, a região de máximo cisalhamento localiza-se na 

porção central, ocasionando um distanciamento dos altos valores das paredes do modelo aórtico. Na 

inclinação de +5o, a região de coloração vermelha ocupa a parte direita da imagem, sugerindo uma 

proximidade das altas taxas de cisalhamento à parede posterolateral do modelo vascular (Figura 68).  

 
Figura 68. Taxa de cisalhamento e inclinação do orifício efetivo, 3,3 l/min. Campo da taxa de 

cisalhamento no plano central, para a vazão de 3,3 l/min, número de Reynolds 800. Magnitude da taxa 

de cisalhamento em s-1. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

6.4.2.4 Campo de vorticidade 

Para o campo de vorticidade pode ser relatado que, nos ângulos de -4o, -2o e 0o, ocorre uma semelhança 

no padrão global, com a máxima vorticidade prevalecendo na parte esquerda da imagem, próximo à 

parede anterior do modelo. Na inclinação de +1o e +3o, a máxima vorticidade ainda se mantém a 

esquerda, porém, alcança uma faixa do segmento médio ascendente mais baixa do que as angulações 

anteriores. No ângulo de +5o, percebe-se uma tendência de centralização da área de coloração 

vermelha, no entanto, ela se mantém próxima à parede anterior, por ainda ocupar a parte esquerda da 

imagem. Comparando essa última posição de angulação com o padrão de vorticidade para a vazão de 

2,6 l/min, tanto a faixa de coloração vermelha quanto a de coloração amarela ocupam uma área 

longitudinal de menor extensão, não atingindo a porção superior das imagens (Figura 69).  
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Figura 69. Campo de vorticidade e inclinação do orifício efetivo, 3,3 l/min. Campo de vorticidade no 

plano central, para a vazão de 3,3 l/min, número de Reynolds 800. Magnitude do campo de vorticidade 

em s-1. Inclinação do orifício efetivo: -4o, -2o, 0o, +1o, +3o e +5o. 

 

7 Discussão 
A otimização do implante valvar, além da orientação e posicionamento da prótese, de acordo com os 

padrões de fluxo nativo do paciente, pode ser o modo de assegurar uma melhor performance após a 

cirurgia de troca valvar aórtica ou implante percutâneo (107,108). A geração de um fluxo sanguíneo com 

padrão hemodinâmico mais próximo ao fisiológico poderá ter um impacto benéfico na sobrevida do 

paciente (109,110). 

 

Com a análise qualitativa e descrição detalhada das variáveis campo de velocidade, taxa de 

cisalhamento e campo de vorticidade, para cada um dos planos analisados, é evidente o caráter 

tridimensional do escoamento no interior do modelo aórtico. Esses dados realçam as limitações dos 

estudos in vitro que representaram a raiz de aorta e porção ascendente com a utilização de modelos 

circulares e axissimétrico (3,4). Os resultados apresentados chamam a atenção para a assimetria no 

fluxo simulado através de um modelo vascular que preserva uma anatomia específica.  

 

O estudo da inclinação do orifício efetivo demonstrou que, para os dois níveis de vazão estudados, os 

ângulos com valores negativos (-4o e -2o) orientam o fluxo principal em direção à parede anterior do 

modelo aórtico. Esse posicionamento aproxima as altas taxas de cisalhamento a essa região, além de 

gerar os maiores gradientes de pressão. Por outro lado, os ângulos positivos (+3o e +5o) tendem a 

centralizar o fluxo. Esses ângulos ocasionam uma centralização dos altos valores de cisalhamento e um 
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leve direcionamento à parede posterolateral. Os ângulos positivos estão relacionados com os menores 

gradientes de pressão. A seguir, a seção “Discussão” será detalhada em tópicos.  

 

7.1 Cisalhamento x posição axial x ângulo do orifício 

efetivo 

 

Groves e col. estudaram variações no posicionamento axial de uma prótese percutânea em um modelo 

in vitro. As posições avaliadas foram 5, 10, 15 e 20 mm abaixo do local correspondente ao ânulo aórtico. 

Para o menor valor de vazão, 2 l/min, a distribuição da tensão cisalhante se manteve baixa e simétrica 

ao longo da circunferência do modelo aórtico, com exceção do posicionamento de 10 mm. Para o maior 

valor de vazão, 4 l/min, apenas o posicionamento 5 mm resultou em tensões cisalhantes baixas e com 

distribuição simétrica. Para essa vazão, os demais valores de posição ocasionaram um fluxo instável e 

com distribuição assimétrica do cisalhamento. À medida que a distância do ânulo aórtico aumentava, 

ocorria também um incremento no valor da magnitude das tensões cisalhantes (3). 

  

Em nosso modelo experimental, não foi realizada a variação da posição axial do orifício efetivo em 

relação ao ânulo aórtico. Este se manteve a menos de 5 mm de distância do plano correspondente ao 

ânulo. Porém, como nosso modelo de silicone preservou a anatomia tridimensional da aorta de um 

paciente, os resultados diferiram entre os planos avaliados, não sendo axissimétrico como o estudo de 

Groves e col e ressaltando o caráter tridimensional do fluxo no interior do fantoma aórtico (3). Medições 

in vivo, com a velocimetria 4D flow, enfatizam o padrão tridimensional do fluxo sanguíneo em aorta 

ascendente de pacientes submetidos a troca valvar aórtica e implante percutâneo (5).  

