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RESUMO

BRUGNOLO, Nicolas; DA SILVA, Rafael Firmino. SIMULACAO NUMERICA VIA ME-
TODO DOS ELEMENTOS FINITOS DE STENT-GRAFT DE NITINOL. 56 f. Trabalho
de Conclusao de Curso — Curso de Engenharia Mecéanica, Universidade Tecnoldgica Fe-
deral do Parana. Curitiba, 2017.

O presente trabalho apresenta um modelo numérico de um “Graft endovascular”. Grafts
endovasculares sao os principais dispositivos usados no tratamento de aneurismas de forma
nao-invasiva. Ainda assim, poucos estudos foram desenvolvidos buscando uma metodolo-
gia de avaliacdo dos mesmos. Uma anélise pelo Método dos Elementos Finitos (MEF) ¢é
desenvolvida para avaliar a interagao entre o Stent-Graft (SG) e a parede adrtica. Este
método é escolhido por possibilitar tal analise e avaliar a efetividade do dispositivo. Uma
pesquisa na literatura é feita para caracterizar corretamente as propriedades do material
comercial de tal stent, bem como o comportamento mecanico de ambos, SG e aorta. Da
mesma forma, sao selecionados os tipos de elementos finitos e parametros de malha apro-
priados ao modelo, com o objetivo de obter resultados precisos. Para tal desenvolvimento,
o principal desafio é selecionar corretamente as condigoes de contorno da interacao en-
tre stent e aorta. Por meio de uma deformacao radial, sao obtidos resultados de tensao
equivalente. Ao fim, é discutida a andlise de convergéncia, seguida de uma comparagao
qualitativa e quantitativa da distribuicao de tensoes com resultados encontrados na lite-
ratura, sendo entao validada a metodologia.

Palavras-chave: Stent-Graft, Nitinol, Método dos Elementos Finitos.



ABSTRACT

BRUGNOLO, Nicolas; DA SILVA, Rafael Firmino. NUMERICAL SIMULATION TH-
ROUGH FINITE ELEMENT METHOD OF A NITINOL STENT-GRAFT. 56 f. Traba-
lho de Conclusao de Curso — Curso de Engenharia Mecéanica, Universidade Tecnoldgica
Federal do Parana. Curitiba, 2017.

The present work provides a numerical model of an "endovascular Graft". Endovascular
grafts are the main devices used in the treatment of aneurysms in a non-invasive man-
ner. However, few studies have been developed seeking an evaluating methodology. A
Finite Element Method (FEM) analysis is developed to assess the interaction between
the Stent-Graft (SG) and the aortic wall. This method is chosen due to the possibility of
that analysis and because it evaluates the effectiveness of the device. A literature research
is made to correctly characterize the properties of the commercial material of such stent,
as well as the mechanical behavior of both, SG and aorta. In the same way, the finite
element types and mesh parameters are appropriately selected to the model, in order to
obtain accurate results. For this development, the main challenge is to properly select
the boundary conditions of the assembly, SG and aorta. A radial displacement is applied
aiming to obtain equivalent stress results. At last, a convergence analysis is made, fol-
lowed by a qualitative and quantitative comparison of the stress distribution based on the
literature, to finally validate the methodology.

Keywords: Stent-Graft, Nitinol, Finite Element Method.
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1 INTRODUCAO

Segundo Mannick e Whittemore (2014), um tratamento endovascular é necessario
quando o didmetro de um aneurisma é maior que 50mm. Um aneurisma, de acordo com
Rahimi (2016), é uma condi¢do quando ocorre a dilatagdo da artéria resultando num
enfraquecimento do tecido da parede adrtica devido a pressao sanguinea. Ha duas técnicas
que podem ser aplicadas com o propoésito de reduzir o risco de ruptura da parede adrtica,
sendo elas: cirurgia aberta e reparagdo endovascular de aneurisma da aorta (EVAR). O

ultimo caso é investigado no presente estudo.

O procedimento EVAR consiste no posicionamento de um refor¢o dentro do vaso
sanguineo. Tal refor¢o é chamado Stent-Graft (SG), que é um tubo composto por um
tecido e uma malha de metal tramados. Varios tipos de SGs sao desenvolvidos para
se encaixarem firmemente no tecido nao-danificado e criar um caminho para o sangue
dentro do aneurisma. O SG permite que o sangue passe sem empurrar o aneurisma aortico

abdominal (AAA), ao mesmo tempo que mantém a pressao sanguinea.

Stent-Grafts possuem didmetro entre 10 a 20% maiores que o didmetro interno
médio da aorta, conforme indica Schwarz (2012) e possuem propriedades semelhantes a
uma mola. O stent pode ser comprimido até seu didmetro minimo e entdo posicionado
na area afetada. Ao se expandir ele permanece fortemente ligado a parede aodrtica, como
mostra a Figura 1.1. Algumas literaturas abordam a interagao entre o SG e a parede adr-
tica. Ainda assim, simula¢des numéricas por MEF contribuem para o avango da tecnologia

nessa area, permitindo que diferentes formatos/geometrias e materiais sejam testados.

A modelagem de SGs é relativamente complexa, pois devem ser considerados trés

problemas principais do sistema:

(i) O SG deve suportar uma deformagao maxima de acordo com as ligas de memoria
de forma (LMF), bem como seguir uma geometria especifica que deve ser parame-

trizada, visando gerar um modelo mais simples para a analise;

(ii) As condigbes de contorno entre o SG e parede adrtica sao pouco abordadas pela
literatura, sendo que a mesma considera somente forcas radiais, desconsiderando os

carregamentos axiais no SG;

(iii) As propriedades do material tanto do SG quanto da parede aértica sdo conhecidas,
porém, a modelagem pode encontrar entraves relativos a complexidade da resolugao
do sistema, sendo necessario reduzir o grau de complexidade do material, a fim de

encontrar convergéncia nos resultados.
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Posicionamento
do Graft

Aneurisma

Graft posicionado

Figura 1.1 — Posicionamento do SG com a ajuda de um cateter.
Fonte: EAGLETON (2004)

1.1 OBJETIVOS

O presente estudo visa modelar e avaliar a interacdo entre o stent e a parede
adrtica. O Método dos Elementos Finitos (MEF) é usado para desenvolver um modelo
computacional. Para obter-se um modelo representativo, além das propriedades do ma-
terial, sao estudadas dimensoes e formatos do stent, bem como o tecido tanto da parede

aortica nao-danificada quanto da parede ja lesionada.

1.2 REVISAO DA LITERATURA

Os estudos de SGs datam dos idos de 1990, segundo Greenhalgh e The (2004),
em que foi demonstrado que o procedimento EVAR era uma pratica segura e plausivel.
No entanto, poucos estudos com relagao a simulagdo numérica de SGs foram desenvol-
vidos até os anos 2000. Segundo Jani et al. (2014), além da complexidade do assunto, o
desenvolvimento de tais dispositivos estar relacionado diretamente com o setor biomédico
privado — o qual teve grande avanco desde a década de 90, limitou a publicagao de artigos

relacionados com o nitinol e LMF na forma de livros, como mostra a Figura 1.2.

No contexto do MEF, segundo Perrin et al. (2015), somente na ultima década
foram desenvolvidos estudos em engenharia com relacao aos efeitos de longo prazo do

procedimento EVAR e SGs, como mostra o grafico mostrado na Figura 1.3.

E possivel notar um aumento significativo dos estudos no ano 2007. Neste periodo,
foram elaborados estudos por meio da dindmica dos fluidos, como Howell et al. (2007),

assim como interacoes fluido-estrutura para estimar a acao mecanica no SG, no ano inte-
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Ligas de meméria de forma — Tipos de publicagbes de Janeiro de 1990 até Setembro de 2013
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- 1,05%

Carta
Nota - 0,55%
| r061% - Editorial
- 0,30%
. Pesquisa

P de opinido

—:':’/: o Errata 923%
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Figura 1.2 — Ligas de meméria de forma — Tipos de publicagoes de Janeiro de 1990 até
Setembro de 2013.

Fonte: Jani et al. (2014)
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Figura 1.3 — Numero de documentos publicados por ano, desde 1996 até 2017 sobre SGs,
segundo a plataforma Scopus.

Fonte: Autoria prépria (2017)

rior, em destaque para Li e Kleinstreuer (2006). Ainda segundo Perrin et al. (2015), tais

estudos sao limitados por nao levarem em conta o procedimento de insercao do SG.

A partir do ano 2008, buscou-se desenvolver metodologias para a parametrizagao
de stents. Um destes estudos é abordado por Gideon et al. (2009). No artigo, sao forne-
cidas dimensoes do stent, além de informagodes com relagdo ao método mais utilizado na
simulagao de SGs. Segundo os autores, a modelagem do problema envolve a restricao de

um ponto especifico e inser¢ao de faixas de pressao isostaticas.
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Ainda em 2008, Kleinstreuer et al. (2008) realizou um comparativo de tensoes
entre combinagoes de stents dos dois materiais mais utilizados — NiTi-I e NiTi-II, com
trés materiais de grafts mais utilizados — no caso PTFE, ePTFE e PET. Com base em
deformagoes recomendadas tanto para compressao no catéter quanto ao superdimensio-
namento, foi feita a andlise da forca de oposi¢do na aorta, tensdes e distribuicoes. Os
autores discutem ainda tensoes de fadiga com resultados obtidos por experimentos, con-
cluindo que enquanto a combinagao do nitinol e PET prolonga a vida em fadiga de SGs,

a conformidade de tal conjunto é muito inferior a associagao nitinol-ePTFE.

No decorrer dos quatro proximos anos, uma vez que haviam estudos validando me-
todologias, foram elaborados estudos otimizando estruturas comerciais. Em 2012, Schwarz
(2012) e Abad et al. (2012) realizaram a otimizagao de stents de nitinol. Schwarz (2012)
realizaram a simulacao estatica, sujeitando o stent a forcas radiais, pressoes e deforma-
¢oes resultantes do superdimensionamento do stent, por meio da superficie de um graft
adjacente ao stent. O intuito do estudo era otimizar uma geometria especifica para uma

situagao em que o SG ja estivesse posicionado sobre a aorta.

Ja Abad et al. (2012) seguem uma aproximagao diferente, realizando a simulagao
do procedimento prético de insergao do stent na aorta. Semelhantemente a Schwarz (2012),

a deformagao é transmitida ao stent por meio do graft conectado ao stent .

Schwarz (2012) comparam os resultados com experimentos realizados pelos mes-
mos, apenas concluindo que para a geometria estudada, a metodologia para otimizar o
stent é valida. Por outro lado, Abad et al. (2012) realiza ainda um comparativo de tensoes
de fadiga com relagdo as geometrias-diamante mais utilizadas — incluindo Kleinstreuer et

al. (2008), uma das principais referéncias.

