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RESUMO

Anélises numérico-experimentais sdo fundamentais na simulacdo numérica do
comportamento de alguns tecidos bioldgicos ou mesmo de sua interacdo com outras
estruturas, como o0 que acontece entre artérias e stents. Simulagdes numéricas podem auxiliar
no projeto da estrutura tubular ou na escolha do modelo de stent mais adequado para uma
dada indicacdo clinica, bem como no aprimoramento da técnica cirdrgica de posicionamento.

A obtencdo de dados experimentais do comportamento mecanico de artérias € um
desafio devido a fatores biologicos e experimentais, como a retirada da amostra, controle de
temperatura e de umidade no armazenamento e manuseio dos corpos de prova. Outras
dificuldades se apresentam na fixagdo da amostra e na realizacdo de medi¢Ges de deformacéo,
além da mudanca que pode ocorrer no tecido para diferentes individuos ou mesmo no mesmo
individuo. Do ponto de vista numérico, € necessario um modelo de material capaz de
reproduzir o comportamento experimental observado.

O objetivo do presente trabalho é estudar problemas envolvidos na caracterizagdo
numérico-experimental de paredes arteriais para entdo propor uma metodologia apropriada
para ser aplicada em uma amostra de aorta de um suino da raca Landrace. Modelos numéricos
adequados para simular o comportamento do tecido em sua regido fisiologica de deformacéo
foram estudados, e através dos dados obtidos de procedimentos experimentais foi realizada a
identificagdo de parametros do modelo escolhido.

Palavras-chave: Artérias; comportamento mecanico; modelos numeéricos; ensaios
experimentais.



ABSTRACT

Numerical and experimental analyses are essential to understand the numerical
simulation of the behavior of some biological tissues or even their interaction with other
structures, such as what happens between arteries and stents. Numerical simulations can help
in the tubular structure project or in the choice of the most suitable stent for a given clinical
indication, as well as in the improvement of the surgical techniques in the positioning.

The experimental data acquisition of arteries” mechanical behavior is a challenge due
to biological and experimental factors such as the removal of the sample, temperature and
humidity control in the storage and handling of specimens. Other difficulties are the sample
fixation and the strain measurements as well as the change that can occur in the tissue for
different individuals or even in the same one. From the numerical point of view is necessary a
material model capable to reproduce the observed experimental behavior.

The objective of this work is to study the issues involved in the numerical and
experimental characterization of arterial walls and then propose a suitable methodology to be
applied in a pig's aorta sample of Landrace's breed. Numerical models suitable for simulating
the behavior of physiological tissue deformation were studied and, through the data from

experimental procedures, parameters were identified to represent it.

Keywords: Arteries, mechanics behavior, numerical models, experimental tests.
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1. INTRODUCAO

O sistema vascular sanguineo é composto por quatro estruturas, o coracao, as veias, as
artérias e os capilares. As artérias, que sdo vasos sanguineos, possuem o importante papel de
conduzir sangue a partir do coracdo para todas as partes do corpo, levando nutrientes e
oxigénio [Junqueira, 2004]. Dentre as possiveis classificagdes, segundo a sua estrutura, as
artérias podem ser divididas em elasticas e musculares, onde seus principais constituintes
estruturais sdo as fibras de coldgeno e as fibras de elastina, que junto com outros
componentes, sdo organizadas em camadas, e devem proporcionar resisténcia mecanica para
suportar as pressoes internas do vaso.

As artérias estdo sujeitas a varias patologias, onde as principais sao a aterosclerose e 0
aneurisma. Aterosclerose geralmente afeta artérias de média ou grande dimensdo e ocorre
guando sustancia gorda, colesterol, residuos celulares, calcio e fibrina se acumulam no
revestimento interior da parede arterial, causando estreitamento do Iimen do vaso e aumento
na rigidez da parede [Waite e Fine, 2007]. Aneurisma, por sua vez, trata-se de uma patologia
vascular que se refere ao alargamento ou abaulamento de uma parede arterial, que pode surgir
no abdémen ou no cérebro [Waite e Fine, 2007].

Estas patologias geralmente podem ser tratadas com a utilizagdo de endoproteses
vasculares, também conhecidas como stents, que sdo inseridos através de intervencoes
cirargicas.

O stent consiste de uma malha tubular metalica ou polimérica, podendo ser ou ndo
revestida com um tecido. Para o caso de aterosclerose, que limita ou impede o fluxo
sanguineo, o stent tem a funcdo de manter a artéria aberta. Este € inserido tipicamente com
um cateter de baldo através da artéria femoral ou da artéria branquial, sendo guiado até a
secdo com estreitamento, onde é expandido [Waite e Fine, 2007]. Neste caso ndo h&
necessidade de revestimento com tecido ou usa-se revestimentos do tipo drug delivery. No
caso de aneurismas a endoprotese € recoberta por um tecido, normalmente
politetrafluoretileno (PTFE), para formar uma nova parede interna. A endoprotese acaba
assumindo o papel de resistir mecanicamente a pressao na artéria, reduzindo a solicitacdo no
trato da parede vascular com o aneurisma. O dispositivo médico implantavel, no caso de
aneurismas, € conhecido como endoprétese com enxerto ou stent graft.

Apesar da ampla utilizacdo dos stents eventos adversos podem ocorrer, necessitando,

se possivel, novas cirurgias para sua correcdo. A ma escolha das caracteristicas geométricas
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deste dispositivo ou a interacdo ndo prevista com 0 meio que o cerca, como por exemplo, do
stent com a parede arterial, pode levar a complicagdes. Dentre os possiveis problemas pode-se
citar vazamentos, deslocamento do dispositivo (migragdo), ruptura do implante, ou
danificacdo do tecido da parede arterial [Blum et al., 2001, Jacobs et al., 2003, Zaris et al.,
2003, Kleinstreuer et al., 2006, Corbett et al., 2008, Bock et al., 2012, Morris et al., 2012].

Uma melhor compreensdo da interacdo entre a parede arterial e endoproteses pode
auxiliar no projeto da estrutura tubular ou na escolha do modelo de stent mais adequado para
uma dada indicacdo clinica, bem como no aprimoramento da técnica cirdrgica de
posicionamento [Holzapfel e Gasser, 2007, Wu et al., 2007, Bock et al., 2012].

Em vista disto, faz-se necessario conhecer o comportamento mecanico da parede
arterial, para entdo representa-lo de forma adequada matematicamente. Devido a sua
composicdo, as artérias apresentam um comportamento mecanico anisotropico e fortemente
ndo linear. Dependendo do tipo de artéria, 0 Sseu comportamento mecanico pode ser
considerado como perfeitamente elastico, para artérias proximais do tipo elastica, ou
viscoelastico, para artérias distais do tipo muscular [Holzapfel et al., 2000a]. Além disto, estas
podem apresentar danificacdo mecénica das fibras quando carregamentos acima da regido
fisioldgica de deformacéo forem observados, como acontece em alguns tratamentos clinicos.
Por exemplo, o procedimento de angioplastia pode dilatar a artéria a ponto de produzir efeitos
inelasticos [Holzapfel et al., 2000b]. Ainda pode-se observar um aumento de resisténcia
proveniente de contragdes no caso de artérias musculares. Assim, para o entendimento da
interacdo stent/parede arterial, faz-se necessario a compreensdo e o desenvolvimento de
modelos matematicos capazes de representar o comportamento observado nestes tecidos.

Existem vérias dificuldades relacionadas a obtencdo de dados para identificacdo de
pardmetros dos modelos. O procedimento de ensaio mecéanico de amostras de tecidos
bioldgicos apresenta varios problemas que ndo sdo observados em outros tipos de materiais. A
definicdo do procedimento envolvendo a retirada da amostra, controle de temperatura e de
umidade no armazenamento e manuseio dos corpos de prova e 0 tempo para cada etapa
devem ser adequados para ndo modificarem significativamente as propriedades mecanicas
observadas in vivo [Holzapfel e Ogden, 2009b]. Também existem outros problemas
relacionados com o procedimento de teste, como a dificuldade na fixacdo da amostra e na
realizacdo de medigdes de deformagdo, uma vez que & comum observar o escorregamento da
amostra devido a sua umidade e rigidez. A dificuldade na caracterizacdo experimental pode se

tornar ainda maior considerando o fato que as propriedades mecanicas destes tecidos podem
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mudar para diferentes individuos ou mesmo no mesmo individuo, dependendo da regido na
qual a artéria é retirada.

Na literatura encontram-se inimeros trabalhos para caracterizar a resposta mecanica
da parede arterial e ha variacdo desta resposta no caso de doencas, ferimentos e durante o
tratamento clinico, sendo exemplos os trabalhos de Rezakhaniha et al., 2011, Garcia-Herrera
et al., 2012, Mabher et al., 2012. Devido as inUmeras possibilidades de procedimentos, ndo
existe na literatura uma metodologia numérica e/ou experimental consolidada.

O presente trabalho tem como principal objetivo estudar os problemas envolvidos na
caracterizacdo numeérica-experimental de paredes arteriais, para entdo propor uma
metodologia apropriada para ser aplicada em uma amostra da aorta de um suino da raca
Landrace, sendo esta metodologia apropriada para outras artérias assim como outros animais.
Neste sentido pretende-se estudar modelos de material adequados para simular o
comportamento do tecido em sua regido fisiologica de deformacéo e definir um conjunto de
procedimentos experimentais capazes de prover dados Uteis para a identificacdo de
parametros do modelo escolhido.

O capitulo 2 traz uma revisdo da mecéanica do continuo com defini¢des importantes
para compreensdo dos modelos estudados neste trabalho. Observa-se que este assunto pode
ser visto dentro da atomistica e técnicas multiescala, além da mecénica do continuo.

No capitulo 3 se apresenta uma descricdo morfologica detalhada da parede arterial e 0
comportamento mecanico esperado.

Uma revisdo dos possiveis procedimentos experimentais para paredes arteriais €
apresentado no capitulo 4.

Modelos constitutivos capazes de reproduzir o comportamento de paredes arteriais séo
apresentados no capitulo 5, onde também é mostrado o modelo escolhido para ser
implementado na identificagdo de parametros, assim como testes numéricos referentes ao
comportamento arterial.

No capitulo 6 apresenta-se a metodologia experimental adotada, assim como 0s
detalhes de cada procedimento realizado.

No capitulo 7 é apresentada a identificacdo de parametros realizada a partir do modelo
escolhido. Finalmente no capitulo 8 sdo apresentadas as conclus@es, limitaces encontradas e

sugestdes para trabalhos futuros.
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2. CONCEITOS BASICOS EM MECANICA DO CONTINUO

No presente capitulo serdo apresentados conceitos de mecénica do continuo, como,
hiperelasticidade isotrépica e anisotropica, assim como viscoelasticidade. Estes assuntos sao
apresentados de forma sucinta a fim de permitir ao leitor compreensdo dos modelos de
material estudados. Maiores detalhes podem ser encontrados em Spencer, 2004, Holzapfel,
2000c, Neto et al., 2008, e Simo, 1998.

2.1 Descri¢éo do movimento

Dentro da mecéanica do continuo estuda-se o movimento dos corpos, sendo este
conhecido por cinemética. Neste estudo admite-se a existéncia de um corpo g (Figura 2.1),
gue € tido como um conjunto de particulas. Cada particula do conjunto ocupa um ponto de

uma regido Q em um espaco euclidiano tridimensional, em um dado instante de tempo t.

Figura 2.1 — Movimento de um corpo.

A regido Q é referida como a configuragéo indeformada do corpo £, sendo a posi¢éo
da particula p dada pelo vetor X, no instante t=0. Assumindo 0 movimento desse corpo, uma
nova regido ( é formada. Esta regido ¢ tida como a configuragdo deformada do corpo £ com a
posicdo de um ponto p determinado pelo vetor x.

O movimento de um determinado ponto pode ser mapeado por:

Xx=xXt) (2.1)

e a cada instante de tempo pode-se definir o deslocamento dos pontos atraves de
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uX,t) =x(X,t) - X (2.2)
que relaciona a posicdo X na configuracdo indeformada com a posicdo X na configuracédo
deformada, no tempo t. O campo de deslocamento u é uma func¢do da posicédo referencial X
no tempo t, 0 que caracteriza a descricdo material, ou seja, a descrigdo Lagrangeana. O campo
de deslocamento na descricdo espacial, indicado por d, € uma funcdo da posicao atual x no
tempo t, ou seja, a descricdo Euleriana,

dx,t) =x—X(x,t) (2.3)

2.2 Medidas de deformacéo

As mudancas de tamanho e forma que ocorrem em um corpo quando este se move a
partir da configuracao de referéncia para a configuracéo atual sdo contabilizadas por medidas
de deformacdo. A deformacdo pode ser medida tanto através de medidas lagrangeanas quanto
de medidas eulerianas. As medidas de deformagdo mais usuais serdo abordadas na sequéncia.