 

Para a vazão de 2,6 l/min, a taxa de cisalhamento se mantém baixa nos planos ventral 8 mm e ventral 

4 mm. Essa grandeza começa a apresentar altos valores no plano central. Consecutivamente, para o 

plano dorsal 4 mm e dorsal 8 mm, a região de alto cisalhamento apresenta um alargamento central ao 

longo de toda sua extensão. Para essa vazão, desde o plano ventral 4 mm, o cisalhamento apresenta 

uma inclinação em direção a parede anterior do fantoma aórtico.  

 

Para a vazão de 4 l/min, uma região incipiente de alta taxa de cisalhamento já pode ser percebida no 

plano ventral 8 mm, segmento médio ascendente, e praticamente na região central do modelo. No plano 

ventral 4 mm, altas taxas de cisalhamento ocupam os dois terços superiores do modelo. Do plano 

central em diante, toda a extensão do fantoma é ocupada por altas taxas de cisalhamento, com um leve 

direcionamento para a parede anterior, ocupando uma maior área quando as medições se aproximam do 

plano dorsal 8 mm.  
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No que se refere a alteração da inclinação do orifício efetivo, tivemos resultados para as vazões de 2,6 e 

3,3 litros por minuto. Para a vazão mais baixa, os valores de cisalhamento não são expressivos para os 

ângulos de -4o e -2o. Para a inclinação 0o e +1o, altos valores de cisalhamento ocupam toda a extensão 

do modelo, com tendência de aproximação à parede anterior. Já para o ângulo +3o, ocorre um 

movimento de centralização e distribuição mais uniforme da taxa de cisalhamento. A angulação +5o 

aproxima as maiores magnitudes do cisalhamento à parede posterolateral.  

 

Para a vazão de 3,3 l/min, altas taxas de cisalhamento já são vistas em todos os valores de inclinação. A 

partir do ângulo +1o, nota-se uma tendência de centralização, atingindo uma distribuição uniforme no 

ângulo +3o. Ao ser implementado o nível mais alto de vazão, a angulação +5o também aproxima altos 

valores de cisalhamento à parede posterolateral, porém de um modo mais intenso do que a vazão de 2,6 

l/min.  

 

Groves e col. e Wilton e col. levaram em consideração as hipóteses de que altos valores de tensão 

cisalhante, além de distribuição assimétrica, estariam relacionados à dilatação aórtica e chances 

aumentadas de ruptura e dissecção (3,134). Ao levar em conta essas teorias, a princípio, seria 

necessário a otimização de uma posição axial e uma inclinação do orifício efetivo que reproduzam uma 

distribuição simétrica da tensão cisalhante, além das menores magnitudes possíveis. Nesse contexto, 

um posicionamento axial com menos de 5 mm do ânulo e com inclinação de +3o seriam os valores 

recomendados. Groves e col. ainda reiteram que valores elevados de cisalhamento, a jusante da prótese 

valvar, poderiam contribuir para uma diminuição de sua durabilidade, em virtude de um maior estresse 

mecânico (3). Outro fenômeno observado, tanto para a posição axial quanto para a inclinação do orifício 

efetivo, foi a maior suscetibilidade da distribuição das tensões cisalhantes em relação à vazão de fluxo. 

Quanto maior o nível de vazão, mais assimétrica será a distribuição dessa grandeza, mesmo para 

pequenas alterações no posicionamento axial e na angulação do orifício efetivo.  

 

7.2 Cisalhamento x excentricidade x ângulo do orifício 
efetivo 

  

Gunning e col. realizaram um experimento in vitro para investigar as consequências do implante 

percutâneo excêntrico e sua relação com o fluxo turbulento e com a elevação das tensões cisalhantes, 

além de hemólise devido ao estresse mecânico causado pelas alterações de fluxo. Como descrito na 

seção "Revisão da literatura", o implante circular foi reproduzido por um modelo de ânulo com diâmetro 

interno de 22 mm. Já para o implante excêntrico, o modelo de ânulo media em seu menor diâmetro 18,7 

mm, e em seu maior diâmetro 25,8 mm, gerando um índice de excentricidade de 28%. Essa montagem 
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experimental diferiu de nosso fantoma aórtico, pois Gunning e col. utilizaram um modelo axissimétrico, 

sem levar em consideração as características geométricas da anatomia de um paciente específico (4).  

 

Os resultados apresentados revelaram que a geometria excêntrica culminou com formação assimétrica 

do jato sistólico, elevação das tensões cisalhantes e aumento da intensidade de turbulência, a jusante da 

prótese valvar. Tal fato não foi reproduzido para o implante circular. O gradiente transvalvar e a área do 

orifício efetivo são variáveis comumente utilizadas para a avaliação da performance protética. No 

entanto, é percebido que estas grandezas são limitadas quando se objetiva uma análise detalhada do 

padrão do escoamento, além da quantificação do estresse mecânico envolvido em cada estado 

hemodinâmico (4).   

 

Gunning e col. observaram que embora a máxima velocidade de fluxo fosse inferior para o implante 

excêntrico, essa geometria estabeleceu tensões cisalhantes elevadas na região correspondente à borda 

dos folhetos protéticos. Nessa localização também foram encontrados os maiores valores para a 

intensidade de turbulência, o que não ocorreu no implante circular. As vazões de 2,5 e 5,0 l/min foram 

implementadas. Para a maior vazão, o implante excêntrico provoca um desvio lateral das regiões de alta 

tensão cisalhante, inclinando-as em direção às paredes do modelo aórtico (Figura 70) (4). 

  

 

 
Figura 70. Tensão cisalhante no implante excêntrico. Simulação in vitro, com os resultados da tensão 

cisalhante no implante percutâneo circular e excêntrico, para as vazões de 2,5 e 5,0 l/min. Adaptado de 

Gunning e col. (4). 