Amirjani et al. (2014) realizou a otimizagdo de um stent com base no MEF, via
deformacao aplicada sobre a aorta, juntamente com a simulacao hemodinamica da apli-
cagdo de um medicamento agregado ao SG. Segundo o mesmo, ¢é realizada a avaliagao
quantitativa e qualitativa com relacao as valores de tensdo maxima e sua distribuicao,
obtendo valores coerentes com referéncias. Até o presente momento, com metodologias
e estruturas avaliadas, o estudo de SGs vem tomando caminhos diversos. Estudos como
Shayan e Chun (2015) tém avaliado materiais alternativos ao Eptfe, enquanto estruturas
de graft possiveis vem sendo estudadas, como Kuribayashi et al. (2006), que desenvol-
veu uma aplicacao de ligas com memoria de forma em filmes finos de nitinol, visando

desenvolver SGs com efeito de memoria “origami”.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 STENT-GRAFT

Segundo Schwarz (2012), atualmente hé oito tipos principais de SGs, conforme
mostra a Figura 2.1. Os stents sao geralmente projetados com base em principios similares,
apesar das dimensoes em si serem distintamente diferentes. De forma geral, é considerado
que as forcas radiais sao primariamente suportadas por um fio que é normalmente de
ago inoxidavel, ligas metalicas cromo-cobalto ou uma liga nitinol. O nitinol é uma liga de
niquel-titanio, caracterizado como uma liga de meméria supereldstica, o qual mantém a
capacidade de ser submetido a grandes tensoes e ainda ser capaz de retornar plasticamente

a sua geometria inicial quando a carga é removida.

- B

Endurant >: >2§ —

Zenith LP ﬁ —l

.
Aorfix G — /

R
Excluder ﬁ —

2R;

oo £

Zenith Spiral-Z;% —_—
L

o (U0 —

Figura 2.1 — Os oito tipos mais comuns de SG em uso.
Fonte: Demanget et al. (2013)

Para alguns dispositivos, a geometria do fio é sinusoidal e envolto helicoidalmente
em torno do enxerto. Outros dispositivos tem fios sinusoidais mas utilizam segmentos
individuais de fios espacados ao longo do enxerto, onde cada segmento faz apenas uma
revolugao em torno do enxerto, como os stents Aorfix e Anaconda, como mostra a Figura
2.1.

Schwarz (2012) menciona também que o didmetro do fio de um stent para um
didmetro entre 18 e 22 mm ¢é de 0,5 mm. A amplitude de um anel axial é normalmente

de 9mm, de acordo com Gideon et al. (2009), conforme mostra a Figura 2.2:
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Figura 2.2 — Dimensoes de um SG comum.

Fonte: Autoria prépria (2017)

'O enxerto, que tem um comportamento de um tecido, é feito de politetrafluore-
tileno expandido (ePTFE), PTFE ou PET (Dacron) e é primariamente usado como um
canal para o fluxo sanguineo"(SCHWARZ, 2012, p. 8). Normalmente, o enxerto é suturado

ou aderido ao interior ou exterior do stent dependendo do dispositivo.

Enquanto alguns dispositivos dependem inteiramente na fixacao ativa do mesmo,
todos incorrem ao menos alguma fixacao passiva entre o SG e a superficie da artéria
mesmo se utilizarem técnicas de fixagdo ativa, como mostra a Figura 2.3. "Tal fixacao
passiva é induzida por dimensionar o SG levemente (entre 10-20%) maior que o didmetro

nominal da artéria antes de frizar, inserir e aplicar o dispositivo"(SCHWARZ, 2012, p. 8).

AV}
\ ;"’ "/ / } Fixag&o ativa
\ \fr hi f

Selagem criada pela forca
externa crénica com pontos

descontinuos de aposi¢éo da
parede em um comprimento

minimo de 10-15 mm.

V\AAN Selagem pode ser

comprometida ao longo do

U\/\/W tempo, particularmente em
anatomias complexas

\

Y t/ ~ Fixagao passiva

A

Figura 2.3 — Demonstragao da fixacao ativa e passiva de um SG.
Fonte: Trivascular Inc (2016)

2.2 PROPRIEDADES DO NITINOL

Stents sao comumente feitos de nitinol, uma liga de niquel e titanio. O nitinol se
diferencia dos outros materiais por ser uma LMF. De acordo com Schwarz (2012), pegas
feitas a partir do nitinol recuperam sua forma original apds uma solicitagdo enquanto a
deformacao total for de 8 a 10% da forma original. Este comportamento s6 é interrom-
pido quando a temperatura da peca for maior ou menor que um limite pré-estabelecido,

dependendo do processo de producao e da composicao da liga.
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A aplicagao de tais materiais é simples, segundo Jani et al. (2014) , em que o ma-
terial pode ser facilmente deformado pela aplicacdo de uma forca externa, e ird contrair
ou recuperar-se para sua forma original quando aquecido além de uma certa temperatura
- na qual ocorre uma mudancga de fase no material, seja pelo aquecimento externo ou
interno (por efeito Joule). Ainda segundo Jani et al. (2014), este comportamento é be-
néfico em equipamentos posicionados por catéter, pois dispositivos de nitinol podem ser
facilmente comprimidos em um catéter de pequeno diametro. SGs sdo posicionados em
sua fase martensitica - a temperaturas abaixo da temperatura de inicio da transformacao
austenitica, sendo entao transportados até o ponto de aplicacao, e ao serem expostos a
temperatura sanguinea, por troca de calor, alcangcam a temperatura de inicio da trans-

formacao austenitica, deformando-se entao até sua forma original (na fase austenitica).

LMFs podem ser formadas com duas fases diferentes, com trés estruturas crista-
linas diferentes (martensita maclada, martensita ndo-maclada e austenita) e seis transfor-

magoes possiveis, como mostra a Figura 2.4.
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Figura 2.4 — Fases possiveis de LMF e estruturas cristalinas.
Fonte: Jani et al. (2014)

A estrutura austenitica é estavel a altas temperaturas, enquanto a estrutura mar-
tensitica é estavel a baixas temperaturas. Quando uma LMF é aquecida, ela comeca a se
transformar de martensita em austenita. A transformagao comecga acima da temperatura
de transformacao (A;) e é completada ao alcangar a temperatura de fim da transformagao

austenitica (Ay) .

Uma vez que a LMF esteja aquecida acima de A, ela comeca a se contrair e
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a se transformar na estrutura austenitica, isto é, retornando a sua forma original. Tal

comportamento é possivel mesmo sobre alto carregamento.

Durante o processo de resfriamento, a transformacao comeca a se reverter na

temperatura de inicio da transformacao martensitica (M;) e é completada quando alcanga

a temperatura de fim da transformagao martensitica (M;), de acordo com a Figura 2.5.

140

Temperatura, °C

ww—_ Aquecimento a 90 °C

20 —

=== Resfriamento a 90 °C

0.00% 1.00% 2.00% 3.00% 4.00% 5.00%

Deformacao %
Figura 2.5 — Transformacao de fases da LMF Flexinol NiTi.
Fonte: Jani et al. (2014)

H& ainda uma temperatura na qual a martensita nao consegue mais suportar

tensoes induzidas e perde a memoria de forma - (M,). A partir desta temperatura, a

LMF é permanentemente deformada, como um material metalico comum.

De acordo com Jani et al. (2014), podem haver trés comportamentos distintos

com relagdo a deformacao, representados ainda na Figura 2.4:

(i)

(iif)

Efeito de meméria de forma unidirecional (EMFU): A LMF unidirecional retém um
estado deformado apds a reagdo de uma forca externa, e entao recupera sua forma

quando sujeito a aquecimento;

Efeito de meméria de forma bidirecional (EMFB): Adicionalmente ao EMFU, o
LMF bidirecional pode memorizar sua forma a ambas alta e baixa temperaturas.
Entretando, a EMFU ¢é menos aplicada comercialmente, devido a necessidade de
“treinamento” da forma da liga e ao fato de produzir cerca de metade da deforma-
¢ao em recuperacao, quando em comparacao ao EMFU do mesmo material, além
de degradagao das propriedades especialmente a altas temperaturas. Logo, EMFU

proporcionam solu¢ées mais confidveis e economicas;

Pseudoelasticidade ou Superelasticidade: A LMF se reverte a sua forma original
apos a aplicagao de carregamento a temperaturas entre Af e Md, sem a necessidade

de qualquer ativacao térmica.
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De acordo com Kleinstreuer et al. (2008), o nitinol é uma LMF supereldstica.
Sendo assim, é necessario que sejam avaliadas as tensoes no material de acordo com
o ensaio tensao-deformacgao a temperatura de trabalho, a fim de reconhecer os pontos
de inicio e fim das transformacoes de fase andlogos ao lago de histerese temperatura-
deformacao. Logo, para uma certa temperatura, a curva tensao-deformacao de uma LMF

pode ser representada por um laco de histerese, como visto na Figura 2.6.

Figura 2.6 — Curva tensao x deformacao do nitinol.
Fonte: Kleinstreuer et al. (2008, p. 2371)

A curva tensao-deformagao segue a lei de Hooke com o médulo de elasticidade
da fase austenitica (E,), até a tensdo de escoamento (o7), a qual representa o inicio da
transformacao martensitica. Neste ponto, a estrutura cristalina do material muda de aus-
tenita para martensita. Tal transformacao causa um aumento na tensao sem aumento na
carga de solicitagao, causado pelo aumento do volume na expansao dos cristais durante a
transformacao. Esta interacao resulta no patamar observado entre o e a tensao final de
transformagao sobre tracao (of). Deste ponto em diante, a curva segue de acordo com o
modulo de elasticidade da fase martensitica (E,,) caso seja elevada a carga. No caso da
descarga, a interrupcao da carga de transformagao marca o ponto onde a transformacao
se encerra, e o retorno do lago de histerese se inicia. Deste ponto em diante, a recupera-
¢ao ocorre. Com a descarga, a retransformacao da martensita em austenita se inicia no
ponto de tensao inicial da transformacao sobre descarga (o?), retornando até o inicio da
curva, passando ainda pelo ponto de tensdo final de transformagao sobre descarga (o¢),
segundo Kleinstreuer et al. (2008). As demais propriedades do nitinol-I1, a classe de ni-
tinol mais utilizada em aplicacdes médicas, sao fornecidas segundo dados experimentais,

como mostra a Tabela 2.1, encontradas em Kleinstreuer et al. (2008).