Tensor gradiente de deformagéo

O tensor gradiente de deformacéo para um instante de tempo t é dado por:

dx(X,t
F(X,t) = % — Grad (X, t) (2.4)
ou em notacéo indicial,
F _axi_a +0ui (25)
) Y ox; '

O gradiente de deformacdo caracteriza mudancas (tamanho e forma) do elemento
material durante o movimento. Entretanto sua matriz ndo é simétrica e ndo se anula em
movimentos de corpo rigido.

A relagdo fundamental

dx = FdX (2.6)
é uma transformacao linear que gera um vetor dx pela acdo de um tensor de segunda ordem F
no vetor dX.

O determinante do gradiente de deformacéo representa localmente a relagéo entre o

volume da configuracdo deformada e indeformada, sendo também chamado de Jacobiano /, e

definido por
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dv

Sendo que em qualquer configuragcdo deformada de um corpo tem /> 0.

Deformacao Isocorica
Deformacdes isocoricas sdo aquelas que ndo produzem alteragdes no volume. Uma
deformacéo isocdrica local é caracterizada por
J=detF=1 (2.8)

Deformacéao Volumeétrica
Deformacdes volumétricas sdo deformacfes de contracdo ou dilatagdo de mesma
magnitude em todas as direcdes, dada por
F =al (2.9)
onde a é um escalar que corresponde a contracdo ou dilatacdo e | € um tensor identidade de

segunda ordem.

Decomposic¢ao Isocorica e Volumétrica do Gradiente de Deformacéo

O gradiente de deformacdo, assim como qualquer deformacdo, pode ser decomposta
como uma deformacdo puramente volumétrica F,,,;, seguida por uma deformacdo isocérica
F,;, ou como uma deformacdo isocoricaF;,,, seqguida por uma deformacdo puramente

volumétrica F,,,;. A decomposi¢do multiplicativa do gradiente de deformacéo é dada por:

F = FisoFyo1 = Fyo Fiso (2.10)
sendo
F,,; = (detF)/31 (2.11)
(S
F;;, = (detF)~'/3F (2.12)

Observando que o componente isocOrico representa a preservacdo na mudanca de
volume, ou seja, detF;;, = 1, j& 0 componente volumétrico corresponde a uma deformagao

puramente volumeétrica, ou seja, detF,,; = detF.

Decomposic¢do Polar
O gradiente de deformacdo pode ser decomposto em um tensor simétrico positivo

definido e em um tensor ortogonal, a qual é chamada de decomposic¢éo polar e é dada por:
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F = RU = VR (2.13)
Onde o tensor ortogonal R é o tensor rotacdo local e os tensores simétricos positivos

definidos U e V sdo, respectivamente, os tensores de alongamento a direita e a esquerda.

Tensores de deformacéo de Cauchy-Green
Com o intuito de obter medidas de deformacéo que ndo sejam sensiveis as rotacoes de
corpo rigido e de eliminar a falta de simetria, foram definidos os tensores deformacédo de
Cauchy-Green a Direita C e a Esquerda b,
C =FTF = UTRTRU = UTU = U? (2.14)
b = FFT = VRRTV” = VVT = V2 (2.15)

Tensor deformacao de Green-Lagrange
O tensor deformacdo de Green-Lagrange E € uma medida lagrangeana e se anula

quando ndo ha deformacdes, sendo escrito em notag&o tensorial como:

E=%(C—I) (2.16)
Também é comumente escrito em funcdo dos deslocamentos, ficando em notagédo
indicial:
E - 1(% N % Oy (’)ﬂ) (2.17)
2\0X; 0X; 0X; 0X;

2.3 Medidas de tenséo
As forcas em qualquer superficie do corpo podem ser representadas por um campo

vetorial definido sobre essa superficie, sendo estas as medidas de tensdo. As medidas de

tensdo sdo definidas a partir dos vetores de tracdo mostrados na Figura 2.2.

Figura 2.2 — Vetores tracdo agindo em uma superficie infinitesimal.



21

Tenséo de Cauchy
O vetor tracdo de Cauchy t é uma medida de forca por unidade de superficie ds,
definida na configuracgéo atual (deformada) com a normal n.
O teorema de Cauchy ¢ dado por:
t=on (2.18)
onde a tracdo superficial € combinada com o tensor tensdo de Cauchy (o), ou simplesmente

tensdo de Cauchy, o qual € um tensor espacial e simétrico.

Tensor tensdo de Kirchhoff
O tensor tensdo de Kirchhoff difere do tensor tenséo de Cauchy somente pela razdo
volumétrica, ou seja,
1=Jo (2.19)

Tensores tensdo de Piola-Kirchhoff

As tenses de Piola-Kirchhoff sdo baseadas na geometria inicial, ou seja, sdo medidas
de tensdo lagrangeanas.

O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff P é definido como o vetor tracdo T com a
mesma dire¢do de t, atuando na area indeformada de norma unitaria N. Pode-se definir entéo

um diferencial de forga df e um diferencial de area dS:

df = tds = TdS (2.20)
onde,
ds (2.21)
T=—
ds t
Definindo-se o primeiro tensor de Piola-Kirchhoff como:
T =PN (2.22)

Utilizando a formula de Nanson,
ds = JF~TdS (2.23)
a qual relaciona a configuracdo atual e a de referéncia. O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff
pode ser escrito como:
P=joF " (2.24)
O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff geralmente ndo é simétrico, portanto define-se o
segundo tensor de Piola-Kirchhoff S, onde a forca sofre uma transformagéo de dire¢do assim

como a area. O segundo tensor de Piola-Kirchhorff fica:
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S=F'P=JF 1gF T (2.25)
2.4 Relag0es constitutivas

As grandezas abordadas nas secOes anteriores quantificam a mudanga de forma e os
esforgos internos. Estas podem ser usadas para determinar a resposta do material, sendo
necessario o uso de equacdes adicionais na forma de leis constitutivas. As leis constitutivas
devem aproximar o comportamento experimental observado de um material real sobre
condigdes especificas de interesse.

Para estas leis geralmente utilizam-se as relagGes constitutivas, as quais completam a
especificacdo das propriedades mecanicas de um material (particulares para cada material),
relacionando as tensdes com a deformacao ou taxa de deformacéo.

No presente trabalho sdo apresentadas teorias constitutivas ndo lineares, adequadas
para descrever fenémenos fisicos envolvendo grandes deformacdes, que sdo as observadas no
material de interesse deste trabalho, onde maior enfoque € dado para relagdes constitutivas

hiperelasticas e viscoelasticas.

2.4.1. HIPERELASTICIDADE

Um material é considerado hiperelastico se o estado de tensdo em cada instante de
tempo depende apenas do estado de deformacgdo naquele momento e ndo do historico de
deformacéo [Holzapfel, 2000c].

Um material hiperelastico postula a existéncia de uma funcdo de energia de
deformacéo que é funcdo somente de uma medida de deformacéo, de forma que ¥ = W(F).
Quando a funcdo energia de deformacdo depende somente da medida de deformacéo, o
material é dito homogéneo, entretanto quando o material depende adicionalmente da posicéo é
considerado um material heterogéneo. Outra caracteristica € que a energia de deformacéo
deve ser a mesma, independente da medida de deformacdo escolhida, ou seja, ¥ = W(F) =
¥(C) = ¥(b) = Y(E).

Em hiperelasticidade o primeiro tensor tensdo de Piola Kirchhoff é entdo dado pela
relagdo constitutiva:

b 0¥ (F) (2.26)

J0F
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sendo o tensor tensdo de Cauchy dado por:

o Jd¥Y(F) - (2.27)
o=] 1—6F F

A funcdo de energia de deformacédo ¥ também pode ser expressa em fungédo do tensor
deformacédo de Cauchy-Green a direita C. O primeiro tensor tensdo de Piola Kirchhoff pode

entdo ser reescrito como:

a¥(C) (2.28)
P = ZFT
Ja o segundo tensor tensdo de Piola Kirchhoff fica:
S a¥(C) _ 0¥ (E) (2.29)
oC OE
E o tensor tensdo de Cauchy:
¢ = 2]—117%1?T (2:30)

Materiais hiperelasticos isotropicos
Um material hiperelastico é dito isotrépico quando a resposta do material € a mesma
em todas as direcOes e deve satisfazer a seguinte restricdo [Holzapfel, 2000c], ou seja,
¥(F) = Y(FR) (2.31)
onde R € o tensor rotacao.
Uma maneira de reescrever ¥ com medidas invariantes frente a mudangas no sistema
de referéncia, é através de um conjunto de invariantes de deformacéo (l,, a=1,2,3), ou seja,
¥ =¥(C) = Y[I1(C),[,(C), I5(C)] = P[I;(b), I,(b), I3(b)] (2.32)
A equacao acima € usada para materiais hiperelasticos isotropicos.
Como C e b possuem os mesmos autovalores, que séo os quadrados dos principais

alongamentos A2, a = 1,2,3, pode-se concluir que:

L(C) =1,(b) (2.33)
L,(C) = I;(b) (2.34)
I3(C) = I;(b) (2.35)
onde os principais invariantes sdo dados por:
L) =trC=X + A, + 23 (2.36)

1
L,(C) = 5 [(tr€)? — tr(C?)] = trCtdetC = A, + MAz + g (2.37)

13 (C) = detC = 7\11}\,2}\,3 (238)



24

Para determinar uma equacao constitutiva de materiais hiperelasticos isotropicos em
termos dos invariantes de deformacdo, pode-se usar a diferenciacdo de W(C) = VY (1,1, 15)
em relacdo ao tensor C. Assumindo que W(C) tem derivada continua em relacdo aos
principais invariantes (I, I, I3) e por meio da regra da cadeia, encontra-se:

d0¥(C) dYol, 0dYal, 0JYal; (2.39)

aC_ oL aC T8I, aC oL, aC

Onde as derivadas do primeiro, segundo e terceiro invariante em relacdo a C sdo dadas

por:
o, _ouC _ (2.40)
F T
al, 1 atr(C?) (2.41)
E_§<2trc1— ¢ )= hl-C
dl, (2.42)
——==1C"!
ac
A forma mais geral da relacdo de tensdo em termos dos trés invariantes é:
. 0Y(©) oY oY v v | (2.43)
S=2—= [(a—ll+lla—12>l—£C+I3a—13C

sendo apropriado usar quantidades que se referem a configuracdo inicial, utilizando ent&o o C.

A funcdo energia de deformacdo W também pode ser reescrita em fungdo dos
alongamentos principais, ou seja,

¥ =¥(C) =¥,z A3) (2.44)

As tensdes principais em um material isotropico hiperelastico dependem somente dos

principais alongamentos, entdo os principais tensores de Cauchy (o,, a=1,2,3) podem ser

EXpressos como:

o :]_1%66_}‘31 (2.45)
sendo que o Jacobiano é dado por:
J = M5 (2.46)
Relac6es equivalentes para as trés tensdes principais de Piola-Kirchoff P, e S, ficam:
P = Al e Sq = 10% a=1,2,3 (2.47)
OAg g 0Ny

Para 0 caso onde A; # A, # A3 # A, Obtém-se equacgdes constitutivas na forma

espectral, sendo estas diagonalizadas, portanto:
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3 (2.48)
o = Z o, fi, @ fi,
a=1
3 (2.49)
P= Z P,n, ® N,
a=1
(2.50)

N, ® N,

%)
Il
[
pﬁfJ

Q
1l
-

onde o operador @ corresponde ao produto tensorial e fi, = RN, e N,, a = 1,2,3, sdo

vetores ortonormais que expressam as dire¢0es espacias e referenciais principais.

Materiais hiperelasticos incompressiveis

Materiais incompressiveis sdo aqueles que permitem somente movimentos isocéricos
e possuem a restricdo apresentada pela Equagéo (2.8).

Com o intuito de derivar equacBes constitutivas gerais para materiais hiperelasticos
incompressiveis, chega-se na funcdo energia de deformacdo como:

¥Y=¥%F)-p(J-1 (2.51)

Onde a energia de deformacdo W é definida por J =detF=1. O escalar p é
identificado como uma pressdo hidrostatica e somente pode ser determinado a partir das
equacdes de equilibrio e condi¢des de contorno.