 

Em nosso experimento, a vazão de 5,3 l/min apresenta altas taxas de cisalhamento na localização 

correspondente à porção médio ascendente da parede anterior, desde o plano ventral 4 mm até o plano 

dorsal 8 mm. No estudo dos ângulos de inclinação do orifício efetivo, o maior nível de vazão estudado, 

3,3 l/min, evidenciou uma alteração nas regiões de cisalhamento elevado. Os ângulos -4o, -2o 

aproximavam altas taxas cisalhante à parede anterior, já as inclinações +3o e +5o transladavam essas 

áreas para a vizinhança da parede posterolateral. A assimetria de distribuição da taxa de cisalhamento, 
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dependente da inclinação do orifício efetivo, condiz com o que foi exposto para o implante excêntrico. 

Condições geométricas iniciais na região de entrada do fluxo principal possivelmente irão resultar em 

sensíveis modificações no padrão do escoamento a jusante. Assim, as características anatômicas da 

raiz de aorta, juntamente com a válvula protética, poderão ter inferência significativa no fluxo sanguíneo 

em segmento ascendente.  

 

7.3 Cisalhamento x aortopatia 

 

Trauzeddel e col. avaliaram as características do fluxo sanguíneo em aorta ascendente de pacientes 

após a TAVI, comparando-o com pacientes submetidos à cirurgia de troca valvar aórtica e controles 

saudáveis. Para este propósito foi utilizada a técnica 4D flow, que permitiu a identificação de padrões de 

fluxo helicoidal e a formação de vórtices, bem como a quantificação das velocidades e tensões de 

cisalhamento na raiz de aorta e porção médio ascendente (5). 

 

Tanto a TAVI, quanto a prótese convencional, revelaram distribuição assimétrica da velocidade de fluxo 

em aorta ascendente em relação aos pacientes-controle. Estes últimos exibiam um fluxo central 

fisiológico. O fluxo assimétrico é associado com elevações regionais da tensão cisalhante (6,61,64). 

Esse fenômeno pode contribuir para o aumento no diâmetro aórtico e formação de aneurisma (5,6). 

 

No trabalho de Trauzeddel e col. ficou claro que a TAVI e a cirurgia convencional resultaram em valores 

máximos de tensão cisalhante na parede anterior direita e valores mínimos na parede posterior 

esquerda. Já os pacientes-controle possuíam um fluxo fisiológico central, promovendo uma distribuição 

simétrica da tensão de cisalhamento ao longo de toda circunferência aórtica (5). 

 

Em nosso modelo in vitro, para as vazões de 2,6 e 3,3 l/min, as inclinações do orifício efetivo de -4o, -2o e 

0o direcionavam o fluxo principal no sentido da parede anterior. Desse modo, esses valores de ângulos 

promoveram um alto cisalhamento no segmento médio ascendente da parede anterior. O ângulo +1o 

inicia a tendência de centralização do fluxo. Este fenômeno progride paulatinamente com os ângulos +3o 

e +5o. A modificação da inclinação do orifício efetivo centraliza o fluxo no interior do modelo aórtico, 

afastando as altas taxas cisalhantes da parede anterior. Tanto para a vazão de 2,6 l/min, quanto para 3,3 

l/min, com ângulo em +3o foi possível a manutenção dos altos valores de taxa de cisalhamento na região 

central do modelo aórtico. Para ângulo +5o, a região de máximo cisalhamento esteve em maior 

proximidade com a parede posterolateral para a vazão de 3,3 l/min, do que para 2,6 l/min. 

 

A distribuição das máximas tensões cisalhantes na parede aórtica anterior, dos pacientes submetidos à 

TAVI e à cirurgia convencional, coincide com os resultados da simulação in vitro para os ângulos -4o, -2o 
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e 0o. No modelo experimental, foi possível modificar esse padrão do escoamento ao realizar uma 

centralização do fluxo, o que gera uma diminuição da ação cisalhante na parede anterior com as 

inclinações +3o e +5o. Para o ângulo +3o, os valores de cisalhamento máximo se mantiveram na linha de 

centro do fantoma aórtico. Já para o ângulo +5o, eles se aproximaram da parede posterolateral. Baseado 

nesse fato, faz-se a hipótese que novos projetos de próteses valvares, com liberdade de inclinação do 

orifício efetivo, poderiam contribuir para geração de um fluxo centralizado em aorta ascendente, 

mimetizando um padrão hemodinâmico fisiológico.    

  

Considerando a dilatação pós-estenótica, que apresenta uma maior prevalência em parede anterior, 

seria razoável a suposição de que uma diminuição das tensões cisalhantes nessa região poderia trazer 

algum benefício no processo de remodelamento aórtico. A centralização das altas tensões de 

cisalhamento, ou mesmo seu redirecionamento para a parede posterior, provocaria um alívio do estresse 

mecânico no endotélio da região anterior. Na avaliação das estruturas anatômicas presentes ao redor da 

aorta, é importante frisar que a parede anterior está livre em seu segmento ascendente. Por outro lado, a 

parede posterior encontra-se em íntimo contato com o tronco direito da artéria pulmonar. Levando em 

conta a dilatação aórtica, esta relação anatômica permite a formulação da hipótese do possível benefício 

ao ter um maior estresse mecânico no centro da aorta, ou mesmo dirigido para a parede posterior, 

poupando-se assim a parede livre da região anterior. No processo de inclinação do fluxo em direção à 

parede posterior, as consequências no remodelamento aórtico, e até mesmo na hemodinâmica da artéria 

pulmonar, ainda devem ser estudadas.  