O programa ANSYS fornece um modelo proprio para ligas com meméria de forma,
visando modelar as propriedades de tais ligas. Trata-se de um modelo simplificado, visto

que s6 permite a especificacdo de um tnico médulo de elasticidade, o moédulo austenitico.
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Segundo Divringi e Ozcan (2009), a curva real do nitinol possui dois médulos de elastici-
dade diferentes, um para a estrutura austenitica e um para estrutura martensitica. Logo,
utilizou-se o modulo de elasticidade da fase austenitica. Ainda assim, tal modelo de liga
pode ser representativo do material desejado, enquanto o modelo simulado estiver dentro
da regiao elastica da curva tensdo-deformacao. Adicionalmente, além das propriedades
descritas anteriormente referente ao material do stent, o programa ANSYS possui um
outro campo que deve ser preenchido, relacionado a propriedade a do nitinol, que é um
coeficiente de resposta do material entre tensdo e compressao. De acordo com Amirjani

et al. (2014), o coeficiente av do nitinol possui um valor de 0,09.

Tabela 2.1 — Propriedades do material nitinol-II.

Propriedade Unidade Valor para NiTi-II

Mobdulo de elasticidade da fase austenitica E,, MPa 40000
Coeficiente de Poisson da fase austenitica v, -] 0,46

Médulo de elasticidade da fase martensitica F,, MPa 18554
Coeficiente de Poisson da fase martensitica v, -] 0,46
Tensao inicial da transformacao sobre tracdo o7 MPa 390
Tensao final da transformacao sobre tragao oy MPa 425
Tensao inicial da transformagao sobre descarga oy, MPa 140
Tensao final da transformacao sobre descarga o, MPa 135
Tensao inicial da transformacao sobre compressao o, MPa 585
Deformacio de transformagao ¢ -] 0,04
Deformacao limite €,,4, % 12

Fonte: Kleinstreuer et al. (2008)

Como o inicio da transformagdo da curva ocorre com tensoes da ordem de 390
MPa, mostra-se razoavel utilizar um modelo linear durante a deformacao elastica, en-

quanto as tensdes nao excederem este valor para a analise.

2.3 PROPRIEDADES DA PAREDE AORTICA

Para obter-se resultados realisticos do modelo, é crucial definir as propriedades da
aorta. Logo, sdo apresentadas propriedades usadas para definir o comportamento mecanico

do material sob carregamento radial para ambas parede aoértica e tecido do aneurisma.

Segundo O’Gara (2003), sob circunstancias reais, a aorta abdominal possui apro-

ximadamente 20mm de didmetro e pode ter uma espessura minima de 2mm.

2.3.1 TECIDO SAUDAVEL

H& estudos que indicam o comportamento e as propriedades do tecido adrtico
humano, conforme indica Geest et al. (2004). Logo, é possivel obter as propriedades me-

canicas da parede aortica necessarias ao desenvolvimento do modelo.
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O comportamento da parede adrtica é assumido como homogéneo, incompressivel
e hiperelastico. Sendo assim, o material pode ser considerado do tipo Mooney-Rivlin de

trés parametros, cuja fungdo de energia de deformagao é descrita pela Equagao (2.1):

Waorta = C1 (11 — 3) 4+ Co(I; — 3)* + C3(I; — 3)? (2.1)

Os parametros C7, Cy e (5 referem-se ao material adrtico, segundo Geest et
al. (2004) e I, é o primeiro invariante do tensor Cauchy-Green. A Tabela 2.2 mostra
os parametros de material obtidos por uma média de cinco amostras de tecido vivo,
segundo Geest et al. (2004). Logo, definido o comportamento mecénico do tecido saudavel,
os resultados do modelo constitutivo podem ser obtidos conforme a Tabela 2.3, a qual
mostra a tensao limite de resisténcia da aorta, tal como a rigidez, andloga ao modulo de

elasticidade.
Tabela 2.2 — Propriedades do material utilizado para a parede adrtica no modelo Mooney-
Rivlin de trés parametros.
Cl [kPa] 02 [kPa] 03 [kPa]

Average 11,80 1,54 2,07
Fonte: Geest et al. (2004, p.816)

Tabela 2.3 — Tensao limite de resisténcia e rigidez da aorta.
Ougorta [kPa’] Rigidezaorta [kPa]

1210 5690
Fonte: Vorp et al. (1996, p. 275)

2.3.2 TECIDO DANIFICADO

Diferentemente do tecido saudavel, a parede do aneurisma tem um comporta-
mento anisotropico quando comparado com relagao ao alongamento longitudinal e radial.
Com base em estudos anteriores, ¢ assumido que a parede do aneurisma ¢ homogénea, in-
compressivel, e anisotrépica hiperelastica. O'Leary et al. (2014) propuseram uma equagao

para descrever o comportamento mecanico do material, segundo a Equagao (2.2):

e[t () () | (i) () 0

Nesta equacgao, W44 é a energia de deformacgao, dy, d; e dy sdo pardmetros ma-
teriais do aneurisma e \g e Ay, sdo alongamentos radiais e longitudinais, respectivamente.
As propriedades do material podem ser obtidas segundo a Tabela 2.4, encontrada em

O'Leary et al. (2014), como uma média de 28 pacientes.
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Tabela 2.4 — Propriedades do material hipereldstico para o aneurisma.
do [MPa] d; [MPa] dy [MPa] ds [MPa]

0,44 306,83 213,84 218,81
Fonte: O'Leary et al. (2014)

O tecido do aneurisma tem um comportamento mecanico anisotrépico, sendo
assim mais complexo, como descrito anteriormente. Simplificagoes podem ser feitas para

desenvolver um modelo mais aceitavel. Tais simplificagoes sao abordadas na metodologia.

2.4 TIPO DE ELEMENTO USADO PARA MODELAR O STENT

Os tipos de elementos selecionados sao analisados segundo a documentacao do
programa ANSYS® (2013), que fornece recomendagoes quanto ao modelo de elemento a

ser utilizado.

Antes de escolher o tipo de elemento, deve ser escolhido se a andlise serd feita
com base em linhas, areas ou volumes completos. No primeiro caso, vigas sao elementos
aplicaveis. Esses tipos de elementos podem ser usados para dividir e refinar uma linha ou
area. Para um volume completo, elementos sélidos podem ser usados. Os mesmos podem
ter formas pré-definidas diferentes como hexaédricas ou tetraédricas, cada qual com suas

vantagens e desvantagens.

2.4.1 ELEMENTOS DE VIGA E CASCA

Elementos de casca nao sao aceitaveis para modelar o stent devido a caracteristica
circular do SG, de acordo com a documentagao do programa ANSYS® (2013). Cascas s6
podem fornecer espessura a areas. Sendo assim, uma forma cilindrica macica ndo pode
ser modelada com elementos de casca. Ainda assim, elementos de casca podem ser uteis a
modelagem da parede adrtica, em casos como Schwarz (2012), em que a parede adrtica é
simplificada como uma superficie de contato com o stent, sem que haja interferéncia com

O 1mesmmo.

Ha vérias secoes de elementos de viga disponiveis. Entao é possivel criar um
elemento cilindrico ao longo de uma linha. Portanto, elementos de viga sao tipos de
elementos os quais podem ser usados para modelar o stent. Entretanto, de acordo com
a documentagao do programa ANSYS® (2013), ha algumas restrigdes em termos das

propriedades do material para os elementos.

Alguns modelos para materiais nao-lineares, especialmente os modelos de ligas
com memoéria de forma nao se encaixam com o modelo de elementos de viga na maioria
dos casos, conforme descrito na biblioteca do software ANSYS® (2013). Logo, elementos

de viga nao sao utilizados neste estudo.
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2.4.2 ELEMENTOS SOLIDOS

Elementos sélidos sao usados para modelar volumes. H4 uma grande gama de

elementos sélidos. Os principais sao os modelos axissimétricos, hexaédricos e tetraédricos.

2.4.2.1 Sélidos Axissimétricos

Soélidos axissimétricos sao especialmente projetados para modelos axissimétricos.
Esta é uma vantagem para o Stent e aorta, pois os mesmos sao rotacionados em torno de
um eixo. Porém, de acordo com a documentacao do ANSYS® (2013), elementos comuns
neste tipo de aplicagdo, como o SOLID272, nao sao capazes de suportar condi¢oes de

contato, logo é necessario restringir os efeitos de atrito ao trabalho.

2.4.2.2 Sélidos Hexaédricos

Sélidos hexaédricos possuem entre 8 e 20 nés e podem ter diferentes formas:
cubodide, prismatica, piramidal e tetraédrica, como mostrado na Figura 2.7. Como o stent
possui uma forma arredondada com fortes gradientes de curvatura nas extremidades,
elementos ciibicos ndo sao uteis em criar uma malha apropriada, quando usados em um
nimero menor de nds. Assim, os elementos de 20 nés podem ser usados para amenizar
tais efeitos, mas aumentariam muito o tempo de calculo. Logo, elementos tetraédricos de
quatro nés sao a opc¢ao mais adequada. Um modelo de elemento tetraédrico de quatro nés

¢ ilustrado na Figura 2.8.
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Figura 2.7 — Forma dos elementos sélidos SOLID185 (a esquerda) e SOLID186 (a direita).
Fonte: ANSYS® (2013)

2.5 TIPO DE ELEMENTO DA PAREDE AORTICA

Para discretizar a parede adrtica para calculos do MEF, pode-se usar elementos
de casca e elementos sélidos.A escolha mais simples para o tipo de elemento da aorta

¢ o elemento de casca. Neste caso, um elemento estrutural de quatro ou oito nés, pode
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Figura 2.8 — Forma do elemento tetraédrico SOLID285.
Fonte: ANSYS® (2013)

ser usado. Visto que a aorta ¢ modelada como um cilindro parcial com uma espessura

constante, um elemento de casca pode ser aplicado a superficie média da parede aortica.

A andlise de elementos sélidos feita para o stent também é valida para os ele-
mentos da aorta. Outros aspectos do modelo numérico tais como o niimero de elementos
usado na convergéncia dos dados, as condigoes de contorno e o carregamento analisados

sao abordados no decorrer da metodologia.
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3 METODOLOGIA

3.1 HIPOTESES GERAIS E SIMPLIFICACOES

Sao assumidas algumas hipdteses e simplificacoes a simulacao, conforme deta-

lhado a seguir.

Primeiramente, como descreve Abad et al. (2012), o enxerto graft pouco impacta
no comportamento expansivo do stent. Sendo assim, o graft pode ser desconsiderado

dentro da simulagao e no modelo.

Segundo Amirjani et al. (2014), o coeficiente de atrito entre o stent e as células
endoteliais da artéria possui valor da ordem de 0,045. Ainda segundo Amirjani et al.
(2014), tal valor pode ser desconsiderado em simulagoes mais simples, a fim de simplificar

a simulagao.

Adicionalmente, a literatura caracteriza o comportamento mecanico do material
selecionado na simulagao, no caso o nitinol. Tais propriedades puderam ser adicionadas
ao programa ANSYS Workbench, considerando-se que essas propriedades sdo constantes

na temperatura da corrente sanguinea de 37°C', como descrito por Schwarz (2012).