As equacbes para o primeiro tensor de Piola-Kirchhoff, para o segundo tensor de

Piola-Kirchhoff e para o tensor de Cauchy ficam, respectivamente,

¥ (F) (2.52)
— =T
P pF~" + F
O¥(F) ¥ (C) (2.53)
— _ o F-1p-T -1 — _nC-1
S=—pFFT+F ! — pC! +2—¢
_ OY(F) . OV(F)\" (2.54)
G——pl-l—TF ——pI+F<T>

Quando o material, além de ser incompressivel é isotrdpico, a restricdo a ele imposta
esta presente em:
I; = detC = detb =1 (2.55)

Portanto as duas varidveis de deformac&o independentes s&o I, e .
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Materiais hiperelasticos compressiveis

Um material que apresenta mudanca de volume é dito compressivel, e a Gnica restri¢ao
imposta a este material esta na razdo de volume /, que precisa ser positiva.

Para hiperelasticidade compressivel a deformacdo é decomposta em duas partes, uma
volumeétrica e uma isocorica, ou seja, em vez de lidar diretamente com C e F é realizada uma
decomposi¢do multiplicativa de F em duas partes, uma com mudanca de volume (envolvendo
dilatacdo) e outra sem mudanca de volume (envolvendo distor¢édo), ficando,

F = (JY3DF = JY/3F (2.56)
C = (J?*1C = J*/*C (2.57)
Os termos J1/31 e J?/31 estdo associados a deformagBes com mudancas de volume,

enquanto F e C estdo associados a deformagdes com preservacéo de volume, ent&o:

detF = LA, = 1 (2.58)
e
detC = (detF)? =1 (2.59)
onde
ha =] a=1,2,3 (2.60)

Sendo que A, sd0 os alongamentos principais modificados, F ¢ o gradiente de
deformacéo modificado e C é o tensor direito de Cauchy-Green modificado.

Assumindo-se uma decomposicdo aditiva, supde-se uma unica decomposi¢do da
fungéo de energia de deformagéo ¥ em:

¥(C) = ¥yo1 () + Wiso (O) (2.61)

onde W,.;(J) e W5, (C) sdo funcdes apenas de / ou C, e descrevem, respectivamente, a
resposta eldstica volumétrica e a resposta elastica isocorica do material, de forma
desacoplada.

O segundo tensor de Piola Kirchhoff possui uma contribuicdo puramente volumétrica

e uma contribui¢do puramente isocérica, entdo:

¥ (C) (2.62)
S= T = Svol + Siso
A parte puramente isocérica é dada por:
0¥;s0(C _ 2.63
iso — Z%sz_ZBDEVS ( )

e a parte puramente volumétrica fica:
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avaol(]) — avaol(]) c-1 (2-64)

aC d]
Para materiais isotrépicos compressiveis a decomposi¢do adequada da fungéo energia

Svol =2 :]pc—l

J

de deformacéo fica analoga a Equacdo (2.61), entdo:
¥(b) = ¥Yya1()) + Yiso (B) (2.65)
onde b é o tensor esquerdo de Cauchy-Green modificado.

Assim como na Equacédo (2.61) e na Equagdo (2.65), a decomposicdo também pode ser

feita em termos dos invariantes, ficando:

Y= vaolU) + lIliso [1_1 ((_:): 1_2((_:)] = vaol(]) + \Piso [1_1 (B); 1_2 (B)] (266)
onde I e I, sdo os invariantes de deformacdo modificados e sdo definidos por:

I, =trC =trb (2.67)

-1 _ — 1 - _
I, = 5 [rC)? — ()] = 5 [ (h)” -~ (trb?)] (2.68)

O segundo tensor de Piola Kirchhoff fica entdo:
oY (I, I, ) (6‘1’ _ a‘P) v 0¥y () (2.69)
acC ol th oL, oL, +J ]

A estrutura hiperelastica apresentada até este ponto é adequada para tecidos bioldgicos

considerados isotropicos, e servem de base para a extensdo a comportamentos anisotrépicos.

Materiais hiperelasticos anisotropicos

Muitos materiais sdo compostos de uma ou mais familia de fibras, sendo chamados de
materiais compoOsitos ou compdsitos de fibra-reforcada, onde estes tém propriedades
direcionais.

Os materiais que sdo reforcados por apenas uma familia de fibras possuem uma
direcdo preferencial. A rigidez deste tipo de material € muito maior na direcdo da fibra do que
na direcdo perpendicular a ela. Este € o tipo mais simples de material anisotropico, sendo
chamado de transversalmente isotropico em relacdo a direcdo preferencial da familia de
fibras. Neste caso particular observa-se que a resposta ao longo das dire¢des perpendiculares a
direcdo preferencial (plano transversal) é isotropica [Holzapfel, 2000c].

Sea, - g, =0, as familias de fibras tem dire¢fes ortogonais, entdo o material é dito
ortotropico na configuracdo de referencia com respeito aos planos normais as fibras e a

superficie na qual estdo inseridas [Holzapfel, 2000c].
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No tratamento matematico apresentado neste trabalho se assume idealmente que se
tratam de fibras longas uniformemente distribuidas e todos os pontos do material se

comportam da mesma forma.

Materiais transversalmente isotrépicos

Para um material que é reforcado por uma unica familia de fibras, a tensdo em um
ponto material depende ndao somente do gradiente de deformacdo F, mas também da direcao
da fibra [Holzapfel, 2000c].

A direcdo da fibra no ponto X € Qq € definida por um vetor unitario ag(X), onde
lag| = 1. A fibra submetida a deformacdo se move com o ponto material do corpo continuo e
chega a configuracdo deformada Q, sendo a nova direcdo da fibra no ponto associado X € Q,
definida por a(x, t), |a] = 1.

A mudanc¢a do comprimento das fibras € determinada através do alongamento A da
fibra ao longo da direcédo a,, sendo definida como uma relacéo entre o comprimento da fibra

na configuracdo deformada e na configuracéo indeformada:

Aa(x, t) = F(X t)a,(X) (2.70)
Podendo ser representada também por:
}\2 = ao " FTFaO = aO * Cao (2.71)

A energia de deformacdo pode ser escrita em funcdo de C e do produto tensorial
a, ® a,, entdo:
Y =¥(Ca,®a (2.72)
Com a incluséo da anisotropia na funcao energia de deformacéo surgem dois pseudo-
invariantes 4 e Is [Holzapfel, 2000c].
1,(C,ay) =a,-Cap, =C:a, ®a, = A? (2.73)
Is(C,ay) = a, - C*a (2.74)
Estes pseudo-invariantes descrevem as propriedades da familia de fibras e sua
interacdo com 0s outros constituintes materiais [Holzapfel, 2000c].
Para um material transversalmente isotrdopico, a energia de deformacédo pode ser entéo
escrita em termos dos cinco invariantes,
¥ = Y[1,(C), [,(C), 13(C), 1,(C a,), I5(C,ay)] (2.75)
assim como o segundo tensor de Piola-Kirchhoff
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,0¥(Ca®ay) i d¥(C a, ® a,) dl, (2.76)
aC B al, aC

a=1

A derivada do invariante I, e do invariante Is em relacdo a C é dada por:

al (2.77)

3¢ =2 ®%
al 2.78
a_é=a0®ca0+aoc®ao ( )

Atraves das equagdes (2.76), (2.40), (2.41), (2.42), (2.77) e (2.78) chega-se a:
ov v v v (2.79)
_ _ _ 1
5=2 [(611 h 612)1 oL, C T O T 20 @

v
5

O tensor de Cauchy pode ser expresso por:

aw) L 0¥ (2.80)

—1FSFT—2 [1 1+<aw1 2
) =2k a1, 1ol al,

ol

v v
+I4a—14a®a+14a—15(a®ba+ab®a)]

Quando a matriz isotropica do material € considerada incompressivel a restricdo que se
aplica € I3 =1 . Nesses materiais as fibras incorporadas podem ser extensiveis ou
inextensiveis. Quando sdo inextensiveis, A = 1.

Nos materiais anisotropicos quase-incompressiveis, a mesma decomposicao
volumétrica e desviadora usada anteriormente pode ser admitida. Assim, o segundo tensor de
Piola-Kirchhoff, fica:

oV, I, 1,,1s,]) oY _ oY oY (2.81)
=2 ( +1 _) —2—C
aC ol 612 ol,
kg o LO0))
+26—4a0®a0+26_5a0®a0+] 6(} c?!
O tensor de Cauchy
oYy, I, 14, 1s,]) oY oY 0¥ (2.82)
=2/ =2—< I ) b—2/"1—p2
c=2 ac S Gr i, T

v v v
+2] 1146—a(§§)a+2] 1146—13(8 a+ ‘g}lg)l
5

Este modelo sera apresentado com mais detalhes no Capitulo 5.
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Materiais compdsitos com duas familias de fibras

Um corpo com duas ou mais familias de fibras considera cada uma destas como
unidirecional com a direcdo preferencial de cada familia. Neste caso se faz uma extensdo do
modelo anisotropico apresentado anteriormente. As direcdes preferenciais das fibras nas
configuracdes referenciais e atuais sdo simbolizadas pelos campos vetoriais unitarios a, € g,
e a e g. Assim como na Equacdo (2.72) a energia de deformacao pode ser escrita como:

Y =¥(CA, Gy (2.83)
sendo Ay = a;, @ ap e Gy = gy @ g, Estes sdo chamados de tensores estruturais [Holzapfel,
2000c].

Para materiais com duas familias de fibras surgem novos pseudo-invariantes, além dos

ja apresentados anteriormente [Holzapfel, 2000c],

Is(C, 80) = 80 " C8o (2.84)
I;(C,go) = 80" C?gy (2.85)
Ig(C, a9, 80) = ao " Cgo (2.86)
Is(ap, 80) = (o 8o)* (2.87)

O produto interno, a, - g8,, € uma constante geométrica determinando o cosseno do
angulo entre as duas direcOes das fibras na configuracdo referencial. Portanto o invariante I,
ndo depende da deformacdo e ndo necessita ser considerado na energia de deformacdo ¥
[Holzapfel, 2000c].

O segundo tensor de Piola-Kirchhoff é dado pela diferenciacdo da Equagdo (2.83) em

relacdo ao C, ficando:

0W(C, A, Go) , 28: 0wy, ..., I3) a1, (2.88)
aC B al, aC

a=1

As derivadas dos pseudo-invariantes I, I, e I ficam:

ol (2.89)
3¢~ o

dl 2.90

a_ézgo®cgo+goc®go (2:90)

al 1 2.91

a_g=§(ao®go+go®ao) (2.90)

Vale lembrar que estes modelos consideram a existéncia de familias de fibras longas
com uma direcdo de alinhamento Unica para cada familia. Uma modificacdo na proposta das
funcBes de energia W sera apresentada na secdo 5.1 para considerar uma possivel disperséo de
fibras [Gasser et al., 2006].
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Materiais ortotropicos

Sea, - g, = 0 as duas familias de fibras tem dire¢des ortogonais, entdo o material é
dito ortotropico na configuracdo referencial com respeito aos planos normais das fibras e da
superficie que estas se encontram.

Para materiais ortotrépicos somente 0s sete primeiro invariantes estdo presentes na
energia de deformacdo. Se o material ortotropico assumir uma matriz material isotrépica
incompressivel e com fibras inextensiveis, 0 numero de invariantes diminui ainda mais, ja que
I;=1,1, =1el, =1, sendo dependente somente de I, I, Is € I,.

Mais detalhes das fungdes de energia sdo apresentados na revisdo do estado da arte dos

modelos utilizados em paredes arteriais.

2.4.2. VISCOELASTICIDADE

Os modelos hiperelasticos conseguem descrever a resposta mecanica de um material
uma vez que se conhece o estado atual de deformacdo, entretanto ndo conseguem descrever
fendmenos ndo elasticos. Para descrever os fendmenos dependentes do tempo pode-se utilizar
0s conceitos de viscoelasticidade, onde sdo levados em conta fendbmenos dissipativos, 0s quais
introduzem a dependéncia da velocidade em que a deformagéo ocorre.

O comportamento viscoelastico de um material pode ser caracterizado por diferentes
respostas para diferentes velocidades de deformacdo ou por lagos de histereses, onde as
curvas de carregamento e descarregamento ndo coincidem. Isto representa uma energia
dissipada.

Os dois modelos de viscoelasticidade linear mais conhecidos sdo o modelo de
Maxwell (Figura 2.3) e 0 modelo de Kelvin-Voigt (Figura 2.4). Ambos sdo interpretados
como arranjos de componentes mecanicos, como molas e amortecedores, para formular as
equacdes que descrevem o problema. O modelo de Maxwell é constituido de uma mola com
rigidez E e um amortecedor com viscosidade n, arranjados em serie. O modelo de Kelvin-
Voigt possui uma mola e um amortecedor arranjados em paralelo. Estes modelos combinam
comportamento elastico com viscoso através da interacdo destes componentes mecanicos.