 

7.4 Estenose aórtica x ângulo do orifício efetivo 

 

Alguns autores acreditam na relação causal entre as alterações no fluxo sanguíneo e a dilatação pós-

estenótica, levando em consideração o estresse mecânico crônico incidente na parede vascular (78). 

Portadores de estenose aórtica apresentam tensão cisalhante aumentada ao nível da junção sinotubular 

e segmento médio de aorta ascendente. Esse fato foi observado em vários estágios da doença, 

sustentando a teoria de alteração precoce do fluxo, mesmo na ausência de obstruções significativas. Na 

estenose aórtica, a quantificação da tensão de cisalhamento pode acrescentar informações valiosas 

sobre o desenvolvimento da dilatação pós-estenótica (79).    

 

Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. avaliaram pacientes portadores de estenose aórtica utilizando 

imagens de 4D flow, caracterizando o padrão de fluxo pós-estenótico. Na estenose aórtica há uma alta 

prevalência de padrão de fluxo anormal, no que diz respeito a formações helicoidais, vórtices e 

excentricidade do fluxo principal. Os autores identificaram que, em todos os estágios da estenose 

aórtica, a tensão de cisalhamento estava elevada e distribuída de forma assimétrica no segmento 
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ascendente. Esses achados sugerem que o risco associado ao comportamento mecanobiológico da 

dilatação pós-estenótica já está presente desde estágios iniciais da estenose aórtica (Figura 71) (77). 

 

 

 
Figura 71. Fluxo assimétrico na estenose aórtica. Avaliação qualitativa da assimetria de fluxo 

sanguíneo em diversos estágios da estenose aórtica. Corte transverso em altura do segmento médio 

ascendente para os indivíduos saudáveis e portadores de estenose aórtica em estágios leve, moderado 

e grave. AS, estenose aórtica. S2, segmento aórtico médio ascendente. A, parede aórtica anterior. P, 

posterior. R, direita. L, esquerda. Adaptado de Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. (77).  

 

Correlacionando nossos resultados com a análise feita por von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col., para o 

segmento aórtico médio ascendente (S2 na Figura 71), é visto que os estágios de estenose aórtica leve, 

moderado e grave se relacionam com as angulações -4o, -2o e 0o (77). Nessas inclinações, obtêm-se um 

fluxo assimétrico e direcionado para a faixa anterior da parede aórtica. Por outro lado, os pacientes-

controle apresentam um fluxo homogêneo, central e distribuído de forma simétrica no lúmen vascular. 

Este último padrão aproxima-se do que foi constatado na simulação in vitro quando ocorreu a 

centralização do fluxo, sendo iniciada com o ângulo +3o e intensificada para o ângulo +5o. Para estes 

dois últimos valores de inclinação, a característica de distribuição simétrica do fluxo no interior do 

fantoma aórtico ocorreu tanto para a vazão de 2,6 l/min, quanto para 3,3 l/min.  

 

7.5 Eficiência energética  
 

Barker e col. implementaram a velocimetria por ressonância magnética para quantificar a perda de 

energia utilizando a relação entre o campo tridimensional de velocidade em aorta ascendente e a 

dissipação de energia. Os autores sugerem que a mensuração da perda de energia viscosa pode 

estimar diferenças na eficiência energética do fluxo sanguíneo em portadores de doença valvar aórtica. 

Nessa análise, foi constatada uma perda energética aumentada nos pacientes da coorte selecionada, 

ocasionando uma maior carga de trabalho ao ventrículo esquerdo. Essa afirmação baseia-se no fato que 

o ventrículo esquerdo necessita superar a ineficiência energética de transporte de sangue, inerente a um 

fluxo aórtico anormal (7). Além desses resultados, a Figura 72 evidencia um fluxo homogêneo e 



110 
 

centralizado para os pacientes-controle. Em nossa bancada experimental, esse padrão foi reproduzido 

com a inclinação do orifício efetivo para o ângulo +5o no modelo in vitro, para a vazão de 2,6 e 3,3 litros 

por minuto. Nos portadores de estenose aórtica, é gerado um escoamento excêntrico (seta preta) e com 

jato incidente em parede anterior (seta branca), correlacionado com os ângulos -4o, -2o e 0o. Para esses 

ângulos, o padrão excêntrico de fluxo ocorre tanto para a vazão de 2,6 l/min quanto para 3,3 l/min.  

 
Figura 72. Perda energética na estenose aórtica. Ressonância magnética sensível ao fluxo em corte 

oblíquo anterior esquerdo para indivíduo saudável (superior) e portador de estenose aórtica grave 

(inferior). A linha tracejada delimita a aorta ascendente. As imagens da esquerda representam o mapa 

da magnitude da velocidade, evidenciando o fluxo assimétrico (seta preta) e o efeito de jato incidente 

(seta branca) na parede anterior do paciente portador de estenose aórtica. As figuras da direita 

caracterizam a perda energética. Adaptado de Barker e col. (7). 

 

7.6 Cirurgia convencional x ângulo do orifício efetivo 

 

Os fatores que governam o remodelamento aórtico, após a cirurgia de troca valvar, ainda são 

desconhecidos. Uma interação de variáveis e um caráter multifatorial irão resultar em progressão, 

estagnação ou regressão da dilatação da aorta. Existem hipóteses que sugerem os seguintes elementos 

como definidores do remodelamento aórtico: predisposição genética, morfologia da parede da aorta, 

perfil de risco aterosclerótico e a natureza da lesão valvar original (90–92). As características anatômicas 

na aorta ascendente favorecem um padrão de fluxo dinâmico, com modificações frequentes na 

magnitude e direção das tensões cisalhantes durante o ciclo cardíaco. Níveis elevados da tensão de 
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cisalhamento em locais de fluxo incidente configuram uma das causas de degradação da parede aórtica, 

culminando com um risco aumentado para o desenvolvimento de formações aneurismáticas e dilatação 

vascular (66,93). 