Para a modelagem do stent, uma geometria que segue alguma forma matematica
é desejavel, segundo Amirjani et al. (2014). Logo, opta-se por uma geometria parametri-
zavel, como a do SG Zenith Flex, cujo formato segue uma forma de onda sinusoidal com
secao transversal circular. A aorta deve ser modelada como um tubo cilindrico. Ambos
aorta e aneurisma possuem comportamento hipereldstico, como descrito no Capitulo 2.
Da mesma forma como aplicada ao stent, as propriedades do material podem ser inseridas
no programa ANSYS Workbench.

Em circunstancias reais, um aneurisma possui didmetro variavel, mantendo o
stent em contato parcial com a parede adrtica enfraquecida. Entretanto, para simplificar
a simulagao, considera-se que ambos aorta e parede do aneurisma sao do mesmo diametro.
Tal hipotese implica no contato total entre stent e aneurisma, bem como com relacao a

parede aortica.

A aorta pode ser modelada como um tubo cilindrico de 20mm de didmetro interno
e espessura de 2mm, conforme indica Geest et al. (2004). No modelo, é assumida a es-
pessura minima para reduzir condigoes criticas. Quanto a extensao do cilindro, assume-se

um comprimento prévio de 40mm, o qual é maior que a amplitude do SG.

Devido a pouca quantidade de dados disponiveis para os efeitos da fixagao ativa,

nao serdao considerados os esforcos causados pela mesma. Para ambos stent e parede
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aortica, foi assumida axissimetria. Logo, visando facilitar a andlise, é possivel simular
apenas uma secao circunferencial das estruturas. Para tal analise, o escorregamento com

friccao entre parede aodrtica e stent foi desconsiderado.

Finalizando, desconsideram-se, por simplificagao, os efeitos da temperatura no
modelo. Dessa maneira, a simulagao considera a regiao superelastica do nitinol, evitando,
assim, que o material perca sua propriedade de memoria de forma. Além disso, a expansao

térmica de ambos stent e parede adrtica foi desconsiderada.

3.2 DESENVOLVIMENTO DA GEOMETRIA

A anadlise pelo MEF de um stent envolve a préopria geometria, o comportamento
do material e as condi¢oes de contorno, segundo Schwarz (2012). Dentre os oito modelos
mostrados anteriormente, a geometria mais simples de ser parametrizada — tanto em
programas de analise de dados como MATLAB, quanto a facilidade de modelagem, para o
caso de programas como Solid Works, foi a do modelo Zenith Flex. Quanto as propriedades
do material e condigoes de contorno, a literatura fornece dados suficientes a simulacao,

como mostrado anteriormente.

Para desenvolver o modelo geométrico do stent, um modelo matematico foi cri-
ado com base no programa MATLAB R2014b. Apds feita a formulagao das equagoes e
verificada a similaridade com o modelo adotado para analise, obtiveram-se as seguintes

equagoes paramétricas do stent:

x =1 -cos(t) (3.1)
y =1 sen(t) (3.2)
z=ua- sen(k-t) (3.3)

Como mostrado nas Equagoes (3.1), (3.2) e (3.3), x, y e z sdo as coordenadas
cartesianas da curva, r é o raio do stent, ¢ é o angulo de rotacdo no eixo z, a representa a
amplitude do stent e k£ é o nimero de passes da funcao de onda, a qual representa o stent
em si. Um modelo mostrando a curva parametrizada, em MATLAB R2014b, resultantes

das equagoes pode ser visto na Figura 3.1, para um intervalo de 0 <t < 27.

A amplitude a e o didmetro de fio do stent ¢ foram escolhidos de acordo com o
descrito por Gideon et al. (2009). O raio do stent r foi criado com base no didmetro da
aorta, e que também é definido de acordo com o catdlogo do fabricante de stent Cook

Medical (2012). Logo, os pardmetros obtidos foram: a = 9mm, r= 9,75mm e ¢= 0,5mm.
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Stent

Figura 3.1 — Curva parametrizada em MATLAB R2014b resultante das equagoes.
Fonte: Autoria prépria (2017)

Dessa maneira, as equacoes foram inseridas no programa Solid Works 2014, de

modo a modelar a geometria apropriada.

3.3 INSERCAO DE DADOS

As equagoes parametrizadas no programa MATLAB sao inseridas no Solid Works
através da criagao de um esbog¢o 3D, com o recurso "curva derivada de equacoes'. Logo,
na tentativa de gerar a curva em um intervalo fechado de 0 < t < 2w, percebe-se uma
limitagdo do programa, que permite apenas a utilizacao desse recurso de curva derivada
de equagoes em um intervalo aberto, com 0 < t < 27. Assim, atribui-se um valor para t,
que seja o mais proximo de 27, mas que o software ainda permita a utilizagdo do recurso.
Dessa maneira, como a curva gerada nao esta com suas extremidades conectadas, mostra-
se necessaria a criacao de uma Spline que conecte essas extremidades. Essa conexao pode
ser aproximada por uma reta, pois, nessas condigoes de proximidades de um extremo ao

outro, essa linearidade nao influencia no modelo.

Com isso, cria-se um recurso chamado "curva composta', para conectar e trans-
formar essas duas curvas criadas em uma s6, evitando assim, erros no modelo. Portanto,
criou-se, entao, um plano ortogonal a essa curva e, nesse plano, um circulo de didmetro de
0, 5mm foi criado, o qual representa o didmetro (¢) do fio de nitinol utilizado na estrutura
do Stent. Por fim, utilizou-se do recurso "varredura', no Solid Works, do esbogo dessa se¢ao
circular ao longo da curva gerada, e assim, concluir a modelagem da geometria do stent

no programa, conforme ilustrado pela Figura 3.2.

Posteriormente, a geometria foi importada para o software ANSYS Workbench

R15.0, como mostra a Figura 3.3.

Apés importar a geometria do stent para o ANSYS, foi selecionado apenas um

quarto da estrutura, a qual representa trés ondas da geometria, sendo duas completas e a
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t..

Figura 3.2 — Stent modelado em Solid Works 2014.
Fonte: Autoria prépria (2017)

ANSYS
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Figura 3.3 — Stent modelado em Solid Works 2014 e importado para o programa ANSYS
Workbench R15.0.

Fonte: Autoria prépria (2017)

outra particionada, com meia onda em cada extremidade do corte, conforme demonstra
a Figura 3.4. Devido a simetria axial do modelo, é possivel realizar tal simplificacao para

auxiliar na subsequente simulagao.

A aorta, por sua vez, foi modelada diretamente no software ANSYS. Primeira-
mente, a aorta foi modelada de forma separada do stent. Assim, conforme dito anterior-

mente, suas dimensoes foram definidas com comprimento de 19mm, didmetro interno de
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Figura 3.4 — 1/4 da geometria do stent selecionada no ANSYS Workbench R15.0.
Fonte: Autoria prépria (2017)
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20mm e espessura da parede de 2mm. Devido a axissimetria da aorta, mostrou-se pos-
sivel, também, a simplificacdo do modelo para um quarto da geometria total, conforme

mostram as Figuras 3.4 e 3.5.
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Figura 3.5 — 1/4 da geometria da aorta modelada no ANSYS Workbench R15.0.
Fonte: Autoria prépria (2017)
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3.4 PRIMEIRO MODELO

O primeiro modelo foi realizado com um quarto do stent e aorta, como mostrado
nas Figuras 3.4 e 3.5. Para tal, foi necessario criar um sistema de coordenadas local
cilindricas, com origem localizada no centro da aorta, tanto radial como axialmente, como

mostrado na Figura 3.6, para facilitar a analise.

ANSYS

R15.0

Detalhe (a)

0,000 10,000 (mm)

5,000

Figura 3.6 — Sistema de coordenadas cilindricas posicionado ao conjunto stent-aorta, con-
forme detalhe (a)

Fonte: Autoria prépria (2017)

Além disso, ao inserir-se a geometria no programa ANSY'S, o proprio software re-
conheceu o contato entre os sélidos, automaticamente,e propos uma conexao do tipo bon-
ded. Contudo, verificou-se a associagao das superficies da aorta e do stent, para certificar-se
que seria a ligagdo mais adequada para os objetivos da simulacao. Conforme o assumido
dentro das hipdteses, o contato deveria se desenvolver sem fricgao. Segundo a documenta-
¢ao do programa ANSYS® (2013), quando hd um comportamento de deslizamento entre
as superfifices, seja tangencial ou nao, deve-se utilizar um contato sem ou com atrito.
Contudo, de acordo com Kleinstreuer et al. (2008), Schwarz (2012) e Abad et al. (2012)
pode-se negligenciar o atrito entre as superficies, confirmando a escolha da configuracao

entre as faces sem fricgao, frictionless, como demonstra a Figura 3.7.

Define-se uma malha automatica para a simulacao a fim de obter resultados mais
rapidamente, além de evitar problemas relacionados a dispersao dos dados, adotando-se
entdao a malha proposta pelo software deixando a analise de convergéncia para uma etapa

posterior.

O método mais utilizado para simular stents, na grande maioria dos casos, envolve
a fixacdo de um tnico ponto da malha resultante e insercao de uma pressao isostatica, no

caso a faixa de pressao correspondente & sistole e diastole, como realizados por Schwarz
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Figura 3.7 — Regioes de contato do stent - em vermelho, e aorta - em azul, como regiao
alvo.

Fonte: Autoria prépria (2017)

(2012) e Gideon et al. (2009). Tal abordagem permite avaliar a interacao do stent, no
entanto, necessita da andlise completa do mesmo, o que demanda grande poder compu-
tacional e pequena margem para erros, ou tentativas. Logo, uma abordagem com base
na deformagao mostrou-se mais viavel do ponto de vista analitico, como descrevem Abad
et al. (2012) e Schwarz (2012).Ainda segundo Abad et al. (2012), deslocamentos radiais
sao desejaveis pois emulam os procedimentos de posicionamento do stent no catéter. Tais
posicionamentos podem ser separados de duas formas: no momento da inser¢ao, em que
o stent deve ser posicionado com didmetro externo menor que o diametro da face interna
da aorta, e apos liberacao, em que o stent entra em contato com a aorta, por efeito da

auto-expansao do material.

Posteriormente, nas configuracoes de analise do programa ANSYS, define-se o
controle de passos, step controls. A quantidade de etapas da simulagao é estipulada para
ocorrer em dois passos. Estes representam o comportamento que o software aplica o
deslocamento na aorta. O primeiro passo demonstra a expansao da aorta radialmente, e
o segundo a compressao da aorta até a posicao inicial. Para convergir a um resultado, o
programa subdivide esses passos em sub-passos. Dessa maneira, configura-se a quantidade
de sub-passos inicial como 10, ou seja, a primeira e a segunda etapa sao subdivididas
em 10 unidades. Contudo, o programa avalia a solucao da simulacdo, e tenta convergir
facilmente a um resultado, porém, caso tal convergéncia nao consiga ser alcancada, o
programa ainda subdivide um sub-passo em mais etapas. Estas sao chamadas de sub-
passos minimo e maximo. Logo, o programa faz um incremento do deslocamento através

de um sub-passo e tenta resolver. Caso atinja a convergéncia, o programa avanc¢a para
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o segundo sub-passo, e caso contrario, ele reduz o incremento, de maneira iterativa, em
sub-etapas, entre uma faixa de valores minimo e méaximo que sao inseridas manualmente,
até convergir. Assim, tal quantidade de sub-etapas foi definida como 1, para o seu valor

minimo, e 40 para o valor maximo.