Sobre a a¢do de uma deformacdo constante € suposto que o modelo de Maxwell tenha
resposta instantanea da mola e uma tensao exponencial de relaxacdo devido ao amortecedor,
no modelo de Kelvin-Voigt a deformacdo sera criada com o tempo, de acordo com a fungéo

exponencial.
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MW >
Figura 2.3 -Modelo de Maxwell.
—— ———

Figura 2.4 — Modelo de Kelvin-Voigt.

Nenhum deles é adequado para representar o comportamento mecanico de materiais
solidos submetidos a um histérico de deformacGes generalizado. Estes funcionam apenas para

algumas situacOes especificas de carregamento.

Viscoelasticidade néo linear

A formulacdo mais geral para modelos constitutivos ndo lineares pode ser baseada no
dispositivo apresentado na Figura 2.5. Neste dispositivo é combinada uma mola néo linear
(mola principal), com um braco de Maxwell (mola e amortecedor em série). Outros bragos de
Maxwell podem ser adicionados neste modelo reoldgico.

— MW

AW

Figura 2.5 — Modelo de Reoldgico.

Como apresentado em modelos hiperelasticos isotrépicos, nos modelos viscoelasticos
para grandes deformagdes, a fungdo de deformacdo elastica também pode ser decomposta em

uma parte volumétrica e uma desviadora, ficando:

¥ = U()) + P(C) (2.92)
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A viscosidade acaba interagindo apenas com a parcela desviadora. No modelo

viscoelastico, para o regime de grandes deformacdes a tenséo é calculada por:

3 ) N (2.93)
S(t) = JU"°(J)C™" + 5° — JSDEV Z Qi(t)]
i=1
N
2
= 5°(5) = JSDEV | Y Qi(t)]
i=1
sendo que S°(t) é dado por:
— o 1 o
50 =5 {zagqﬂ)(o - 5 [20:%° () C]C‘l} (2.94)
§° :=20,¥°(C) = JU°(J)C L +§° (2.95)
e C = C(t), i. e., adeformacéo é em fungédo do tempo.
Q;(t), i =12, ..., N, sdo varidveis internas que permanecem inalteradas sobre

movimentos de corpo rigido. O indice i representa a quantidade de bragos de Maxwell no
modelo reolé6gico da Figura 2.5.
A evolucdo de cada variavel interna Q;(t), de cada braco de Maxwell, é governada
pela seguinte equacéo:
: 1 Vi _ 2.96
Q:(t) +—Qi(t) = —DEV{20:¥°[C()]} (299
l L
onde t;, ¥; € Yo S80 parametros do material. Nesta representacdo z; € 0 tempo de relaxacao e
Yi € Yo Sa0 0s modulos relativos adimensionais, que sdo razdes de proporcao da rigidez das
molas ndo lineares do modelo reoldgico. O parametro y,, € a propor¢do de rigidez atuando
sobre a mola principal e o parametro y; € a proporcéo de rigidez atuando sobre a mola do
braco de Maxwell.

O modulo relativo y; € [0,1] e o tempo de relaxacdo t; > 0 estdo sujeitos a restri¢éo,

N
Z Vi=1—Ye (2.97)
i=1

com y, € [0,1).
Os modelos viscoelasticos podem ser calculados através de integrais de convolucao ou
por processos incrementais A Equacdo (2.96) leva explicitamente para a representacdo por

convolucéo:



34

yi (¢ o (2.98)
Qi) =—| expl=(t—s)/n] DEV{20¢¥°[C(s)]}ds
L J—oo
Como o presente estudo utilizou o processo incremental, seguindo a ordem de céalculo
estabelecida por Simo, 1998, este sera detalhado a seguir. Para detalhes sobre a representacédo

por convolugdo, ver Simo, 1998, e Holzapfel, 2000.

Representacéo incremental
Sendo o tempo discretizado em intervalos de [t,, t,+1], as expressdes complementares

para o calculo de tensdo sdo dadas por [Simo, 1998]:

H) i = exp(—At,/T)HY + exp(—At,/27) (8%, — 53) (2.99)
8941 = DEV,,,1{20¢9°[C, ]} (2.100)
§9: = DEV,{20:P°[C,]} (2.101)

sendo DEV,,,;[m] e DEV,,[m] calculadas com C,,,; e C,,, e dadas por:

DEV,,:[m] = (m) ~ 3 [(W): €, ]Crty (2.102)

A Equacio (2.102) também é utilizada para os tensores C,,, € C,,.
Para o calculo do segundo tensor tensdo de Piola-Kirchhoff é utilizado o algoritmo de
aproximagéo [Simo, 1998]:

, (2.103)
Sne1 = Jns1U Uns)Ciby + Vo085 + Z Yy DBV, [HO ]

i=1
sendo que S2,, é dado por

2 2
_ 2 I (2.104)
7(')l+1 ]n+1 n+1 — ]nf_lDEVn_,_l[ZaE‘PO [Cn+1]]

H(‘) 1+, € dado pela formula de atualizagéo, Equagdo (2.99).

O tensor tensdo espacial de Kirchhoff no instante atual é obtido através da

transformagao:
Tn+1 = Fri1Sn+1Fnsa (2.105)
Utilizando as relagdes:
FrCriiFli =1 (2.106)
AeVIF s (B)Fhs] = 3y s [DEY, (W)IFD, (2.107)
5 (2.108)

Fn+1 ]n+1Fn+1'
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1 .
dev(m) = (w) — 5 tr(m)I (2.109)
encontra-se a formula de atualizacao para o tensor de Kirchhoff [Simo, 1998]:
Tnt1 = Jns1U% Uns)1 + VoodeV[ZFnﬂaEqm [En+1]FrTz+1] (2.110)

N
+ ) yidev|Fy, HO,FL ]
i=1

Deve-se notar que esta formulacdo é valida apenas para descrever o comportamento
visco-hiperelastico isotrépico. Assim, esta atua apenas na parcela isotropica e a parcela
anisotropica continua sendo representada através da hiperelasticidade. Com esta tratativa ndo

é possivel representar o comportamento viscoelastico na fibra.

Algoritmo utilizado:
O processo incremental sobre as parcelas isotrépicas do modelo de usado, inicia-se
com S2 = 0 e com o algoritmo de variaveis internas H;‘) =0,i=12,...,N.

As configuracdes de atualizagao sdo calculadas por:

Jns1 = det[Fp 4] (2.111)
Cn1 = FnoiFliq (2.112)
_2 (2.113)

En+1 = ]nilcn+1
Juntamente com a Equacdo (2.106), apresentada anteriormente.
O tensor de Kirchhoff inicial é entdo calculado:
Tpi1 = dev[2F 10690 [Cryr]Friq] (2.114)
As variaveis internas sdo atualizadas atraves das equacdes (2.99), (2.100), (2.101) e

(2.114) podendo ent&o ser calculado o tensor tensdo de Kirchhoff através da Equacéo (2.110).
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3. PAREDES ARTERIAIS

O sistema circulatério (Figura 3.1), assim como 0s outros sistemas do corpo humano
(sistema muscular, sistema nervoso, sistema respiratorio e outros), realiza uma funcdo mais
complexa que qualquer 6rgdo isoladamente. Sua principal funcdo é o transporte, mas
contribui também para regular a temperatura e na defesa ou imunidade do corpo [Thibodeau e
Patton, 2002]. O sangue contido nesse sistema é bombeado pelo coracdo através de um
circuito fechado de vasos (artérias, veias e capilares) transitando por todo o corpo.

Os vasos capilares sdo vasos sanguineos de pequeno calibre que formam uma rede
complexa de tdbulos finos que se bifurcam e se recombinam em véarios pontos. Através da
parede desses vasos ocorre 0 intercdmbio entre 0 sangue e os tecidos adjacentes, transferindo
oxigénio, gas carbonico, substratos e metabdlito [Junqueira, 2004].

As veias resultam da convergéncia dos vasos capilares em um sistema de canais que se
tornam cada vez mais amplos a medida que se aproximam do coracdo. Esses vasos,
juntamente com a contracdo do musculo esquelético, que circunda as veias, tém a fungéo de
carregar o sangue venoso (pobre em oxigénio e rico em diéxido de carbono) de volta para o
coragao.

As artérias sdo vasos sanguineos que fazem a funcdo inversa das veias, ou seja,
conduzem o sangue com nutrientes e oxigénio para os tecidos [Junqueira, 2004]. As artérias

se tornam menores a medida que se ramificam.
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Figura 3.1 — Sistema circular sanguineo [Mesher, 2010].

Segundo Junqueira, 2004, os vasos sanguineos de um modo geral sdo compostos de
trés camadas ou tdnicas, conforme pode ser visto na Figura 3.1. A tunica intima, camada mais
interna do vaso, possuiu uma camada de células endoteliais apoiada em uma camada de tecido
conjuntivo frouxo. A tlnica média, camada do meio, € constituida principalmente por
camadas concéntricas de células musculares lisas organizadas helicoidalmente e interpostas
entre as células musculares lisas existem quantidades varidveis de fibras e lamelas elésticas,
fibras reticulares (colageno do tipo Il1), proteoglicanas e glicoproteinas. A adventicia, camada
mais externa, consiste principalmente de colageno tipo | e fibras elasticas.

As artérias sdo classificadas de acordo com sua estrutura e tamanho (Figura 3.1),
geralmente sdo divididas em elasticas, musculares e arteriolas [Waite e Fine, 2007, Junqueira,
2004]. As artérias elasticas, que incluem a aorta, possuem maior didmetro e maior nimero de

fibras elasticas, sendo estas localizadas perto do coracdo. Artérias musculares possuem
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didmetro médio. Arteriolas sdo as artérias de menor didametro e possuem poucas camadas de
tecido muscular liso e quase nenhum tecido conjuntivo.

Como mencionado anteriormente as artérias sdo divididas em trés camadas e possuem
laminas elasticas entre essas camadas, o que pode ser visto com maior detalhe na Figura 3.2,

Dependendo da classificacao da artéria as caracteristicas de cada camada pode mudar.

Thanica intima

Léamina elastica interna
Tunica média

Lamina elastica externa

Tunica externa

Figura 3.2 — Divisao da artéria [Mesher, 2010].

Segundo Junqueira, 2004, nas artérias musculares a tunica média é formada
essencialmente por células musculares lisas, a intima possui uma camada subendotelial um
pouco mais espessa que aquela das arteriolas e existe uma lamina elastica interna proeminente
(componente mais externo da intima). Nestas artérias existe também uma lamina el&stica
externa (Ultimo componente da tunica média), presente somente nas artérias musculares
maiores e a adventicia consiste em tecido conjuntivo frouxo.

Conforme Junqueira, 2004, nas artérias elasticas a intima, rica em fibras elasticas é
mais espessa que a tunica correspondente de uma artéria muscular, existe uma Iamina elastica
interna (entre a camada intima e a média), entretanto pode nao ser facilmente distinguida e a
tunica média consiste de uma série de laminas elasticas perfuradas, concentricamente
organizadas. Entre as laminas elasticas presentes da tdnica média se encontram células
musculares lisas, fibras de colageno, proteoglicanas e glicoproteinas. A tlnica adventicia
dessas artérias € relativamente pouco desenvolvida.

Pode-se realizar consideracdes a respeito de cada camada da artéria. Em individuos
jovens e saudaveis a intima é muito fina e tem uma insignificante contribuicdo mecénica na

parede arterial [Holzapfel et al., 2000a]. A contribui¢do da intima pode se tornar significante
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com a idade (ex.: aparecimento de aterosclerose) [Holzapfel et al., 2000a]. A camada média
proporciona a maior parte da resisténcia mecénica necessaria para manter a integridade
estrutural [Peterson e Bronzino, 2008, Holzapfel et al., 2000a].

Beenakker et al., 2012, realizaram imagens microscopicas de uma aorta abdominal
suina, mostrando a diferenca entre suas camadas (Figura 3.3). Na Figura 3.3 pode ser visto
que a parede da intima € fina e contem células endoteliais que estdo em contato com o lumen,
a média consiste de células de elastina (azul escuro/preto) e de masculo liso (vermelho) e a
adventicia contém principalmente colageno (marrom). Os proteoglicanos (azul claro), como

podem ser visto na Figura 3.3, estdo presentes na intima e na média.

Intima

Meédia

Adventicia

Figura 3.3 — Imagens microscopicas de uma aorta abdominal suina [Beenakker et al., 2012].