 

 

Von Knobelsdorff-Brenkenhoff e col. utilizaram a técnica 4D flow para avaliação de fluxo em pacientes 

submetidos À troca valvar aórtica convencional. Os critérios de seleção incluíram diversos tipos de 

próteses, além de controles saudáveis. Os autores descreveram as características de fluxo em aorta 

ascendente após troca valvar. Nos pacientes portadores de biopróteses, foi identificado que o fluxo 

sanguíneo apresenta um forte desvio em relação à linha de centro da aorta. Esse fato culmina com uma 

distribuição assimétrica da tensão de cisalhamento. O segmento anterior direito da porção médio 

ascendente apresentou os maiores valores de cisalhamento, com diferenças significativas em relação 

aos pacientes-controle e portadores de autoenxerto (97). Novamente, em comparação com os dados 

obtidos in vitro, a distribuição das forças cisalhantes com predominância em parede anterior se relaciona 

com as inclinações do orifício efetivo para os ângulos de -4o, -2o e 0o. Para as vazões de 2,6 e 3,3 l/min, 

o ângulo +3o resulta em uma centralização dos altos valores de taxa de cisalhamento. Já a inclinação 

+5o aproxima esses valores da parede posterolateral do fantoma aórtico.  

 

 

7.7 Turbulência x ângulo do orifício efetivo 

 

Kvitting e col. utilizaram a técnica 4D flow para avaliar o campo tridimensional de velocidade, a extensão 

e o nível da intensidade de turbulência em diferentes modelos de próteses valvares. Os testes foram 

implementados em uma amostra das próteses mais frequentemente utilizadas, sob condição de fluxo 

contínuo, em um modelo in vitro (119). Regiões com energia cinética turbulenta elevada foram 

constatadas a jusante dos quatro modelos de próteses que foram examinados. Diferenças significativas 

na distribuição de fluxo são apresentadas na Figura 73. 
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Figura 73. Energia cinética turbulenta. Energia cinética turbulenta para quatro modelos de próteses 

valvares. As linhas de corrente do fluxo evidenciam o padrão do escoamento. (a) Bjork-Shiley Monostrut 

(Pfizer, EUA). (b) St. Jude Medical Standard (St. Jude Medical, Canadá). (c) Medtronic Mosaic 

(Medtronic, EUA). (d) Medtronic Freestyle (Medtronic, EUA). Adaptado de Kvitting e col. (119). 

 

No modelo experimental, com fluxo contínuo, Kvitting e col. evidenciaram que valores elevados de 

energia cinética turbulenta estavam presentes onde havia desaceleração de jato e separação do 

escoamento. Em nosso estudo, esse comportamento hidrodinâmico prevalecia quando o ângulo de 

inclinação do orifício efetivo apresentava os valores de -4o, -2o e 0o. Para as vazões de 2,6 e 3,3 l/min, as 

angulações +3o e +5o apresentaram menor padrão de desaceleração de jato, uma vez que produziram 

uma centralização do fluxo principal, afastando-o da região correspondente à parede anterior. A 

modificação dos ângulos para valores positivos diminuiu o efeito de jato incidente na parede anterior do 

fantoma aórtico. Apesar de uma grande quantidade de estudos publicados em relação ao presente tema, 

ainda permanecem questionamentos sobre os efeitos da orientação da prótese na energia cinética 

turbulenta em pacientes submetidos à cirurgia de troca valvar aórtica. A caracterização do padrão de 

fluxo para cada modelo de prótese e posicionamento do implante, levando em consideração a inclinação 

do orifício efetivo, poderá promover melhorias adicionais na fabricação de novos tipos de válvulas, e no 

planejamento cirúrgico, além de contribuir para a  individualização da prótese de cada paciente (119). 
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7.8 Gradiente de pressão 

Na prática clínica, a velocidade de fluxo transprotético é estimada com a utilização da fluxometria com 

Doppler contínuo. O valor da velocidade é inserido na equação de Bernoulli simplificada para calcular o 

gradiente de pressão. Para um valor fixo de volume sistólico, quanto menor a área do orifício efetivo 

maior a velocidade de fluxo e, consequentemente, maior o gradiente de pressão (102,130). No entanto, 

mantendo-se a área do orifício efetivo fixa, o gradiente transvalvar pode variar conforme a inclinação do 

orifício efetivo. Angulações que direcionam o fluxo principal para a parede aórtica resultarão em um 

efeito de jato incidente, com um aumento do gradiente de pressão. Por outro lado, ao manter o fluxo 

principal no centro do vaso, afastando-o do endotélio vascular, o efeito de jato incidente será menor, 

diminuindo o gradiente de pressão.  

 

Por meio da medição do campo vetorial de velocidade, foi possível realizar o cálculo do campo de 

pressão para as vazões de 2,6 e 3,3 litros por minuto. Em ambos os níveis de vazão estudados, as 

inclinações do orifício efetivo com valores negativos (-4o e -2o) geraram os maiores gradientes de 

pressão. Para a vazão de 2,6 l/min, o máximo gradiente de pressão foi de 11 mmHg. A vazão de 3,3 

l/min gerou um gradiente de pressão de 8 mmHg. As inclinações positivas (+3o e +5o) culminaram com 

um gradiente de pressão máximo em torno de 4 mmHg para ambas as vazões. Vale ressaltar que esses 

valores podem representar um acréscimo ao gradiente transprotético máximo, dependendo do ângulo de 

inclinação da prótese e, consequentemente, do orifício efetivo.  