A Figura 3.8 exemplifica o funcionamento do programa ANSYS para a divisao dos
passos, sub-passos e subdivisao dos ultimos em relacao a seus valores minimos e maximos
para o teste de convergéncia. No exemplo sao utilizados 2 passos, os quais sao dividos em
5 sub-passos inicial cada e sdo subdivididos em sub-etapas com valores minimo e maximo

de sub-passos de 1 e 8, respectivamente.

Passos
1
| / 2
1
Sub-passos //\\
/ N
7 N
5
, R 4 \\\
2 *]

1

0 l \ 2
(6|0 0O

Teste de convergénciado sub-passo 1

Teste de convergénciado sub-passo 2
(...

Figura 3.8 — Exemplo de divisao de passos, sub-passos e testes de convergéncia do pro-
grama ANSYS.

Fonte: Autoria prépria (2017)

Tais passos foram descritos da seguinte maneira, no primeiro passo selecionou-se
a face interna da aorta, conforme ilustrado na Figura 3.9 para expandir-se 1mm radial-
mente, na direcao X, e o segundo passo para a aorta comprimir-se até a posicao inicial.

Além disso, o deslocamento axial na direcao 7Z foi fixado em 0, para que o stent nao se
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movimentasse axialmente. De maneira semelhante, a direcao Y também foi fixada em 0,
para que nao houvesse rotacao da aorta ao aplicar-se o deslocamento. Para tal, aplicou-se
um deslocamento radial, utilizando-se o sistema de coordenadas cilindricas criado a partir

do centro da aorta, tabelado com os valores descritos na Tabela 3.1.

Utiliza-se deste artificio de selecionar a face interna da aorta, para causar o des-
locamento no stent, devido a geometria do mesmo. Pelo fato da maneira que o stent é
projetado, utilizando-se de um fio circular, a selegdo de uma face onde seja possivel aplicar
um deslocamento direcional em relagao a um sistema de coordenada torna-se impraticavel.
Como dito anteriormente, outros estudos que realizaram o mesmo procedimento utilizam-
se da mesma metologia deste trabalho, como Schwarz (2012) em um de seus modelos,
ou ainda, fixam um ponto da malha em todos os graus de liberdade, tal como Schwarz
(2012) em outro modelo, e aplicam diversos deslocamentos nos demais pontos. Ainda,
outros autores utilizam de geometrias que possibilitam uma face externa do stent, onde

tal selecao de face é possivel, para aplicar-se o deslocamento desejado, como realiza Abad
et al. (2012).

ANSYS

R15.0
[J Deslocamento

¢
0,000 10,000 {mm)
| S—

5,000
Figura 3.9 — Face interna da aorta - em amarelo - selecionada para o deslocamento.

Fonte: Autoria prépria (2017)

Tabela 3.1 — Deslocamento radial aplicado a aorta.

Passos Tempo [s] X [mm] Y [mm] Z [mm)]

0 0 0 0 0
1 1 1 0 0
2 2 0 0 0

Fonte: Autoria Prépria

Na sequéncia, utilizou-se das duas se¢oes transversais do stent que foram secciona-
das, de acordo com a Figura 3.10 como suportes sem atrito, para que o stent se deslocasse

livremente na direcdo axial, e ainda assim acompanhasse o deslocamento radial da aorta.
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Figura 3.10 — Faces selecionadas do stent como suporte sem atrito.
Fonte: Autoria prépria (2017)

Contudo, o comportamento do stent deu-se de maneira nao conforme com os
resultados esperados da simulacao. Além disso, houveram descontinuidades ao longo do
mesmo, onde a geometria apresentou uma ruptura e desprendimento da parede adrtica,
conforme ilustra a Figura 3.11. Como foram utilizadas condi¢des de expansao na aorta,
era esperado perceber uma diminuicao na amplitude de onda do stent ao final do processo.
Porém, tal alteracao nao é visualizada. As condi¢oes de contorno podem ser um dos mo-
tivos mais plausiveis para tal. Foram usadas somente duas superficies de contato laterais
para realizar o deslizamento dos suportes. Sendo assim, se faz necessaria a utilizacao de
mais uma superficie para restringir o stent axialmente em um sentido, e liberando uma

das faces laterais para que o mesmo se movimente axial e radialmente.

Tenséo Equivalente ( ) ANSYS
Tipo: Tenséo Equivalente A R15.0
(vorn-Mises)

Unidade: MPa

1533,6 Max
13632
1928
10224
851,98
681,50
511,19
340,79

1704

0Min

Detalhe (a)

z

,‘\T/' «

0,000 10,000 (mm)

Figura 3.11 — Resultados do primeiro modelo com descontinuidade, conforme detalhe (a).

Fonte: Autoria prépria (2017)

Assim, mostrou-se necessario partir para um segundo modelo, reavaliando o mé-

todo utilizado e introduzindo solugoes possiveis ao sistema, sem desconsiderar os acertos
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do primeiro.

3.5 SEGUNDO MODELO

Esse modelo se aprofunda nas condi¢oes de contorno. Na documentacao do pro-
grama ANSY'S percebeu-se a possibilidade de ndo somente utilizar-se do contato sem atrito
— que possibilita tanto deslizamento entre as faces de contato quanto pequena penetracao,
mas também levantou-se a possibilidade de utilizar-se do contato de no separation (sem
separagdo) — que permite deslizamento entre as geometrias, e ndo permite penetragao.
Contudo, apés realizar-se alguns testes, verificou-se que o contato de sem separagao nao
era o contato mais adequado, pois nao era possivel terminar a simulacao, devido a erros
de solugao, associada a formulagao especifica que esta configuracao necessita, e demanda

ferramentas computacionais avancadas, o que é discutida posteriormente.

Assim, a geometria foi alterada de maneira que utilizou-se de um terceiro corpo, o
qual foi utilizado como um batente. Este corpo foi posicionado em uma das extremidades
da aorta, como mostrado na Figura 3.12. A inser¢ao deste terceiro corpo teve o objetivo de
limitar, ativamente, o deslocamento axial do stent em uma das extremidades, permitindo-o
deslizar-se livremente a outra.

ANSYS

R15.0

0,000 10,000 (mm) a X
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Figura 3.12 — Batente posicionado na extremidade da aorta.

Fonte: Autoria prépria (2017)

Tal abordagem foi realizada buscando verificar se ocorrem altera¢des na ampli-
tude dos lagos do stent, as quais nao foram visualizadas no primeiro modelo. A interpre-
tacao fisica deste batente pdde ser relacionada com a prépria fixacao ativa de um SG,

conforme mostrado na Figura 2.3, a qual na realidade é representada com grampos que



Capitulo 3. Metodologia 34

fixam o SG na aorta, e cuja fixacao passiva se da pela propria expansao dos anéis, que o
mantém posicionado na regiao de interesse. Ecolhe-se as propriedades de um ago carbono
comum para o batente, com médulo de elasticidade de 207 GPa, coeficiente de Poisson
de 0,3 e com as seguintes dimensoes: diametro interno 18mm, didmetro externo 24,5mm

e altura 2mm.

Assim, novamente os parametros utilizados no primeiro modelo foram mantidos,
como a malha automatica, e o contato entre o stent e a aorta. Contudo, neste caso,
necessitou-se inserir mais dois contatos, representados na Figura 3.13. O primeiro deles
sendo o contato entre o stent e o batente, o qual também optou-se por um contato sem
atrito. O segundo contato, entre a aorta e o batente, que foi um contato sem atrito, para
que o terceiro corpo apenas servisse como um limitador de movimento do stent, e evitar-se

qualquer outra interferéncia que pudesse ocorrer.

[ Regizo de contato

I Regizo alvo (a) (b) ANSYS

R15.0

(@) - contato stent-aorta (b) contato stent-batente (c) contato batente-aorta “‘T”

Figura 3.13 — Contato utilizado no segundo modelo, conforme detalhe (a),(b) e (c).

Fonte: Autoria prépria (2017)

Além das condigoes de analise selecionadas no primeiro modelo, outras foram
adicionadas para definir-se totalmente a simulagao. Limitou-se a face inferior do batente
em todos os graus de liberdade, para que nao houvesse qualquer movimento deste corpo.
Adicionou-se um suporte sem atrito na face do batente que estava em contato com o
stent, para que este pudesse deslocar-se sobre a superficie do batente, conforme mostrado
na Figura 3.14(b). O limitador foi primeiramente modelado no programa ANSYS, porém
o software reconheceu o batente como uma extensao da aorta, e assim, foi necessario
modela-lo junto as outras geometrias no programa Solid Works, e exportar o conjunto
para o ANSYS. Além disso, adicionou-se também um suporte sem atrito na face inferior
da aorta — que estava em contato com o batente — para nao restringir o movimento de
compressao e expansao da aorta, conforme ilustrado pela Figura 3.14(c), e por fim, um
outro suporte sem atrito na face superior da aorta, para que o stent pudesse deslocar-se

ao longo da aorta, demonstrado na Figura 3.14(a).

Manteve-se o0 mesmo deslocamento radial de 1mm na face interna da aorta, con-

forme aplicado na primeira simualg¢ao, porém no sentido oposto. Ou seja, primeiramente
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Figura 3.14 — Configuracoes de analise para o segundo modelo, suportes conforme deta-
lhes (a),(b),(c),(d) e (e).
Fonte: Autoria prépria (2017)

Detalhe (c)

o stent foi comprimido 1mm e no segundo passo expandido Imm. Isso deve-se ao fato de
que ao expandir a aorta, para causar uma expansao indireta no stent, houve separacao
das duas superficies de contato, seguido de rupturas na geometria do stent. Portanto,
alterou-se as dimensoes da aorta e do stent, de modo que ficassem 2mm diametralmente
maiores, representando assim, sua forma expandida. Tal aumento no didmetro representa
12% de aumento no didmetro da aorta, com o stent inserido, como descreve Schwarz
(2012). Desta forma, o stent estaria expandido no comego da simulagao, sendo na sequén-
cia comprimido, e por fim, voltando a posicao inicial, expandido. A mesma quantidade de
passos e sub-passos mantiveram-se inalteradas, para utilizar-se das mesmas justificativas

propostas anteriormente.