Comportamento Mecéanico de Artérias

Segundo Holzapfel e Ogden, 2009b, tecidos moles formados por fibras possuem
caracteristicas mecanicas distintas, podendo ser observadas com um simples teste de tracdo,
onde o tecido mostra uma grande extensdo com baixos niveis de forca, seguido por um rapido
enrijecimento. Este enrijecimento ocorre quando as fibras vao deixando de ser onduladas e

alcancam seu comprimento natural, ficando alinhadas com a direcdo da tensdo. Este
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comportamento ocorre devido a rigidez das fibras que é muito maior do que o material no
qual estdo inseridas. Outro estudo que mostra este comportamento foi o realizado por Sellaro
et al., 2006, onde foi identificado que as mudancas na resisténcia mecanica dependem
significantemente da direcdo do carregamento. Quando o carregamento € paralelo a direcdo
preferencial das fibras de colageno, ocorre a reducdo das ondulacbes das fibras e sua
reorientacdo, entretanto quando o carregamento é perpendicular & direcdo preferencial das
fibras de coladgeno, o comportamento predominante é o de reorientacdo das fibras. A Figura
3.4 apresenta 0 comportamento tipico de tensdo-deformacdo em tecidos moles que possuem

fibras em sua composicéo.

Tensdo

Deformacio

Figura 3.4 — Comportamento tipico de tecidos moles.

Este mesmo comportamento foi observado em um dos primeiros trabalhos com
paredes arteriais [Bergel, 1961], onde foi realizada uma comparagéo entre 0 comportamento
de diferentes artérias provenientes de cachorros (aorta toréacica, aorta abdominal, femoral e
carotida).

O efeito de enrijecimento descrito na Figura 3.4 também retrata 0 comportamento
mecanico anisotropico caracteristico das artérias, que possuem as fibras de colageno
onduladas e arranjadas em estruturas helicoidais e servem para reforgar a parede arterial
[Holzapfel et al., 2000a].

Segundo Holzapfel e Ogden, 2009b, as paredes arteriais possuem duas distribui¢fes
distintas de fibras de colageno que sdo associadas com duas diregdes preferenciais, desta
maneira podem ser consideradas mecanicamente como ortotropicas. Ao contrario do que
ocorre, por exemplo, em tendbes e ligamentos onde o tecido possui uma Unica direcdo
preferencial, podendo ser tratado como transversalmente isotropico [Holzapfel e Ogden,
2009b].

A resposta mecénica arterial pode apresentar tanto uma contribui¢do do tipo ativa,

sendo que este comportamento surge da ativacdo do musculo liso que contrai sobre estimulos
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e interage com as fibras de colageno e de elastina e uma passiva [Holzapfel e Ogden, 2009b],
sendo este comportamento governado principalmente pelas fibras de colageno e de elastina
[Cox, 1978 apud Holzapfel e Ogden, 2009Db].

As artérias proximais (localizadas proximas do coracdo) podem ser tratadas como
puramente elasticas, jA a resposta das artérias distais apresentam um comportamento
viscoelastico [Holzapfel e Ogden, 2009b].

Um estudo realizado por Maher et al., 2012, investigou o comportamento inelastico
anisotropico de artérias. Ensaios ciclicos de compressao foram realizados para investigar a
diferenca no comportamento inelastico para as artérias carotida, aorta, femoral e coronaria de
suinos, enquanto o comportamento anisotrépico da aorta e carétida foi determinado utilizando
ensaios de tracdo ciclicos na direcdo longitudinal e circunferencial. Verificando-se que as
maiores deformagdes inelésticas ocorrem nas artérias musculares (coronéria) e as menores
deformacdes inelasticas foram observadas na aorta (Figura 3.5). Deformaces inelasticas com
menores magnitudes foram observadas na direcdo da tensdo circunferencial do que na direcao

da tensdo longitudinal ou compressao radial [Maher et al., 2012].
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Figura 3.5 — Magnitude de deformacGes residuais inelasticas. As letras c, de e indicam
diferencas estatisticas entre amostras da coronaria e da femoral, carétida ou aorta, ja as letras f
e g indicam as diferencas estatisticas entre a femoral e a car6tida ou aorta e h indica as
diferencas estatisticas entre a caroétida e aorta na descarga de uma determinada carga maxima
[Maher et al., 2012].
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Os carregamentos além do limite elastico das artérias caracterizam o comportamento
viscoelastico, sendo que estes frequentemente ocorrem durante tratamentos cirlrgicos como
na angioplastia transluminal percutanea [Holzapfel et al., 2000a]. A Figura 3.6 ilustra os
limites elasticos e ndo elasticos em uma curva tensdo-deformacéo apresentando a regido de
deformacéo fisioldgica, onde o tecido normalmente trabalha. A linha mais espessa presente na
Figura 3.6 indica a resposta de engenharia aproximada do material, sendo esta obtida apés a

realizacdo de pré-condicionamento (ciclos de carga e descarga) [Holzapfel et al., 2000a].

TENSAO
Nio Elastico

Elastico

—
-

Faixa do carrega-
mento fisiologico

DEFORMACAO

Figura 3.6 — Curva tensdo-deformacéo uniaxial tipica de uma tira de artéria
[Holzapfel et al., 2000a].

Outros fatores, além dos ja observados, devem ser levados em consideracdo na
caracterizagédo de paredes arteriais.

Garcia-Herrera et al., 2012, realizaram um estudo do comportamento mecénico e das
condi¢des de ruptura da aorta ascendente humana e sua relagdo com a idade e patologias.
Estes obtiveram resultados mostrando que a idade provoca uma reducdo significativa nas
propriedades mecénica do tecido saudavel da aorta ascendente e que ndo houve diferencgas
significativas entre a resisténcia mecanica de amostras da aorta com aneurismas e 0 grupo de
controle correspondente com a mesma idade. Learoyd e Taylor, 1966, realizaram um estudo
similar ao de Bergel, 1961, mas fazendo o uso de artérias humanas, onde compararam o
comportamento de diferentes artérias e também retrataram o enfraquecimento do tecido da

parede arterial conforme o envelhecimento. Fatores quimicos e fisicos, como a temperatura,
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pressdo osmotica, pH, entre outros, também podem modificar o0 comportamento mecanico da
parede arterial [Holzapfel et al., 2000a].

Cada componente presente no tecido arterial pode influenciar suas propriedades
mecanicas e um estudo realizado por Beenakker et al., 2012, procurou analisar este fato.
Neste estudo os elementos da parede arterial foram removidos seletivamente, conseguindo
medir a contribuicdo de cada um para as propriedades mecéanicas de todo tecido. Um fator
interessante encontrado pelo estudo é que mesmo removendo o coladgeno, um elemento chave
da matriz extracelular que fez a rigidez local ser reduzida em até 50 vezes, o tecido
remanescente ainda formou uma rede coerente.

Além de cada componente do tecido influenciar nas propriedades mecanicas, a
localizacdo da artéria no corpo também modifica suas propriedades, entretanto as
caracteristicas mecanicas gerais exibidas pela parede arterial sdo as mesmas [Holzapfel et al.,
2000a]. As propriedades mecanicas entre artérias humanas e artérias animais também variam
[Holzapfel e Ogden, 2009b]. Uma das variacGes é o consideravel enrijecimento mecanico que
ocorre na intima das artérias humanas conforme o envelhecimento [Holzapfel e Ogden,
2009b].

Sabe-se que in vivo o tecido esta pré-estirado devido a existéncia de uma pressao
interna. Assim, devido a possivel existéncia de efeitos viscosos, este pode apresentar uma
condig&o inicial de ensaio diferente da encontrada in vivo.

Muitos autores consideraram que a artéria esta livre de tensdes quando é removida do
corpo [Humphrey e Yin, 1989, Vito, 1973, entre outros], ou seja, quando ndo existe forca
axial nem pressdo intravascular e extravascular. Vaishnav e VVossoughi, 1987, investigaram o
grau de validade da afirmagdo feita anteriormente com anéis de artérias bovinas e suinas,
mostrando experimentalmente o erro implicito nessa suposicdo, concluindo que apesar do
nivel de tensdo residual ndo ser grande em comparacdo com as tensdes in vivo, estas devem
ser levadas em conta quando for feita uma analise detalhada de tenséo.

Muitos estudos buscam caracterizar o estado livre de tensdes através de um pardmetro
geométrico medido ap6s o corte da parede arterial [Delfino et al., 1997, Zullinger et al., 2004,
Fonck et al., 2007, Sommer et al., 2010], conhecido como angulo de abertura (6). A Figura
3.7 ilustra a configuracao livre de carregamento e a configuracdo livre de tensdes de uma

artéria.
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Configuragio Configuracio
livre de carregamento livre de tensdes

Figura 3.7 — Configuracéo livre de carregamento e configuracéo livre de tensdes.

Outra questdo é que as tensdes residuais também estdo presentes na direcdo axial e
podem variar bastante ao longo da parede arterial [Fung e Liu, 1989]. Em um trabalho feito
por Holzapfel et al., 2007, as deformacdes residuais foram estudadas na artéria intacta e em
cada camada separadamente (intima, média, adventicia), mostrando que as tensdes residuais
sdo tridimensionais e ndo podem ser descritas por um parametro Unico, com o angulo de
abertura. Assim, sdo necessarios mais parametros para caracterizar tensdes residuais na parede
in vivo. Em Holzapfel et al., 2007, por exemplo, sdo usados parametros de flexdo e
alongamento, que sdo axialmente dependentes e especificos para cada camada.

O comportamento da parede arterial pode ser analisado em um Unico instante ou
conforme as propriedades do material e seus campos de tensbes evoluem. Essa evolucdo é
devido ao desenvolvimento normal assim como em resposta a carregamentos, doencas,
ferimento ou tratamento. Segundo Holzapfel e Ogden, 2009b, nas ultimas quatro décadas
houve muitos avangos na biomecénica do continuo de tecidos e células, entretanto a maioria
das relacGes constitutivas e analises de tensdo tém focado na condi¢do de um unico instante ao
invés de acompanhar o comportamento de crescimento e remodelamento do tecido
(capacidade do tecido crescer e se remodelar em resposta a doencas, lesdes e condigdes de
carregamento). Atualmente existem varias linhas de pesquisa focando no desenvolvimento,
extensdo e aplicacdo de teorias de mecanica do continuo para modelar processos
biomecanicos que se manifestam no nivel de tecidos ou células, como mudancas na estrutura,
funcOes, e propriedades biomecénicas, destacando principalmente a biomecanica vascular
[Holzapfel e Ogden, 2009b]. Conforme as teorias avangam na capacidade de representacdo do
real comportamento de tecidos biolégicos, maior a complexidade dos modelos, e mais
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importante é a necessidade de dados adequados para a sua caracterizacdo. Porém, a obtencédo
destes dados tem se demonstrado muito laboriosa. O comportamento de paredes arteriais
envolve diversos fendmenos mecanicos, que por sua vez podem mudar devido a
caracteristicas fisiologicas.

N&o ha davidas que a completa caracterizacdo numérico-experimental de um tecido
com a resposta mecanica descrita acima é uma tarefa morosa e talvez impossivel tanto do
ponto de vista numérico quanto experimental devido a complexibilidade necesséaria dos
modelos e dos dados adequados para levar em conta todos os possiveis parametros que levam
a modificacGes na resposta mecanica de uma parede arterial. No atual estagio que se encontra

0 estado da arte, apenas algumas destas respostas podem ser caracterizadas.
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4. ENSAIOS MECANICOS PARA PAREDES ARTERIAS

O comportamento mecanico de paredes arteriais deve ser caracterizado atraves de
testes experimentais adequados, sendo que estes podem ser in vivo ou in vitro [Holzapfel et
al., 2000a]. A execucdo de ensaios mecanicos nestes materiais ndo € uma tarefa trivial. Estes
estdo sujeitos a dificuldades ndo presentes na maioria dos ensaios de materiais usados em
engenharia, como por exemplo, na obtencdo das amostras (uniformidade geométrica e
material homogéneo), no armazenamento (umidade, temperatura, tempo para degradacdo), na
fixacdo para ensaio (fendmeno de escorregamento), na medicdo de deformacdes (material
muito flexivel e tmido), entre outros.

Nos testes in vivo pode-se observar o comportamento real de uma artéria, que esta sob
influéncia de muitos fatores, sendo exemplos a pulsacdo e os horménios. Masson et al., 2008,
e Masson et al., 2011, sdo exemplos de autores que utilizaram métodos ndo invasivos para
realizar seus estudos. Porém, estes testes sdo de dificil concep¢do quando se deseja utilizar
seus resultados para caracterizar um modelo constitutivo.