 

A variação do gradiente de pressão, provavelmente, ocorreu devido ao efeito de jato incidente na parede 

do fantoma vascular. Nos ângulos negativos, o fluxo estava direcionado à parede anterior do modelo 

aórtico, com um maior efeito de jato incidente. As inclinações positivas centralizaram o jato principal, 

afastando-o da parede anterior, diminuindo o efeito de jato incidente. Como já mencionado, esses 

resultados in vitro podem sugerir a hipótese da influência da inclinação da prótese no gradiente de 

pressão in vivo, medido pela fluxometria com Doppler contínuo em pacientes submetidos ao implante 

percutâneo.  

 

O fato do menor nível de vazão ter gerado um pico de gradiente de pressão mais elevado que a maior 

vazão (11 x 8 mmHg) pode ser explicado pela centralização do fluxo. Para uma mesma angulação do 

orifício efetivo, foi constatado uma leve tendência de centralização do jato principal com maiores níveis 

de vazão. Novamente, ao centralizar o escoamento principal, o efeito de jato incidente na parede anterior 

diminui, diminuindo assim o gradiente de pressão máximo.     
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8 Limitações  
 

8.1 Análise de um caso 

O presente trabalho foi realizado com recursos financeiros do Laboratório de Engenharia de Fluidos, 

pertencente à Pontifícia Universidade Católica do Rio de Janeiro. O orçamento destinado a este estudo 

permitiu a simulação de apenas um caso de implante valvar percutâneo, o que limita a interpretação dos 

achados à presente anatomia. Porém, a simulação representou uma anatomia real tridimensional, e não 

um modelo circular axissimétrico como realizado nos trabalhos anteriores (3,4). Desse modo, acredita-se 

que houve um avanço na compreensão da influência das estruturas anatômicas no fluxo tridimensional 

gerado no interior do modelo aórtico. Situações extremas, tais como dilatações aneurismáticas 

importantes, provavelmente apresentariam padrões de fluxo distintos. Apesar da realização de apenas 

um caso, o trabalho atual sugere um protocolo para a investigação in vitro do fluxo aórtico, com os 

equipamentos disponíveis nas instituições envolvidas no projeto.  

 

8.2 Estudo do terço inicial da sístole 

Como descrito na seção “Vazões implementadas”, apenas o terço inicial da sístole ventricular foi 

representado, em detrimento de todo ciclo cardíaco. Porém, é sabido que durante a sístole ocorre a 

maior prevalência de altos valores de cisalhamento na aorta ascendente. Além disso, como nesse 

período ocorre uma rápida variação dos valores de velocidade, consequentemente uma rápida oscilação 

nos valores da tensão cisalhante ocorrerá nessa região (102). A análise desse fenômeno foi um dos 

objetivos do presente estudo.  

 

8.3 Máxima vazão obtida 

A vazão máxima implementada foi de 5,3 l/min, resultado em um número de Reynolds de 1285. O estudo 

de vazões mais altas, alcançando números de Reynolds maiores (até 1500), foi planejado. No entanto, à 

medida que o nível de vazão ultrapassava 5,3 l/min, uma quantidade expressiva de ar adentrava o 

circuito hidráulico. Provavelmente, isso ocorreu devido a vedações não competentes no interior da 

bomba de cavidade progressiva. Com um alto nível de vazão, áreas de baixa pressão eram geradas no 

interior da bomba, ocorrendo a sucção de ar do exterior. Quando as bolhas de ar entravam no circuito 

hidráulico, elas eram carreadas até a região correspondente ao seio de Valsalva. Ali presente, as bolhas 

modificavam completamente o fluxo no interior do modelo, devido a sua proximidade da região do fluxo 

principal. Sendo assim, durante todo o processo de aquisição das imagens, inspeções regulares eram 

realizadas para afastar a possibilidade de bolhas de ar estarem presentes no seio de Valsalva, 

provocando alterações no padrão de fluxo. No entanto, acredita-se que o presente escoamento se torna 
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turbulento com número de Reynolds acima de 600, uma vez que a conformação do fluxo principal no 

interior do fantoma aórtico se assemelha ao comportamento hidrodinâmico de um jato livre. Essa 

limitação pode ser minimizada pelo fato do padrão de fluxo não ser significativamente alterado após 

alcançar o regime turbulento, o que ocorreu com a vazão de 2,6 l/min.  

 

8.4 Imagem pré-operatória 

O estudo das alterações de fluxo é uma tentativa de avaliar diversas condições hemodinâmicas que 

podem estar presentes após um implante percutâneo. Porém, para a construção do modelo 3D foram 

utilizadas imagens de angiotomografia da aorta pré-procedimento. Isso ocorreu devido à necessidade de 

uma imagem do seio de Valsalva e ânulo aórtico com a menor quantidade de artefatos que fosse 

possível. A estrutura metálica, presente nas próteses percutâneas, produzem uma quantidade 

significativa de artefatos na região do ânulo aórtico. Com o objetivo de representar uma característica 

hemodinâmica do paciente, um ecocardiograma transtorácico foi realizado no pós-operatório. A 

fluxometria Doppler forneceu informações sobre a área do orifício efetivo após o implante (1,5 cm2). Esse 

valor foi adotado para construção do bocal de entrada no fantoma aórtico. Novos aparelhos de 

tomografia computadorizada, mais modernos que o utilizado, possuem funções para atenuar a 

quantidade de artefatos presentes na imagem. Porém, para o presente estudo, não havia disponibilidade 

de tais aparelhos.  