Entretanto, apds simular o segundo modelo, verificou-se que com o deslocamento
da aorta, o stent manteve-se imoével, e apenas o batente sofreu deformagcoes devido a aorta.
Foram analisadas as combinagoes das condigoes de contorno, intercalando as condig¢oes de
contato e de analise. Notou-se, ainda assim, que o stent nao sofria qualquer deformacao, e
como resultado, nenhuma alteracao de tensoes, de maneira que o stent praticamente nao
participava da simulacdo, sem sofrer qualquer interferéncia das outras duas geometrias.
Percebeu-se também, que ao comprimir-se a aorta, a mesma penetrava o stent, sem sofrer
qualquer tipo de alteracao de tensoes, tal qual o stent, conforme demonstrado na Figura
3.15.

Observou-se com base nos resultados da segunda simulagdao, que mesmo com a
insercao de um batente, a simulagdo nao era capaz de realizar corretamente a deformacao
sobre o stent, pois ainda que fosse definida a condicao de contato entre stent e batente,
nao havia movimento relativo do stent em relagdo ao batente. Além disso, nao foi evi-

denciado movimento entre aorta e batente - condi¢do bésica desejada na simulagao. A
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Figura 3.15 — Simulacao do segundo modelo com visualiza¢ao da penetragao da aorta no

stent.
Fonte: Autoria prépria (2017)

documentacao do programa ANSYS evidencia um pardmetro chamado tolerancia de pe-
netragao, o qual foi mantido como controlado pelo préprio software, que pode ter sido
a causa da penetracdo da aorta no stent. Outra causa possivel pode ser entendida como
a sele¢do automatica da formulagao ou o comportamento do contato, o que é discutido

posteriormente.

3.6 TERCEIRO MODELO

Apés verificar que a definigdo do recurso frictionless support nao seria a restri¢ao
ao sistema, opta-se por uma terceira abordagem. Decide-se comparar a geometria usada
com modelos mais simples, e de execu¢ao mais rapida, do ponto de vista computacional.
Por meio do projeto de um stent com sessao transversal quadrada, seria possivel simu-
lar um stent cujo contato com aorta caracterizasse um contato de face, e nao de linha,
como visto até entao. Além disso, como o sistema deveria necessariamente descrever uma
superficie comum a ambos aorta e stent, poderia ser construido um batente embutido
no proprio stent, por meio de um recurso de extrusao no programa Solid Works. Assim

permite-se restringir o movimento de forma mais proxima da realidade.

Utilizando os recursos de loft, espelhamento de corpos e padrdes lineares, foi

possivel modelar um stent com sessao de 0,4x0,4mm, como mostra a Figura 3.16:

Apés realizada a modelagem do stent e insercao dentro do programa ANSYS,
foram seguidos os mesmos passos do primeiro modelo, até a descricao da superficie de
contato entre stent e aorta e o suporte sem atrito. Foi selecionada a face interior do stent

como sendo a face de contato principal com a aorta, conforme ilustrada pela Figura 3.17,
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A

Figura 3.16 — Stent de secao transversal quadrada modelado no Solid Works, com detalhe
no batente embutido detalhe (a).

Fonte: Autoria prépria (2017)

e entdao adicionada a base do batente embutido aos suportes sem atrito, de forma que
pudesse haver deslizamento do batente dentro do mesmo plano que a base da aorta seria

deslocada, demonstrado pela Figura 3.18.
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Figura 3.17 — Face de contato do stent de se¢do quadrada e da aorta.

Fonte: Autoria prépria (2017)

Simulando entao o stent com tais condig¢oes de contorno, foram obtidos resultados

de tensoes de von Mises, conforme mostra a Figura 3.19.

Observa-se, segundo a figura, valor de tensao de von Mises maxima da ordem de
154 MPa. Comparando os resultados obtidos por Kleinstreuer et al. (2008) e Amirjani
et al. (2014), é possivel verificar similaridade na magnitude das tensoes, da ordem de
MPa. Essa andlise quantitativa permite validar a metodologia demonstrada até o presente
momento. E observado um aumento da amplitude de onda do stent de aproximadamente

0" igual a 0,5mm.
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Figura 3.18 — Faces selecionadas para suporte sem atrito do stent de se¢do quadrada,
suportes conforme detalhes (a), (b) e (c).

Fonte: Autoria prépria (2017)
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Figura 3.19 — Resultados de tensoes de von Mises para o stent de secao quadrada, con-
forme detalhe (a).

Fonte: Autoria prépria (2017)

Como a simulagao referente a secao quadrada foi efetiva, e os resultados obtidos
foram conforme o previsto, decidiu-se entao voltar para a secao circular do stent inicial,

e inserir-se o batente, conforme a Figura 3.20, de maneira similar ao da se¢cdo quadrada.

Utilizou-se dos mesmos passos descritos na simulagao com a se¢ao quadrada, tais
como, defini¢ao das superficies de contato e alvo, selecao das corretas faces para atribuicao
dos suportes sem atrito, como ilustrado pela Figura 3.21, e por fim, o mesmo deslocamento
da face interna da aorta realizada em dois passos, com o primeiro a aorta comprimindo-se

e depois expandindo-se até a forma inicial.
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ZAK
Figura 3.20 — Stent de secao transversal quadrada modelado no Solid Works, com detalhe

no batente embutido detalhe (a).
Fonte: Autoria prépria (2017)
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Figura 3.21 — Selecao de superficies de contato e alvo - em vermelho e azul, respectiva-
mente - e suportes sem atrito, conforme detalhes (a), (b) e (c).

Fonte: Autoria prépria (2017)

Dessa maneira, a simulagdo pertinente a se¢ao circular também teve resultados
satisfatérios, realizando o movimento correto entre stent e aorta, sem perceber-se des-
continuidades, variagoes bruscas de tensoes e afastamento relativo entre as superficies, o
que invalidaria a simulagao, conforme o primeiro e o segundo modelos. Obteve-se também
valores de tensao dentro da faixa de valores esperados, comparativamente a resultados
obtidos por Kleinstreuer et al. (2008), bem como mudangas na amplitude de onda do
stent, a serem abordados no proximo capitulo. A Figura 3.22, demonstra os resultados

obtidos com a simulacao da secao circular.
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Figura 3.22 — Resultados de tensoes de von Mises para o stent de secao circular, conforme

detalhe (a).
Fonte: Autoria prépria (2017)

3.7 DETALHAMENTO DO CONTATO SEM ATRITO

Definidas as estratégias de simulacao, e validando a metodologia da mesma,

realizou-se a revisao das defini¢goes dos pardametros do contato sem fricgao. A Figura 3.23

representa a interface do programa ANSYS, referente as definigbes do contato sem atrito

entre a aorta e o stent. Para configurar-se o contato sem fricgdo da maneira mais apro-

priada para a simulagdo, baseando-se na documentagao do ANSYS® (2013), os seguintes

parametros foram alterados, a fim de obter-se resultados mais precisos:

(a)

Comportamento: O comportamento do contato foi selecionado como assimétrico —
asymmetric, devido ao stent ter sido definido como a superficie de contato e a aorta
como a superficie alvo. Essa definigdo assimétrica garante que o contato (stent) nao
possa penetrar a superficie alvo (aorta), para que entdo o contato mais adequado
ocorresse. A documentagao do programa ANSYS® (2013) proporciona diretrizes
para a correta selecao das superficies de contato e alvo, as quais embasam esta

escolha.

Formulacao: Quanto as defini¢bes avancadas, selecionou-se a formulagao como sendo
o método do lagrangiano aumentado — augmented Lagrange, devido ao fato que
esse método, de acordo com o ANSYS® (2013), reduz a sensibilidade de rigidez
ao contato, e além disso, permite uma menor penetracao entre as geometrias, em
relacao aos outros métodos de formulagao disponiveis no programa. O ideal para
esta simulagao seria a formulacao lagrangiana normal, pelo fato de nao permitir
qualquer penetracao entre as geometrias. Porém, esta formulacao adiciona mais um

grau de liberdade ao sistema, o que aumenta o tempo de convergéncia e necessita
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Details of "Frictionless

[=I| Scope
Scoping Method Geometry Selection
'Contact 5 Faces
Target 1 Face
Contact Bodies
Target Bodies
=)/ Definition
Type Frictionless
Scope Mode Manual
Behavior Asymmetric (a)
Trim Contact Program Controlled
VSuppressed No
[-1| Advanced
' Formulation Augmented Lagrange (b)
Detection Method Nodal-Projected Normal From Contact (c)
'Penetration Tolerance Program Controlled
Normal Stiffness Manual
' Normal Stiffness Factor 1,e-004 (d)
Update Stiffness Each Iteration (e)
| Stabilization Damping Factor | 0,
Pinball Region Program Controlled
Time Step Controls None
(=)l Geometric Modification
' Interface Treatment ’ Adjust to Touch H

Figura 3.23 — Interface de configuracao das defini¢coes do contato sem atrito no programa

ANSYS.
Fonte: Autoria prépria (2017)

de maior poder computacional para suportar a simulacao, fugindo do escopo deste
trabalho.

Método de deteccao: No método de deteccao, optou-se pelo normal nodal projetada
pelo contato — nodal-projected normal from contact — devido essa opg¢ao ser base-
ada em uma projecao de contato de superficies, o que ajusta-se as condigoes deste

trabalho, devido ao contato entre duas superficies, sendo elas do stent e da aorta.

Fator de rigidez normal: Por padrao, o programa ANSYS define um fator de rigidez
— stiffness factor — de 1.0 para contato sem atrito. A documentagao do programa
sugere, para problemas de flexdo pura, um fator de 0,01. Porém, o programa também
descreve que podem haver dificuldades de convergéncia. Sendo assim, é sugerido pela

documentacao que sejam usados fatores menores de rigidez, da ordem de 0,0001

Atualizar rigidez: A rigidez normal do sistema foi definida para ser atualizada pelo

programa a cada iteracdo. A utilizacao de tal método — segundo a documentacao do
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programa ANSYS® (2013) — é uma abordagem conservadora, devido as incertezas

relacionadas aos resultados da simulacao.

(f) Tratamento de Interface: Ainda nas configuragoes do contato entre o stent e aorta,
optou-se, quanto ao tratamento da interface stent-aorta, pelo recurso ajustar ao
toque — adjust to touch, o qual permite ao programa reconhecer o espagamento —
também chamado de regiao de Pinball, entre as duas superficies em contato - ajusta-
las, estreitando ou aumentando tal espagamento. Este ajuste garante que a regiao

de contato ocorra efetivamente.

Apos a definicao desses parametros realizou-se nova simulacdo referente ao stent
de secao circular utilizando-se da metodologia validada. Os resultados deste modelo sao

apresentados no proximo capitulo.