Os testes in vitro, por outro lado, sdo mais simples do ponto de vista experimental e
tentam simular as condi¢bes ambientais e de carregamento fisioldgico (ou excedé-las),
podendo caracterizar totalmente a artéria através da imposicdo de condi¢bes de contorno
especificas [Holzapfel et al., 2000a]. Dentro das possibilidades para a realizacdo de testes in
vitro estdo os testes uniaxiais, que podem ser vistos nos trabalhos de Zhang e Arola, 2004, e
Stemper et al., 2005, testes de inflagdo pura em Bader, 1967, e testes multiaxiais (extensédo-
inflagcdo) encontrados em trabalhos como o de Kasyanov et al., 2003, Sommer et al., 2010, e
Kim e Baek, 2011. Os testes in vitro sdo os mais utilizados.

Algumas hipdteses auxiliam na simplificacdo dos procedimentos experimentais.
Devido a sua composi¢do, as artérias podem ser consideradas incompressiveis [Carew et al.,
1968], dessa forma as propriedades mecénicas de amostras tridimensionais podem ser
determinadas atraves de testes bidimensionais [Lanir e Fung, 1974]. Por outro lado, existem
complicacdes frente a condi¢do na qual a artéria encontra-se in vivo.

Apdbs serem removidas do corpo as artérias sofrem retracdo. Bergel, 1961, apresentou
valores dessa retracdo em artérias caninas. Se a retragdo observada quiser ser reproduzida,
esta deve ser feita como um pré-alongamento, nos ensaios in vitro [Learoyd e Taylor, 1966].

Devido a textura, rigidez, umidade e tamanho dos tecidos, durante o ensaio in vitro

podem ocorrer problemas de fixacdo. E muito comum se observar o escorregamento das
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amostras nas garras. Para tentar contornar este problema, diferentes tipos de garras e métodos
de fixacdo distintos sdo utilizados, os quais serdo apresentados posteriormente.

Fatores geométricos, como ndo uniformidade longitudinal da espessura da parede ou
ainda segmentos ndo axissimétricas (com aterosclerose ou com bifurcacéo) [Holzapfel et al.,
2004], sdo uma complicacéo a parte, por exemplo, na reproducéo de resultados.

Em frente a todas estas dificuldades em seguida sdo apresentados os cuidados
necessarios para uma proposta adequada de uma metodologia de ensaio de paredes arteriais.

4.1 Revisao de métodos experimentais

Diferentes fatores influenciam nas propriedades mecanicas que sdo medidas em testes
experimentais. A fixacdo da amostra, a temperatura, a taxa de deformacdo, a técnica de
armazenamento e conservacdo do tecido, o pré-alongamento (pré-condicionamento) e a
técnica de medicdo da deformacdo sdo alguns desses elementos. Portanto a metodologia
experimental a ser empregada necessita contemplar os fatores citados e deve apresentar
critérios para cada um deles. A seguir é realizada uma revisdo dos métodos empregados na

literatura para artérias.

Coleta de amostras

A coleta de amostras geralmente é realizada o mais rapido possivel, apds a morte do
animal ou do ser humano, sendo entdo realizado o ensaio experimental ou 0 armazenamento
correto das amostras. Apesar de este fator ser importante, poucos estudos citam quanto tempo
apos a morte do animal foram extraidas as amostras.

No trabalho de Beenakker et al., 2012, as amostras (aortas de suinos) foram coletadas
dentro de 18h apds o abate. Em Zoumi et al., 2004, cinco cora¢des de suinos, obtidos do
abatedouro local, foram transportados para o laboratério em solugdo de Krebs a 4°C até 15
minutos apds o sacrificio do animal, sendo utilizadas amostras da coronaria. Em Zhang e
Arola, 2004, as amostras foram obtidas de uma aorta bovina, sendo coletadas dentro de 1/2
hora ap6s a morte do animal. No trabalho de Holzapfel, 2005, foram utilizadas amostras de
um cadaver humano, onde a aorta abdominal foi excisada durante a autdpsia dentro de 24 h

apos a morte.
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Armazenagem e conservacao das amostras

O armazenamento correto de amostras deve ser realizado devido & degradagdo que as
artérias sofrem em condi¢cfes ex vivo [Holzapfel et al., 2000a]. Cada autor apresenta o
armazenamento de uma forma diferente, assim como a temperatura em que as amostras sao
armazenadas difere. Beenakker et al., 2012, cortaram a aorta suina em pedacos de 15mm,
congelando-os rapidamente em pentano liquido. O tecido foi armazenado a -80 °C até ser
utilizado. Em Sommer et al., 2010, a bifurcagdo car6tida foi congelada e armazenada a -80 °C
imediatamente apds a exciséo.

No trabalho de Stemper et al., 2004, a amostra foi obtida de uma carétida interna
humana, a qual foi congelada em solucéo de Ringer’s com lactato até 24h antes do teste.

Alguns trabalhos, como o de Zhang e Arola, 2004, e Holzapfel, 2005, ndo congelam as
amostras, realizando os testes experimentais logo ap6s a excisao.

O trabalho de Zemanek et al., 2009, analisa a influéncia do processo de congelamento
em aortas toracicas suinas, onde amostras frescas foram testadas dentro de duas horas apds
sua preparacdo e foram entéo refrigeradas a -20 °C, sendo testadas novamente a noite sob as
mesmas condigdes. Os autores concluiram que as amostras que sofreram o processo de
refrigeracdo e descongelamento ndo mostraram mudancgas significantes na resisténcia
mecanica comparadas com aquela que ndo sofreram este processo, sendo que a influéncia da
refrigeracdo por um periodo mais longo, em semanas ou meses, ndo foi testada.

Ap6s armazenar o tecido em temperaturas inferiores a 0°C estes necessitam ser
descongelados, sendo que este processo as vezes ndo € mencionado pelos autores, como
ocorre em Beenakker et al., 2012.

Em trabalhos como o de Sommer et al., 2010, as amostras foram lentamente
descongeladas a 4°C e entdo, preparadas a temperatura da sala (20°C), antes dos testes
experimentais. Todos os testes foram feitos dentro de 24 horas depois do descongelamento e
todas as amostras foram testadas dentro de 14 dias depois da excisao.

Rendal et al., 2004, investigaram os efeitos do descongelamento rapido e lento na
ocorréncia de rupturas e mudancas na estrutura de aortas abdominais e toracicas de quinze
suinos. Os resultados obtidos sugerem que comparado com o descongelamento lento, o

descongelamento rapido produz danos mais severos nas artérias, devendo assim ser evitado.
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Fixacdo das amostras nas garras

A fixacdo das amostras ira depender do tipo de ensaio a ser realizado, sendo que
muitos dispositivos sdo desenvolvidos para melhor simular a condigé&o in vivo nos ensaios in
vitro, onde o tecido geralmente € canulado a uma maquina [Sommer et al., 2010]. Alguns
experimentos fazem uso de grampos, outros desenvolvem maneiras para evitar o deslizamento
da amostra na garra e hd os que nem possuem fixacdo nas extremidades, conforme seré
melhor detalhado a seguir.

Em Sommer et al., 2010, o ensaio de extensdo-inflacdo foi realizado em um
dispositivo experimental onde as artérias foram canuladas nos dois extremos com tubos
conectores especiais, que correspondem ao diametro do vaso, e inseridos na maquina de teste.
O dispositivo experimental é descrito no trabalho de Shulze-Bauer et al., 2002.

No trabalho de Gundiah et al., 2009, os testes experimentais biaxiais foram realizados
em um dispositivo descrito em Gundiah et al., 2007, sendo as amostras fixadas na maquina
com grampos Delrin® retangulares de 2 cm. O sistema de alongamento usado pode ser visto

na Figura 4.1.

Amostra

Garra o

Motor de passo com Celula de carga

transmissor acoplado

Figura 4.1 — Sistema de alongamento [Gundiah et al., 2007].

Zoumi et al., 2004, utilizaram um cateter tipo baldo, feito sob medida, para realizar os
testes experimentais (inflacdo). O baldo tinha area superficial em excesso, sendo toda a carga
de pressdo transmitida para a parede arterial, isto &, nenhuma tenséo € feita pelo proprio bal&o.

Em Stemper et al., 2004, a amostra foi fixada na maquina pelas extremidades (caudal
e cefélica) utilizando garras feitas para evitar o deslizamento. As garras consistem em dois

blocos de metal unidos para fixar as extremidades superior e inferior. Uma malha de arame
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foi colocada nas bordas internas dos blocos para segurar as amostras. A fixacéo inferior foi
anexada a estrutura de teste e a superior foi anexada ao pistdo para aplicar carga axial
(longitudinal).

No trabalho de Zemanek et al., 2009, as amostras foram fixadas por 2 ou quatro
grampos para garantir uma distribui¢do uniforme da carga ao longo da largura da amostra. Os
espacamentos foram garantidos por moldes plasticos. A Figura 4.2 mostra a fixacdo das

amostras.

Figura 4.2— Fixacdo da amostra nos grampos [Zemanek et al., 2009].

Em Zhang e Arola, 2004, as amostras foram presas, em ambas as extremidades, por
grampos de compressdo. Em Holzapfel e Ogden, 2009b, pedacos de lixa foram colocados nas
extremidades das amostras com gel superadesivo para facilitar o aperto na maquina e para
prevenir escorregamento durante o teste. A Figura 4.3 mostra os corpos de prova prontos para

serem fixados no dispositivo.
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Figura 4.3— Amostras prontas para 0s ensaios mecanicos [Holzapfel e Ogden, 2009b].

Condigao de ensaio

Tratando-se de tecidos bioldgicos, a temperatura e a hidratacdo sdo fatores
importantes, portanto antes ou durante os testes, as amostras sao mantidas em solucdes para
manter o tecido hidratado com temperatura especifica, quando possivel.

No trabalho de Holzapfel e Ogden, 2009b, e de Sommer et al., 2010, as amostras
foram mantidas em solucéo salina de 0,9% livre de calcio a 37 °C, diferindo somente no
tempo de permanéncia antes dos testes, onde em Holzapfel e Ogden, 2009b, ficou entre 30 e
60 minutos e em Sommer et al., 2010, foi de aproximadamente 10 minutos.

Em Gundiah et al., 2009, as amostras foram mantidas em uma bandeja de acrilico
contendo agua destilada a 37°C para manter o tecido hidratado.

No trabalho de Zemanek et al., 2009, os corpos de prova foram testados em duas
temperaturas diferentes, 30 °C e 37 °C, depois de ter equilibrado sua temperatura por varios
minutos em solucdo salina fisioldgica. Concluiram que o aumento da temperatura em 1°C
resulta em uma diminuicdo de aproximadamente 5% na rigidez, estes valores correspondem
ao encontrado na literatura (Fung, 1993 apud Zemanek et al., 2009).

Guinea et al., 2005, estudaram a influéncia da temperatura no comportamento passivo
de artérias carotidas humanas por meio de testes de inflagdo. Concluiram que o efeito
combinado de temperatura e da pressdo tem uma notavel influéncia sobre o coeficiente de
dilatacdo da parede arterial da carétida humana, que pode mudar de positivo para negativo

dependendo do estado de tensdo. Por outro lado, a rigidez estrutural das artérias carétidas
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parece nao alterar consideravelmente dentro da gama de temperaturas testadas (17, 27, 37 e
42°C).

Velocidade de carregamento

A velocidade de carregamento difere para cada ensaio reportado na literatura, sendo
realizada através da velocidade constante de aplicacdo de pressdo em ensaios de inflagdo ou
de deslocamento em ensaios uniaxiais e biaxiais.

Em Holzapfel e Ogden, 2009b, a velocidade do carregamento utilizada foi de 1
mm/min, a mesma do pré-condicionamento, sendo que as amostras possuiam
aproximadamente 7,2 mm de comprimento e 2,8 mm de largura. No trabalho de Sommer et
al., 2010, a velocidade do alongamento axial durante o pré-condicionamento foi de 1 mm/min
e a velocidade de inflacdo e deflacdo durante o ciclo de pré-condicionamento foi de 16,7
kPa/min, a mesma utilizada para o ciclo de medicdo, a altura da amostra utilizada foi de
aproximadamente 37 mm. Em Stemper et al., 2004, as amostras foram carregadas quase
estaticamente na velocidade de 0,1 mm/s até o rompimento da artéria, sendo que estas

possuiam cerca de 32 mm de comprimento.

Pre-carregamento e pré-condicionamento

O pre-carregamento/condicionamento é realizado por varios autores, e segundo 0s
mesmos, serve para alinhar as fibras e para tentar restaurar o quanto for possivel o estado que
amostra possuia quando se encontrava in vivo, assim como para obter curvas tensao-
deformacéo repetidas. Diferentes métodos sdo utilizados na literatura.