 

 

8.5 Prótese representada por um bocal 
Na presente simulação, a prótese percutânea não foi utilizada como parte integrante da seção de testes. 

Como alternativa, um orifício fixo com a área de 1,5 cm2 representou a prótese em seu estado de total 

abertura. Para que a prótese percutânea fosse interposta na região correspondente ao ânulo aórtico do 

modelo de silicone, outra montagem experimental deveria ser realizada. Considerando o fato da prótese 

não ser transparente, a técnica PIV ótica que foi utilizada teria uma capacidade restrita para a realização 

de medições próximas ao ânulo. O perfil lateral da prótese, constituído de material opaco, não permitiria 

a análise de fluxo na região compreendida no interior desses limites. Outro fator limitante na utilização de 

uma prótese real é o alto custo desse material praticado atualmente pelo mercado médico brasileiro. 

Acredita-se que a grande vantagem da presença de uma válvula no interior do fantoma seria o estudo do 

período diastólico. Nessa fase do ciclo cardíaco, o orifício valvar se fecha e o fluxo é direcionado para as 

artérias coronárias, podendo ocorrer regurgitações periprotéticas. Porém, esta análise foge do escopo do 

presente estudo, que objetivou o estudo do terço inicial da sístole ventricular, período de mudanças 

significativas no estresse de cisalhamento (102). 
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8.6 Velocimetria bidimensional 
Atualmente, sabe-se que o fluxo sanguíneo em aorta ascendente possui uma estrutura tridimensional. 

Vórtices e formações de fluxo helicoidal estão presentes após a troca valvar aórtica, seja ela 

convencional ou percutânea (5). Os equipamentos utilizados para implementação da velocimetria PIV 

forneceram um campo vetorial de velocidade bidimensional em um plano com espessura de, 

aproximadamente, 0,5 milímetros. Portanto, trata-se de uma abordagem bidimensional de um fluxo, 

sabidamente, tridimensional. Com o intuito de minimizar os efeitos dessa limitação, as medições 

bidimensionais foram repetidas para cinco diferentes planos. O plano central contemplava o fluxo 

principal ao passar pela linha de centro do orifício efetivo. Além desse, mais quatro planos de medição 

foram realizados, dois em direção dorsal e dois em sentido ventral.  

 

8.7 Fluxo contínuo 

O fluxo sanguíneo possui uma natureza pulsátil, portanto transiente, variando ao longo do tempo. Na 

região aórtica representada, a velocidade varia desde valores negativos a um pico máximo de velocidade 

(102). Um segmento desse fluxo pulsátil, mais precisamente o terço inicial da sístole ventricular, foi 

representado por seis diferentes níveis de vazão fornecidos por uma bomba hidráulica. Portanto, um 

segmento de um fluxo pulsátil foi representado por vários níveis de um fluxo contínuo. Com essa 

abordagem, é possível que algumas estruturas, tais como pequenos vórtices ao longo do fluxo principal, 

não tenham sido caracterizadas. No entanto, é importante lembrar que em diversas áreas de estudo da 

hidrodinâmica essa simplificação é realizada. Na ciência cardiovascular, também é comum a modelagem 

dos vários estágios de um fluxo pulsátil, por vazões crescentes de um escoamento contínuo (113,119). 

 

8.8 Fantoma aórtico semirrígido 

 

O fantoma aórtico é um modelo semirrígido e sua distensibilidade não corresponde à real complacência 

da aorta do paciente selecionado. O modelo em silicone é notavelmente mais rígido que uma aorta 

humana. Porém, tal limitação é minimizada por dois aspectos. Primeiramente, somente a sístole 

ventricular foi representada. A distensibilidade aórtica é particularmente importante durante a fase 

diastólica, influenciando de forma significativa o fluxo na região estudada. No momento em que a válvula 

aórtica se fecha, o retorno da parede da aorta à sua posição de repouso impulsiona o fluxo sanguíneo 

em direção anterógrada e retrógrada. O fluxo retrógrado é responsável pela perfusão das artérias 

coronárias (102). Em segundo lugar, o caso estudado representa um paciente idoso portador de 

estenose aórtica por processo degenerativo. Nesse cenário, é sabido que a complacência aórtica é 

diminuída por processos de calcificação e enrijecimento vascular (5). Caso a complacência aórtica fosse 

levada em consideração, as condições de contorno que definem os limites por onde o fluxo ocorre iriam 
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variar consideravelmente. Esse fato resultaria na necessidade de alteração da área de processamento 

de imagem para cada estado hemodinâmico representado, uma vez que em cada instante do ciclo 

cardíaco as paredes do fantoma aórtico estariam em uma posição distinta.  

 

8.9 Meia-Vida do fantoma aórtico  
 

Como mencionado anteriormente, as propriedades óticas do fantoma de silicone possuem especial 

importância, uma vez que as medições de fluxo foram executadas a partir da técnica ótica PIV. Ao longo 

dos experimentos, foi observado que em algumas semanas o fantoma começou a apresentar uma 

coloração amarelada. Tal fato, provavelmente, ocorreu pela ação da luz ultravioleta incidindo sobre o 

modelo de silicone. Após essa constatação, o modelo passou a ser protegido da incidência de luz 

enquanto as medições não estavam sendo realizadas. Porém, tal iniciativa não impediu que a coloração 

amarelada progredisse. A concordância do índice de refração do fluido de trabalho e do fantoma de 

silicone é crucial para a visualização das partículas dispersas no fluido (54). Portanto, à medida que a 

coloração do silicone foi sendo alterada, a qualidade das imagens adquiridas foi sendo prejudicada. 