Anteriormente, no segundo modelo, levantou-se a possibilidade de que a penetra-
¢ao ocorrida entre o stent e aorta tenha sido devido ao pardmetro do software ANSYS
de tolerancia a penetracao serem ajustadas como controlado pelo programa. Contudo,
ao configurar-se as condigdes de contato para o terceiro modelo, verifica-se que apesar do
mesmo parametro ter, também, sido controlado pelo programa, nao verifica-se penetracao
entre as geometrias. De acordo com a documentacao do ANSYS® (2013), como descrito
previamente, outros parametros tal como o comportamento assimétrico e a formulacao
do contato, podem limitar a penetracao a valores muito pequenos, ou até mesmo nulos, o
que verifica-se com a nova simulagao realizada com o terceiro modelo de se¢ao transversal

circular.

Por fim, julgou-se necesséario a criagao de um ultimo modelo, o qual necessitou-
se realizar a insercao do graft na simulagdo, para garantir que erros semelhantes ao do
primeiro modelo nao ocorressem, tal como ruputuras ao longo do stent, e o desprendimento
da aorta no stent, fazendo com que o stent nao participasse efetivamente da simulacao.
Criou-se este modelo para que ao invés de comprimir-se o stent, como havia sido realizado
anteriormente no segundo e terceiro modelo, o stent seria expandido — em concordancia

com o procedimento médico — e subsequentemente, comprimido.

3.8 QUARTO MODELO

Neste modelo, necessitou-se inserir o graft para participar da simulagao. Como
anteriormente, no primeiro modelo, ao expandir-se a face interna da aorta, para causar
uma expansao no stent, nao foi possivel verificar-se a tal expansao no stent, e devido ao
fato da geometria do mesmo, por ser composta de um fio circular de nitinol, ndo favorecer
a identificagdo, no programa ANSYS, da expansdo unicamente do stent, foi necessério a

criacdo de uma superficie que ficasse em contato com o stent, no seu menor diametro.
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Assim, a participagao do graft deu-se como imprescindivel, para que a correta expansao
do stent ocorresse. Dessa maneira, modelou-se o graft no proprio software ANSYS, e
atribui-se as propriedades do material ePTFE. De acordo com Kleinstreuer et al. (2008),
o ePTFE pode ser representado dentro do programa como um material linear elatisco,

isotropico e com moédulo de elasticidade de 1,84 GPa e coeficiente de Poisson de 0,35.

Assim, o graft foi modelado com um didmetro externo de 19,0mm, para que sua
superficie mais externa ficasse tangente ao didmetro interno do stent, e com uma espessura
de 100pm, descrita por Shayan e Chun (2015) como sendo a menor medida recomendada
para grafts de ePTFE. A representagao grafica do conjunto SG inserido dentro da aorta

pode ser ilustrado pela Figura 3.24.

ANSYS

R15.0

(b)
Detalhe (1)

(b) .

|
0,000 10,000 (mm)
| a—
5,000 Y

Figura 3.24 — Configuracao do conjunto stent-graft posicionado dentro da aorta, conforme
detalhe 1, aorta representada por (a), stent por (b) e graft por (c).

Fonte: Autoria prépria (2017)

Com a adi¢do de um novo corpo ao modelo, mostrou-se necessario a criagao de
mais um contato, dessa vez, entre o stent e o graft. Dessa forma, inseriu-se o mesmo
contato utilizado entre o stent e aorta, como descrito no terceiro modelo. Um contato sem
atrito, com os mesmos parametros descritos anteriormente, exemplificados pela Figura
3.23.

Por sua vez, com a insercao do graft, necessitou-se re-avaliar as condicoes de
analise. As mesmas areas selecionadas para o suporte sem atrito do stent, mantiveram-se
inalteradas em relacao ao terceiro modelo, com o stent de se¢ao circular, como demons-
tra a Figura 3.25. O deslocamento aplicado na face interna da aorta, por sua vez, foi
alterado. Assim, apenas fixou-se as coordenadas Y e Z em 0, para que nao houvesse rota-
¢ao e deslocamento axial, respectivamente. A coordenada X ficou livre, para que a aorta
acompanhasse o movimento de expansao do stent. Com relagdo ao graft, selecionou-se
a superficie externa, que estd em contato com o stent, e adicionou-se um deslocamento,

conforme Figura 3.26. Este ocorreu em dois passos, sendo o primeiro passo a expansao do
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graft 1 mm radialmente na direcao X do sistema de coordenadas local, e o segundo passo
com a compressao do graft até o estado inicial. Além disso, restringiu-se as coordenadas
Y e Z, para que nao ocorressem os mesmos movimentos de rotacao e deslocamento axial

de maneira similar aos descritos para a aorta.

[l Suporte

ANSYS

sem atrito R15.0

Detalhe (a)

z

Detalhe (c) \T/

Figura 3.25 — Faces selecionadas para suporte sem atrito do stent de segdo circular com
o graft, suportes conforme detalhes (a), (b) e (c).

Fonte: Autoria prépria (2017)

ANSYS

R15.0

[J Deslocamento

z

S

0,000 10,000 (rmm)
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Figura 3.26 — Face externa do graft que aplica-se o deslocamento.

Fonte: Autoria prépria (2017)
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Apébs aplicar-se o deslocamento, verifica-se que o graft expandiu-se e causou o
mesmo movimento no stent e consequentemente, o stent na aorta. Assim, obteve-se valores
de tensao nos mesmo pontos que foram obtidos nos modelos anteriores, como ilustra a
Figura 3.27, referente ao modelo com a malha automatica prescrita pelo software. Verifica-
se também, que os valores de tensdao assemelham-se aos previamente obtidos, apensar
da metodologia utilizada diferir-se em, primeiramente compressao da parede interna da
aorta, e no presente resultado, expansao da parede externa do graft. Como descrito nos
resultados do terceiro modelo de se¢ao circular, os valores de tensao encontram-se dentro
da faixa obtida por Kleinstreuer et al. (2008). Os resultados deste modelo sao discutidos

no préoximo capitulo.

ANSYS

R15.0
Tensdo Equivalente (a)

Tipo: Tensdo Equivalente
(von-Mises)
Unidade: MPa

139,52 Max
124,02

108,52

93,015

77,513

62,01

26,508

31,005

15,503
2,6993e-17 Min

0,000 10,000 {(mm)
| —|

5,000

Figura 3.27 — Resultados de tensoes de von Mises para o conjunto stent-graft de secao
circular, conforme detalhe (a).

Fonte: Autoria prépria (2017)

3.9 ANALISE DE CONVERGENCIA

Apos a validacao da metodologia adotada e da configuragao correta dos parame-
tros de contato, como demonstrado pela Figura 3.23, verificou-se também a necessidade
de refino de malha, para a obtencao dos resultados finais de maneira mais adequada, com

uma maior acuracia e com a analise de convergéncia dos mesmos.

Assim, inseriram-se quatro malhas diferentes. A primeira referente ao corpo da
aorta, onde definiu-se uma malha de dimensionamento de corpo — body sizing — na qual
determinou-se o tipo de malha por tamanho de elementos. O tamanho do elemento sele-
cionado foi de 0,5mm, ou seja, uma quantidade de 4 elementos radiais indo do didmetro
interno até o diametro externo da aorta, resultando uma espessura do corpo da aorta de

2mm. Além disso os elementos foram também distribuitos axialmente, totalizados em 38,
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preenchendo os 19mm da extensao da aorta. Concluiu-se que esta quantidade de elemen-
tos era suficiente para a veia, devido ao fato da mesma nao demonstrar grandes variagoes
de tensao. A segunda malha foi selecionada para a face interna da aorta, onde escolheu-se
uma malha de mapeamento de superficie — mapped face meshing. Tal escolha deve-se ao

fato desta regiao ser uma regiao de interesse.

A terceira malha foi atribuida ao graft, e escolheu-se uma malha de tamanho de
corpo, similarmente aquela utilizada na aorta. Optou-se por uma malha controlada pelo
programa, pois como descrito por Abad et al. (2012) o graft pouco importa em relagao a

expansao do stent, e por isso, sua malha foi mantida como selecionada pelo software.

Adicionalmente, a quarta malha escolhida também foi de dimensionamento de
corpo, mas para o stent. Previamente havia-se determinado que o tamanho dos elementos
seria selecionado pelo proprio programa. Contudo, ao determinar-se a metodologia abor-
dada nas simulagoes anteriores, necessitou-se refinar a malha para verificar variagdes nos
resultados de tensao. Dessa maneira, tracou-se uma estratégia de analise de convergeén-
cia dos mesmos. Assim, seleciona-se o tamanho dos elementos para uma nova simulacao,
avalia-se os resultados e, de maneira iterativa, diminui-se o tamanho dos elementos em

subsequentes simulagoes até verificar-se a estabilizacao dos resultados.

O tamanho dos elementos selecionados para o stent em cada simulacao é apresen-
tado na Tabela 3.2, a qual demonstra os valores de tensao respectivos, tal qual o nimero

total de elementos.

Tabela 3.2 — Tamanho dos elementos selecionados para o stent em cada simulagao, com
respectivos valores de tensao e niimero total de elementos.

Simulagdo  Tamanho dos Tensao Ntmero total
elementos [mm|] méxima [MPa] de elementos

1 0,25 127,54 12.862

2 0,20 124,15 19.236

3 0,17 137,23 28.475

4 0,15 148,95 37.295

5 0,14 139,1 38.301

6 0,13 139,27 48.196

7 0,12 139,21 60.610

Fonte: Autoria Propria

Por fim, a Figura 3.28 ilustra um grafico referente a analise de convergéncia
do modelo proposto, utilizando-se do conjunto SG em expansdo internamente a aorta.
Percebe-se que ha uma estabilidade nos resultados a partir da selecao do tamanho dos
elementos para 0,14mmm, com valores semelhantes de tensao méaxima na faixa de 139
MPa. Contudo, verificou-se também similaridade com o valor obtido com a simulacgao

referente a malha automatica, de 139,52 MPa, conforme demonstra a Figura 3.27. Tal
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fato evidencia que a simulacao pode ter convergido ja na primeira configuracao referente

ao quarto modelo.

Andlise de Convergéncia

150

148,95

145

139,27 139,21

140

135

15

Tensao Maxima de von-Mises [MPa]

120
12862 19236 28475 37295 38301 48196 60610

Numero de Elementos
Figura 3.28 — Grafico de analise de convergéncia: tensao méxima vs. nimero de elementos.

Fonte: Autoria prépria (2017)
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4 RESULTADOS

4.1 TERCEIRO MODELO

Os resultados do terceiro modelo sao apresentados de acordo com a Tabela 4.1.

Tabela 4.1 — Parametros e resultados referentes a simulagdo do terceiro modelo com stent
de sec¢ao circular e batente embutido.