Para obter curvas de tensdo-deformacéo ciclicas Holzapfel e Ogden, 2009b, realiza um
pré-condicionamento da amostra através de cinco ciclos de carregamento e descarregamento
em velocidade constante de 1 mm/min. No trabalho de Sommer et al., 2010, a pressdo variou
de 0 a 33,3 kPa em varios alongamentos axiais que variaram de 1,0 a 1,3 com incrementos de
0,05. Antes de cada incremento de alongamento axial a parede arterial era pré-condicionada
axialmente e circunferencialmente. Primeiro axialmente, através de cinco ciclos de
alongamento, variando da condicdo inicial até o alongamento axial desejado. Mantendo-se no
alongamento axial desejado, a artéria era pré-condicionada circunferencialmente através de
cinco ciclos de extensdo-inflacdo, variando de 0 até 33,3 kPa. ApGs o pré-condicionamento
axial e circunferencial a artéria era inflada e deflacionada mais uma vez para obter o “ciclo de

medicdo”.
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Em Gundiah et al., 2009, as amostras foram pré-condicionadas em 10% do
alongamento por dez ciclos em uma onda triangular de 0,05 Hz, tanto na dire¢do axial quanto
na diregdo circunferencial. Este procedimento foi realizado para diferentes alongamentos
incrementais, sendo aplicado em todas as amostras. Os dados retirados foram sempre
seguintes ao pré-condicionamento e os alongamentos foram realizados em porcentagens e
diferentes para cada amostra.

Em Stemper et al., 2004, as amostras foram pré-condicionadas com cinco ciclos na
velocidade de 0,1 mm/s até aproximadamente o comprimento in situ (comprimento que a
artéria possuia antes de ser excisada). Isto foi feito para restaurar a amostra, 0 qudo fosse
possivel, ao seu estado in vivo.

Zemanek et al., 2009, descreve o pré-condicionamento como ciclos de carregamento e
descarregamento até diminuir o efeito de variacdo de tensdo e o material exibir um
comportamento de ciclo quase repetido. Os autores mencionam também que mudancas no
comportamento do material durante o pré-condicionamento sdo relacionados com um
alinhamento nitido das fibras de coldgeno em relagéo a forca aplicada.

O trabalho de Zemanek et al., 2009, analisa a influéncia do pré-condicionamento em
amostras submetidas a testes de tensdo uniaxial, planar e equibiaxial, concluiram que para os
testes uniaxiais e planares o pré-condicionamento é importante, ja para o teste de tensdo
equibiaxial o pré-condicionamento ndo é necessario. Neste trabalho os autores determinaram
como necessarios seis ciclos de pré-condicionamento. Por outro lado, também no trabalho de
Zemanek et al., 2009, amostras foram submetidas apenas a uma pré-carga de no maximo
0,5N, sendo que ap0s essa pré-carga 0 carregamento ocorreu a uma taxa de deformacdo

constante.

Medicao geometrica das amostras

As medi¢des geométricas diferem muito devido ao tipo de ensaio a ser realizado e das
medidas necessarias para a caracterizacdo do tecido.

No caso de testes uniaxiais as medidas geométricas sdo de comprimento e espessura,
além de ser possivel fazer o reconhecimento das bordas. No trabalho de Holzapfel e Ogden,
2009b, as medicBes de comprimento e espessura foram realizadas opticamente, utilizando um
video extensdmetro que emprega uma camera com dispositivo de carga acoplada. Ja para 0s
ensaios de extensao-inflacdo, além das medidas de comprimento e espessura, S&0 necessarias

as medidas do diametro.
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Em Sommer et al., 2010, as amostras utilizadas para os ensaios de extensao-inflacéo
possuiam segmentos com aproximadamente 50 mm de comprimento. Para medir a espessura e
para obter a configuracdo livre de tensbes de cada camada os autores utilizaram outro
segmento desta mesma arteria, sendo que este possuia cerca de 15 mm de comprimento. A
descricdo de como foram realizadas as medicdes de comprimento, diametro externo, pressao e
dos carregamentos axiais sdo descritas no trabalho de Shulze-Bauer et al., 2002. Onde é
relatada a utilizacdo de um video extensémetro juntamente com uma camera para a medicdo
do comprimento e do didmetro externo, para a medicdo da pressao utilizaram um transdutor
de pressdo e para a medicao dos carregamentos axiais empregou-se uma célula de carga.

Em Gundiah et al.,, 2009, a espessura do tecido foi medida com compasso de
espessura, onde a amostra ficou encaixada suavemente entre dois vidros. As amostras
possuiam 25,4 mm por 25,4 mm de dimensdo e foram orientadas nas dire¢fes principais do
tecido, circunferencial e axial.

Em Zoumi et al., 2004, a espessura das amostras e o diametro do limen foram
medidos através de um microscépio optico.

No trabalho de Stemper et al., 2004, a largura e a espessura da amostra foram medidas
com o paquimetro digital, assim como a distancia entre os dispositivos de fixa¢ao superiores e

inferiores.

Medicao de deformacao

A medicdo de deformacdo em tecidos biolégicos requer atencdo especial, pois é
comum que este escorregue suavemente da garra durante o ensaio. Dentre as possiveis
técnicas de medicdo, a que mais se ajusta a medicdo de deslocamentos e deformacbes em
tecidos bioldgicos sdo as técnicas sem contato, como a medicdo éptica. O método mais
difundido neste campo para tecidos biolégicos é o de correlacdo de imagens digitais (DIC). O
DIC tem sido largamente aceito e comumente usado como uma ferramenta poderosa e flexivel
para medi¢cdo de deformacdo superficial no campo de mecénica dos sélidos experimental,
fornecendo deslocamentos e deformacgfes integrais da area por meio da comparacdo de
imagens digitais da superficie da amostra na configuracdo indeformada e deformada [Pan et
al., 2009].

Para realizar a medicéo a superficie da amostra necessita de uma marcacao adequada,
ou seja, deve possuir um padrdo de manchas aleatdrias, que deforma juntamente com a

superficie do corpo de prova. Estas manchas podem ser encontradas na textura natural da



55

amostra ou produzidas artificialmente através de borrifos de tinta ou outras técnicas. Para
mais detalhes do método DIC ver Pan et al., 2009. Para maiores detalhes do funcionamento
do DIC, como a funcdo de mapeamento, o critério de correlacdo, 0 método de interpolacéo,
entre outros, ver Pan et al., 20009.

As marcac0es artificiais podem ser realizadas de diferentes maneiras. No trabalho de
Zhang e Arola, 2004, amostras de aorta bovina foram retiradas da solugdo e secadas
gentilmente com toalhas de papel, sendo entdo pulverizadas diretamente com tinta esmalte
preta (Rustoleum), gerando um padrdo de manchas de alto contraste ja que a superficie da
intima é branco fosco. O esmalte utilizado tem solventes que afetam as propriedades do
tecido, contudo, o autor assumiu que a camada possuia uma espessura fina e o periodo de
tempo de ensaio (t <30 min) foi curto, ignorando a influéncia sobre o tecido. No trabalho de
Sutton et al., 2008, foi utilizado toner em p6 (tamanho da particula de 3-10 um, Ricoh) para
revestir a superficie da amostra (artéria carétida de ratos), criando um padrdo de manchas no
exterior do corpo de prova. Diferentes padrdes de manchas em artérias de rato sdo
demonstrados por Ning et al., 2011, sendo utilizado microesferas fluorescentes ou brometo de
etideo. Em Wilchez, 2012, utilizou-se microesferas de poliamida brancas (PA2200) sobre
uma camada de toner preto para criar contraste nas amostras de tenddo a serem medidas pelo
DIC.
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5. MODELQOS CONSTITUTIVOS PARA PAREDES ARTERIAIS

Através dos testes experimentais sdo obtidos dados para determinar as funcdes
constitutivas. Entretanto é necessario ter modelos constitutivos adequados para avaliar e
reproduzir estes dados. Somente assim seria possivel modelar a mecénica do tecido em
condigdes normais e patologicas, e para simular e melhor entender os efeitos mecéanicos dos
procedimentos clinicos [Holzapfel e Ogden, 2009b]. Como os tecidos bioldgicos possuem
uma microestrutura complexa (colageno, elastina, proteoglicanos, entre outros), muitos dos
modelos apresentados a seguir fazem uso das informagdes microestruturais para construir 0s
modelos.

Alguns estudos assumiam que a parede arterial era homogénea e anisotropica, como é
0 caso do trabalho de Vaishnav et al., 1972 e de Cox, 1975. Em trabalho subsequente
Maltzahn et al., 1981, propuseram um modelo cilindrico de duas camadas para descrever as
propriedades ndo lineares das artérias carotidas. Entretanto somente no trabalho de Lanir,
1983, a aproximacdo de que fibras de colageno estdo inseridas em uma matriz isotrépica foi
feita. Um primeiro exemplo de modelo que considera toda a parede arterial como uma
estrutura fibrosa, com as fibras arranjadas helicoidalmente, foi feito por Tdzeren, 1984, apud
Holzapfel e Ogden, 2009b.

Com o passar dos anos surgiram muitos modelos que tentam descrever da melhor
maneira 0 comportamento arterial. As consideracfes para 0s modelos sdo diversas, podendo
ser viscoelasticas, hiperelasticas, elasto-plasticas, considerar dano, dispersao de fibras, tensdes
residuais, entre outros. Alguns modelos encontrados na literatura seréo descritos a seguir para
melhor ilustrar as afirmacdes anteriores.

Delfino et al., 1997, construiram um modelo em elementos finitos tridimensional, da
bifurcacdo arterial carétida, para determinar o campo de tensdo e avaliar a modificacdo do
campo de tensdo quando tensdes residuais sdo levadas em conta. O modelo construido leva
em consideracdo a variacdo de espessura da artéria ao longo da bifurcacdo e considera o
material como sendo hiperelastico, incompressivel, homogéneo e isotrdpico.

Holzapfel et al., 2000a, apresenta uma lei constitutiva especifica para descrever a
resposta mecanica passiva do tecido arterial. Modelando a artéria como um tubo cilindrico
circular de paredes grossas, ndo linear e elastico, consistindo de duas camadas, que

correspondem a média e a adventicia. Cada camada é tratada como um material reforgado por
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fibras, correspondendo aos componentes colagenos do material que sdo simetricamente
distribuidos com respeito ao eixo do cilindro.

Holzapfel e Gasser, 2001, apresentam um modelo viscoeldstico para tensGes
totalmente tridimensionais e a resposta de deformacdo de compositos com reforgco de fibras
que sofre deformacdes finitas. Este modelo é reforcado por duas familias de fibras, entdo as
propriedades mecénicas do composito dependem da direcao das fibras.

Holzapfel et al., 2002, propdem um modelo estrutural tridimensional, capaz de simular
0 comportamento mecanico passivo (sem estimulo) de paredes arteriais saudaveis em regime
viscoelastico de grandes deformacdes. Esse modelo permite que os parametros materiais
sejam associados com 0s constituintes de cada camada arterial mecanicamente relevante e
requerer detalhes da direcdo de organizacdo das fibras de colageno, como geralmente
observada com um microscopio.

Gasser e Holzapfel, 2002, desenvolveram um modelo constitutivo elastoplastico para
materiais biologicos, compoésitos e quase incompressiveis. Este modelo € adequado para
descrever o comportamento mecénico de compositos biologicos de fibra reforcada em
dominio de deformacdes finita, eléstica e plastica.

Hokanson e Yazdani, 1997, desenvolveram um modelo para dano anisotropico, com
interesse de aplicacdo para artérias coronarias humanas submetidas a angioplastia.

Calvo et al., 2007, apresentam um modelo estrutural de dano com deformagdes finitas
totalmente tridimensional para tecido fibroso mole, capaz de capturar o comportamento tipico
de tensdo-deformacao observado em artérias.

Balzani et al., 2012, propbem um modelo material para descrever a tensdo de
relaxagdo observada em testes de tracdo ciclicos de tecidos moles colagenosos, como as
artérias, para carregamentos além do limite fisioldgico, caracterizando o dano mecanico
sofrido pelo tecido.

Ehret et al., 2009, propdem um modelo constitutivo capaz de descrever tanto
relaxacdo quanto deformacdo permanente no carregamento ciclico. O modelo também leva
em conta a dependéncia do pré-condicionamento nos limites de carregamento. O modelo
proposto é totalmente anisotrépico, tridimensional e termodinamicamente consistente.

Modelos, como o de Holzapfel et al., 2000a, assumem que as fibras de colageno séo
perfeitamente alinhadas, o que funciona bem para a camada intima mas ndo reflete o

comportamento da média e da intima, que possuem dispersdo significante de fibras [Gasser et
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al., 2006, Holzapfel e Ogden, 2009b], entdo um modelo capaz de representar a dispersdo das
fibras de colageno foi desenvolvido por Gasser et al., 2006.