Acredita-se que, para o presente trabalho, tal fato não ocasionou prejuízos significativos, uma vez que a 

aquisição de todas as imagens propostas foi realizada. Porém, essa informação traz consigo o requisito 

de que, uma vez o fantoma de silicone construído, as aquisições de imagem devem ser realizadas o 

mais rápido possível.  

 

9 Conclusão  
 

A análise bidimensional, nos cinco planos de medição, evidenciou o caráter tridimensional do fluxo no 

interior do fantoma vascular. O estudo das alterações de fluxo in vitro, por meio do campo de velocidade, 

taxa de cisalhamento e vorticidade, além da variação da inclinação do orifício efetivo, permitiu a 

identificação do um valor ótimo para esta inclinação. O ângulo de +3o mimetizou o fluxo fisiológico 

central, em segmento de aorta ascendente, afastando os altos valores de tensão mecânica da parede 

anterior do modelo aórtico. Neste posicionamento, os maiores níveis de taxa de cisalhamento 

mantiveram-se próximos a linha de centro do fantoma vascular.    
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10 Perspectivas futuras  
 

Vários aspectos descritos nas limitações do presente estudo indicam possibilidades de trabalhos 

futuros,que poderão contribuir para um melhor entendimento do fluxo em aorta ascendente e as 

consequências da alteração da inclinação do orifício efetivo.  

 

A construção de diversos modelos de aorta, baseado na anatomia de vários pacientes, poderá trazer 

informações sobre a assimetria de fluxo em condições geométricas distintas, dependente de parâmetros 

anatômicos. 

 

A simulação com níveis de vazão mais elevados, atingindo uma maior velocidade de escoamento, 

poderá representar um segmento mais amplo da sístole ventricular, e não apenas seu terço inicial. O 

período diastólico poderá ser estudado com a utilização de uma prótese real, acoplada ao ânulo do 

fantoma aórtico. Nessa abordagem, a canulação das artérias coronárias e a drenagem de seu fluxo para 

o circuito hidráulico deverá ser efetivada. A utilização de uma prótese real, provavelmente, trará 

informações sobre efeitos no escoamento secundário causados pela vibração dos folhetos protéticos, 

quando submetidos a altas vazões de fluxo (135). No contexto de aprimoramento das condições de fluxo 

no modelo in vitro, a implantação de um fluxo pulsátil, com diversas frequências de pulsação, poderá ser 

executada (3).    

 

Com o intuito de uma representação fidedigna das condições anatômicas dos pacientes submetidos ao 

implante percutâneo, para cada paciente, arquivos de imagem pré-procedimento podem ser comparados 

com imagens pós-procedimento. Assim, as principais modificações ocorridas na raiz de aorta após o 

implante percutâneo poderiam ser quantificadas. Nessa abordagem, para geração de imagens pós-

procedimento, um tomógrafo com ferramentas de redução de artefatos deverá ser utilizado.  

 

A utilização de um PIV ótico tridimensional irá possibilitar a aquisição do campo vetorial de velocidade 

em três dimensões, sem a necessidade de aquisição de vários planos consecutivos. Além disso, esta 

abordagem fornecerá uma maior resolução espacial na avaliação de um volume de interesse.  

 

Os dados obtidos na simulação in vitro poderão ser utilizados para correlação com os resultados gerados 

por simulações numéricas (CFD), e até mesmo por medições in vivo com a velocimetria 4D flow. Nas 

simulações numéricas, modificações na angulação do orifício efetivo também podem ser implementadas. 

Nas medições in vivo, estaremos limitados ao real ângulo de inclinação que a prótese valvar adquiriu 

após seu implante.  
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A evolução nas técnicas de construção do fantoma de silicone poderá permitir a mimetização da 

complacência aórtica. Com isso, o movimento de dilatação e contração das paredes do fantoma irá 

contribuir para a análise da interação fluido-estrutura, com uma maior aproximação da fisiologia 

cardiovascular.  

 

A utilização de materiais translúcidos, que não modifique suas propriedades óticas sob a ação da luz 

ultravioleta, possibilitará uma maior duração do fantoma vascular. Esse fato permitirá uma reutilização do 

modelo de forma extensiva, possibilitando a análise de diversas condições hidrodinâmicas ao longo do 

tempo.  

 

Em relação ao processo de liberação da válvula percutânea e seu posicionamento final no ânulo aórtico, 

isso poderá ser otimizado a partir de diversas abordagens. A evolução dos aparelhos de fluoroscopia, 

gerando imagens tridimensionais da raiz de aorta, associada ao ecocardiograma 3D, poderá auxiliar a 

orientação do implante em relação aos três eixos espaciais. Próteses percutâneas que sejam projetadas 

com a possibilidade de seu reposicionamento após a liberação poderão diminuir as chances de 

localização indevida de implantação. Mecanismos que possibilitem uma melhor navegabilidade do 

dispositivo de implante permitirão um posicionamento mais preciso no momento de liberação da válvula. 

Projeto de válvulas protéticas articuladas poderão permitir uma inclinação do orifício efetivo com o 

objetivo de centralização do fluxo principal, além da distribuição simétrica das tensões mecânicas, 

gerando padrões de fluxo sistólico mais fisiológicos. Próteses customizadas, com seu modelo baseado 

nas características anatômicas de cada paciente, abrirão espaço para o futuro de uma medicina 

personalizada, além de poder auxiliar no planejamento cirúrgico (5). Os avanços mencionados poderão 

ser de grande interesse para a ciência básica cardiovascular, para a prática clínica e para a indústria, 

especialmente em relação à fabricação de próteses valvares (119). 
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