Sub- Sub- Sub- Namero Tamanho dos Variacdo de  Tensado
passos  passos  passos de elementos amplitude &/ méxima
inicial minimo méximo elementos [mm] [mm] [MPa]

10 1 40 108.832 0,1 0,22 154

Fonte: Autoria prépria (2017)

Observando os resultados encontrados por Amirjani et al. (2014) e Kleinstreuer
et al. (2008), conforme mostram as Figuras 4.1 e 4.2, respectivamente, o ponto de maior
tensao no stent é localizado na regiao préoxima ao contato com a aorta, e préximo ao
ponto de maior curvatura do mesmo, como mostra o detalhe (a) da Figura 3.22. Logo,
conclui-se que a adi¢do de um batente nao alterou significativamente os resultados, ainda

que a juncao do batente no stent constitua um concentrador de tensoes.

Unidade: Pascal

Bl .625E+07
[ .121e+08
] .179e+08
[ -237e+08
[ .295E+08
[ .353e+08
[] .412e+08
[ .470E+08
B .528E+08

Figura 4.1 — Representacao da tensao de von Mises.
Fonte: Amirjani et al. (2014)

Amirjani et al. (2014) realizam a otimizacao de um stent de nitinol com base em
um formato paramétrico, desenvolvendo uma métodologia de multi-parametros avaliando

tensoes equivalentes de von Mises a respeito do recuo e tensoes de cisalhamento sobre a
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Tensdes de von Mises no stent [MPa]
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Figura 4.2 — Distribuicao de tensao no corpo principal do stent graft.
Fonte: Kleinstreuer et al. (2008)

parede adrtica. Kleinstreuer et al. (2008) realiza a simulagao dos dois procedimentos de
insercao do SG - compressao sobre o catéter, a fim de estudar a mecanica de SGs e a
influéncia dos diferentes materiais utilizados no graft - PTFE, ePTFE e PET.

Do ponto de vista quantitativo tem-se que a maxima tensao no stent do terceiro
modelo de se¢do circular foi de 154 MPa e no trabalho de Amirjani et al. (2014) foi de
52,8 MPa. Neste estudo, o objetivo dos autores foi otimizar um stent com relagdo a uma
série de restrigoes, tanto de tensao, quanto de recuo e dimensdes maximas do stent. Logo,
é esperado que os valores encontrados sejam abaixo dos avaliados para um problema

estatico em que a Unica restricdo é uma deformacao maxima recomendada.

Analisando os resultados obtidos por Kleinstreuer et al. (2008), a simulagao levou
em conta um fator de seguranca com valor de 2,01, além da inser¢do de uma pressao
sanguinea constante de cerca de 20 kPa. Sendo assim, é possivel afirmar que o valor de
tensao real obtido no trabalho referido foi da ordem de 150 MPa, valor préximo do obtido
na simulagao. Adicionalmente, do ponto de vista qualitativo a maxima tensao no presente
modelo ocorre na mesma regiao do trabalho de Kleinstreuer et al. (2008), indicando um

modelo coerente.

Pode ser observado também que no decorrer das simulac¢oes, o programa ANSY'S

realizou a selegdo automatica da malha. Ainda assim, analisando os resultados da malha
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automatica no primeiro e terceiro modelos, é possivel verificar uma mudanca no tipo de
elemento utilizado. Enquanto no primeiro modelo o programa selecionou um elemento
de blocos com oito nés para modelar a malha — Figura 4.3 (a), no terceiro modelo —
tanto para o stent de segdo quadrada — Figura 4.3 (b), quanto para o de segao circular —
Figura 4.3 (c), foi selecionado um tipo de elemento tetraédrico. Possivelmente, devido &
insercao do batente, se fez necesséario o uso de tais elementos a andlise. Além disso, segundo
a documentagao ANSYS® (2013), tais elementos tetraédricos sdo mais recomendados a
simulagao de elementos com grandes gradientes de curvatura, podendo ser um dos motivos

para a obtencao de resultados mais coerentes.

(b) (c)

Figura 4.3 — Tipos de elementos utilizados pela selecao automéatica de malha do programa
ANSYS, em (a) elementos de blocos e (b) e (c) elementos tetraédricos.

Fonte: Autoria prépria (2017)

Os resultados foram considerados satisfatorios também do ponto de vista do com-
portamento da curva Tensao x Deformagao do nitinol, nao sendo observado um compor-
tamento plastico, com tensdes menores que a tensao de inicio da transformacao martensi-
tica. Foram obtidos valores com base em uma deformacao maxima recomendada, segundo
Schwarz (2012), de 12%. Analisando a deformacao no stent ao longo do terceiro modelo,
foi possivel observar que mesmo com o valor maximo de deformagao recomendada sendo
atingido, a tensdo maxima no stent ficou muito abaixo da regiao de inicio da transforma-
¢do martensitica do material. Tal fato pode estar relacionado ao formato senusoidal do
stent, que proporciona uma deformacao axial do mesmo, aumentando ou diminuindo a
amplitude de onda, sem que haja aumento significativo da tensao, conforme observado na
Figura 4.4. No caso do terceiro modelo, mostrado na Figura 4.4, foi obtido valor de vari-
acao na amplitude maxima ¢" do stent de 0,22 mm. Pode ser entdo considerado adequado

simular o stent com base em deformacoes até 12% da geometria original.

Adicionalmente, a adi¢cao do batente possibilitou a construgdo de um modelo
completo do stent, conforme mostra a Figura 4.5, possibilitando assim a anélise do projeto

como um todo, em trabalhos posteriores.
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Figura 4.4 — Deformacao axial maxima no stent, com énfase na variacao de amplitude no
detalhe (a) - 0.
Fonte: Autoria prépria (2017)

Detalhe (a)

0,450
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Figura 4.5 — Representacao de um stent completo.

Fonte: Autoria prépria (2017)

4.2 QUARTO MODELO

Assim como o realizado anteriormente, é feito um comparativo entre os resultados
do terceiro e quarto modelos, além do comparativo com a literatura. Os resultados do

quarto modelo sdo apresentados segundo a Tabela 4.2.

Qualitativamente, o resultado obtido no quarto modelo é considerado satisfato-
rio, pois como é possivel observar nas Figuras 3.22, 3.27 e 4.2, o ponto de maior tensao -

mesmo apos refinamento da malha, e sobre condicoes de tensao ao invés de compressao no
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Tabela 4.2 — Parametros e resultados referentes a simulagao do quarto modelo com stent
de segao circular com batente embutido e graft.

Sub- Sub- Sub- Numero  Tamanho dos Variacdo de  Tensao
passos  passos  passos de elementos amplitude & méxima
inicial minimo mdaximo elementos [mm] [mm] [MPa]

10 1 40 38.301 0,1 0,26 139

Fonte: Autoria prépria (2017)

modelo, nao sofreu mudanga em sua posi¢ao. Quantitativamente, como nao é observada
grande mudanca na magnitude de tensao maxima, é possivel afirmar que tal modelo é
satisfatério. Com relagao ao aumento de amplitude da onda os resultados mostram um
pequeno aumento, da ordem de 0,04 mm. Tal diferenca possui pequeno valor mas ainda
assim pode ser um dos motivos para a tensao maxima no quarto modelo ser aproximada-
mente 10 MPa menor com relacao ao terceiro modelo. Devido ao aumento na amplitude

da onda sinusoidal, pode haver uma diminuicao nas tensoes.

4.3 AORTA

Uma analise de tensdes na aorta mostra-se necessaria para verificar a validade
do quarto modelo. Para tanto, seleciona-se uma tensao equivalente de von Mises na face
interna da aorta, a fim de obter resultados demonstrando que a expansao do stent, de
fato, nao causa danos catastroficos na regiao de contato. Em tal superficie, como dito
anteriormente, foi selecionada uma malha de mapeamento de face, para que esta analise
fosse facilitada. A Figura 4.6 mostra os resultados para a simulagdao da aorta com malha

refinada referentes ao quarto modelo.

Percebe-se, que as tensoes de grandes magnitudes encontram-se na regiao do
contato entre o stent e a aorta, sendo possivel visualizar a silhueta do stent, em amarelo.
Contudo, os maiores resultados sao visualizados nas arestas laterais da aorta, as quais
tém valores em torno de 10,9 kPa. De acordo com Vorp et al. (1996), a tensao limite de
resisténcia da aorta encontra-se na faixa de 1210 kPa. Segundo Geest et al. (2006), os
limites de resisténcia podem variar dependendo do género, com valores entre 943 kPa e

581 kPa, sendo valores maximos e minimos para homens e mulheres, respectivamente.

Com isso, conclui-se que mesmo a tensao atingindo valores de até 10,9 kPa na

aorta, ainda encontra-se em uma faixa segura, para nao causar danos ao tecido saudavel.
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Tenséo equivalente
Tipo: Tensao Equivalente
(von-Mises)
Unidade: MPa

0,010931 Max

0,0007161

0,0085016

0,0072871

0,0060726

0,004858

0,0036435

0,002429

0,0012145

3,9192e-17 Min

0,000 10,000 (mm)

5,000

ANSYS

R15.0

z

A

Figura 4.6 — Analise de tensdes na superficie interna da aorta.

Fonte: Autoria prépria (2017)
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5 CONCLUSOES

A partir dos resultados apresentados é possivel concluir que o presente estudo
propos uma metodologia valida para a simulacao de um SG de nitinol do modelo Zenith

Flex de forma coerente, através da interacao pelo contato entre stent e aorta.

Por meio de uma deformagao radial, foi possivel notar como a interacao da aorta
afeta diretamente a geometria do stent, com mudancas tanto dimensionais, como o au-
mento da amplitude da onda sinusoidal caracteristica do stent, e das tensoes maximas

causadas na estrutura do stent.

Foi possivel tragar um paralelo com os estudos na area de SGs em geral, e perceber

semelhancgas no comportamento mecanico de tais componentes.

A partir do presente trabalho, é possivel construir um modelo completo mais pro-
ximo do real, com a geometria completa e abrindo margem para utilizacdo de metodologias

mais adotadas, como por inser¢ao de pressoes de sistole e didstole.

Com a obtencao de um modelo ideal, é possivel entao partir para uma simulagao
mais complexa, com modelos envolvendo atrito entre aorta, graft e stent ou até mesmo

de simulagoes de pressoes ou fluxo sanguineo.

Propde-se também, para estudos futuros, a simulagao do stent completo, com
mais de um anel, em que o stent mantenha-se fixado em uma regido saudavel da aorta,
e parte de seu corpo fique imerso na regido com o proprio aneurisma, para verificar-se
também, os efeitos da flexdao ao longo do stent, quando nao ha a fixagao passiva em grande

parte de sua extensao.

Analises de fadiga do stent, devido as compressoes de sistole e diastole da aorta,
tal como a mensuragdo da quantidade de ciclos que o stent suporta, apds inserido no

corpo humano, também sao sugestoes pertinentes a trabalhos futuros.

Finalmente, conclui-se que os objetivos propostos por este trabalho, a fim de con-
seguir determinar uma metodologia valida para a simula¢ao do modelo de stent escolhido
e simular corretamente o movimento da aorta e suas implica¢ées nas variagoes de tensao

do stent , foram atingidos.
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