Holzapfel e Ogden, 2010, realizaram uma revisédo sobre os modelos constitutivos de
propriedades elasticas anisotrépicas e altamente ndo lineares da parede arterial. Focando
principalmente nos desenvolvimentos das Ultimas décadas, na teoria dos invariantes de
deformacgéo, em particular os invariantes que capturam 0s aspectos estruturais do tecido,
especificamente a orientacdo das fibras de colageno, a dispersdo na orientacao e a anisotropia
associada as propriedades dos materiais, assim como a aplicacdo de modelos constitutivos em
artérias saudaveis e doentes. Em Holzapfel e Ogden, 2009b, uma revisdo de modelos
constitutivos também ¢é apresentada, onde uma pesquisa abrangente sobre os modelos
constitutivos foi realizada, citando sua evolucdo e peculiaridades.

O modelo escolhido para os testes numéricos no presente trabalho é amplamente
utilizado e foi proposto por Holzapfel et al., 2000a, onde alguns parametros envolvidos
podem ser associados com a estrutura histologica da parede arterial (ex.: direcBes das fibras).
O modelo é baseado na teoria de compositos com fibras-reforcadas e emprega a simetria de
um material ortotrdpico cilindrico.

O modelo proposto por Holzapfel et al., 2000a, fez uma divisdo adicional na parte
isocorica da funcdo energia de deformacdo, consistindo uma parte isotropica e uma
anisotropica, proveniente da contribuicdo de familias de fibras. Desde que as fibras de
colageno, presentes na parede arterial ndo ficam ativas a baixas pressdes, a parte isotropica da
energia de deformacdo é associada com a resposta ndo colagena da matriz material,
assumindo ser isotropica. A resisténcia do alongamento a altas pressdes € quase totalmente
devido a fibras colagenas [Roach e Burton, 1957, apud Holzapfel et al., 2000a] e essa resposta
mecénica € considerada como sendo governada pela parte anisotropica da energia. A energia
de deformacéo, assumindo a existéncia de duas familias de fibras, é entéo escrita por:

P(C ag1,a02) = Pis0(C) + Paniso(C a0 1,29 2) (5.1)

Sendo as duas familias de fibras colagenas caracterizadas pelos dois vetores a,;,
i=1,2, com |a, ;| = 1 que indicam suas dire¢oes.

A energia pode ser expressa em termos de invariantes como:

P(C AL AL) = Piso(I1, 1) + Paniso (s Is) (5.2)
onde a parte anisotropica dependente somente dos invariantes I, = a,, - Cag; € I = ay; -

Ca,,, pois é considerada suficiente para capturar a resposta tipica da parede arterial. Nesta
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tratativa o pseudo-invariante I, corresponde ao mesmo pseudo-invariante I,, porém com outra
direcdo da familia de fibras [Holzapfel et al, 2000a].

Na proposta original, para a parte isotrépica do modelo, foi utilizado o modelo neo-
Hookeano classico, sendo:

IT’iso (1_1) = %(1_1 - 3) (5.3)

onde ¢ > 0 é um pardmetro do material. Porém, é possivel utilizar qualquer modelo

hiperelastico classico, como o modelo de Mooney-Rivlin,

Pioo () = 2 (1 = 3) + 2 (0, - 3) (5.4)

que sera empregado nos exemplos numéricos.
Na parte anisotropica da energia livre de deformacdo foi proposta como uma funcgéo
exponencial, conhecido como modelo de Holzapfel:
Faiso () = 5= . {explie (= 1% = 1) 59)
i=4,6
onde k; > 0 € um parametro de rigidez do material e k, > 0 € um parametro adimensional.
Uma escolha apropriada de k; e k; permite que as fibras de colageno ndo influenciem na
resposta mecanica da artéria em baixas pressdes para ser modelada [Roach e Burton, 1957,
apud Holzapfel et al., 2000]. Para garantir que as fibras ndo contribuam quando sujeitas a
deformagcGes compressivas impde-se as seguintes restricdes I, > 1e I, > 1.
O tensor tensdo de Cauchy isocérico, para 0 modelo neo-Hookeano, é dado por:
d=cdevb + Z 2¥;dev(a; ® a;) (5.6)
i=4,6

e segundo tensor de Piola-Kirchhoff é dado por:

_ 0P (5.7)
S =J23DEV|—=
Sendo que
T alTIaniso (5'8)
lP = -
* al,
e
T a\?aniso (59)
Y = -
6 al,

indicam um escalar.
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5.1 Exemplos Numéricos

Alguns exemplos numéricos foram implementados em MATLAB com o intuito de
testar o modelo escolhido em diferentes situacbes. Uma vez que o objetivo do trabalho é
estudar uma metodologia de caracterizacdo € necessario compreender a capacidade
representativa do modelo. Estas implementacGes depois serviram para a montagem do
procedimento de identificacdo de parametros do modelo.

Dentre 0s possiveis testes para paredes arteriais, os mais difundidos em literatura séo
0s testes uniaxiais e 0s testes biaxiais. O segundo particularmente é realizado simulando a
inflacdo de uma parede tubular delgada, representando a aplicacdo de pressdo interna no vaso
sanguineo. Apesar de parecerem testes triviais, devido a caracteristica anisotropica do
material sdo necessarias estratégias para calcular deformacgfes transversais. Assim, nesta
secdo, sao apresentados diferentes testes numericos explorando o modelo, com o objetivo de

compreender a sua capacidade e de verificar a sua implementacéo.

Teste Uniaxial
No teste de tracdo parte-se do principio que o estado de tensBes é uniaxial, ou seja,

apenas a componente uniaxial estd presente, como:

o1 0 0 (5.10)
c=(0 0 O
0 0 O

Porém, diferentemente dos materiais isotropicos, as deformacdes transversais podem
ser diferentes dependendo da direcdo atribuida a fibra. Assim, na aplicagdo de uma
deformacéo longitudinal por meio de incrementos, que seria a deformacdo aplicada por uma

maquina de ensaio, o gradiente de deformacoes fica representado por:

A, 0 0 (5.11)
F = O )\2 0
0 0 A

onde A, é o alongamento longitudinal e A, e A; sdo os alongamentos transversais. Deve-se
notar que A, serd igual a A; somente quando todas as fibras estejam alinhadas com a aplicacdo
da carga ou perpendiculares. De outro modo, a relacéo entre as deformacdes transversais deve
ser informada ou calculada. Em um teste uniaxial (Figura 5.1), onde tem-se apenas a resposta
longitudinal, é necessario calcular a tensdo uniaxial e pelo menos uma das deformacdes
transversais (assumindo incompressibilidade), através de um método numérico. O método

mais empregado nestas aplicacdes € o método de elementos finitos, observando-se que outros
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métodos também podem ser empregados. Para os exemplos apresentados nesta secdo,
utilizou-se o cédigo de elementos finitos ndo linear para hiperelasticidade, disponibilizado por
Bower, 2009, e implementou-se 0 modelo escolhido.

@) [ ) f|m

«a» =

Figura 5.1- Ensaio de tracdo uniaxial na direcéo longitudinal (esquerda acima), direcéo
circunferencial (esquerda abaixo) e o angulo das familias de fibras (direita).

Teste uniaxial com o modelo hiperelastico

O primeiro teste foi realizado com o objetivo de simular o comportamento das
amostras quando submetidas a ensaios uniaxiais. Neste teste utilizou-se os dados de uma
amostra circunferencial, submetida a uma velocidade de deslocamento de 1 mm/min. Foi
utilizado o modelo Neo-Hookeano e o modelo de Holzapfel [Holzapfel, 2000a]. A parede
arterial foi considerada como uma camada unica, o angulo escolhido foi de 33° e os
parametros do material utilizados foram ¢; = 1kPa, k; = 10 kPa e k; = 0,8. Estas escolhas
foram feitas com o propdsito Unico de avaliar o modelo, ndo se baseando em nenhum material

encontrado na literatura.
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Figura 5.2—Comportamento da amostra conforme o tempo na dire¢éo longitudinal (Y),
circunferencial (X) e na espessura (Z).

Na Figura 5.2 pode ser observado que a deformacdo varia de maneira diferente nas
trés diregdes e que existe uma deformacdo transversal positiva que ocorre devido a rotagdo
das fibras na direcdo em que esta sendo aplicada a carga, conforme descrito em Gasser et al.,
2006.

Um segundo teste realizado pretende analisar a influéncia do angulo das familias de
fibras na resposta do material. Para este teste 0 modelo isotropico foi trocado para Mooney-
Rivlin (Equagdo (5.4)), entretanto essa escolha ndo modificara a andlise para a influéncia do
angulo. Os parametros do material utilizados foram c¢; = 1kPa, k; = 1 kPa e k, = 0,1, além da
inclusdo de ¢, = 1kPa, os angulos escolhidos foram 30°, 40°, 50° e 60°. Os dados de entrada
aqui utilizados pertencem aos dados da maquina para o ensaio monotdnico com velocidade de
Imm/min (da amostra circuferencial e longitudinal). O comportamento da amostra
circunferencial na variacdo de angulo pode ser visto na Figura 5.3, assim como da amostra

longitudinal pode ser visto na Figura 5.4.
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Figura 5.3-Variagdo dos angulos da amostra circunferencial.
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Figura 5.4-Variacdo dos angulos da amostra longitudinal.

Como pode ser visto nas figuras 5.3 e 5.4, 0 angulo das familias de fibras tem grande

influéncia no comportamento das amostras. Muitos artigos fazem analises das artérias com
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microscopio para estimar o angulo das familias de fibras, entretanto o trabalho aqui

apresentado néo realizou esta abordagem experimental.

Teste uniaxial viscoelastico
Para visualizar o efeito viscoelastico incluido na parte isotrépica testes foram

realizados com duas velocidades. Neste teste 0 modelo isotrdpico utilizando foi o de Mooney-
Rivlin e o anisotropico foi o0 mesmo dos testes anteriores. Os pardmetros do material

utilizados foram c; = 100 kPa, ¢, = 1kPa, k; = 1 kpa, k; = 0,1, ¥, = 0,6 e 7, = 6, com angulo
de 40° Os pardmetros foram escolhidos novamente de maneira aleatoria, somente para

verificacdo do modelo e para que a variacdo de velocidade ficasse visivel.
O teste monotdnico tem por objetivo a verificacdo da resposta do material conforme a

mudanca da velocidade. Os resultados s&o apresentados na Figura 5.5.
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Conforme observado na Figura 5.5 a maior velocidade possuiu a maior tensdo, alem

Figura 5.5-Ensaio monotonico com variagdo de velocidade.

de responder com a variacdo da velocidade, o que é condizente com o esperado.
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Um segundo teste com sequencias de cargas e descargas foi realizado. Neste teste
foram utilizados os mesmos pardmetros do ensaio monoténico para variacdo de angulo. Este
tem por objetivo verificar o comportamento do modelo para ensaios ciclicos (Figura 5.6). Os
dados de entrada para o modelo aqui apresentado € constituido de duas rampas com carga e

descarga, com mesma amplitude de deslocamento.

Teste Ciclico
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Figura 5.6—Ensaio ciclico com variacdo de velocidade.

Na Figura 5.6 pode ser observado o comportamento do modelo escolhido quando este
é submetido a duas cargas e descargas, a tensdo inicia-se em zero e retorna a um valor

negativo, pois a viscoelasticidade esta sendo aplicada somente na parte isotropica do modelo.

Inflacio de um tubo cilindrico

Conforme apresentado nos capitulos anteriores a artéria pode sofrer simplificacfes
variadas e pode ser analisada numericamente de diferentes maneiras. Uma dessas
simplificacBes é assumir que a artéria € um tubo cilindrico de parede fina submetido a uma
pressdo interna. Apesar de que o presente trabalho ndo pode realizar testes experimentais que
possam ser analisados com essa simplificacdo, este estudo numerico € interessante e serve

como base para futuras aplicacGes deste trabalho.
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O estudo aqui realizado teve como base os trabalhos de Gasser et al., 2006, e
Holzapfel e Gasser, 2001, assim como o trabalho de Holzapfel et al., 2000a (referente ao
modelo).

Neste exemplo a artéria é considerada como um tubo circular de paredes finas com
comportamento elastico anisotropico, sujeito a pressao interna p; (uniformemente distribuida e
aplicada ao longo do comprimento), onde pode existir uma forca axial F (devido a presséo
interna), nas extremidades do tubo com restri¢do de deslocamento longitudinal.

Para a resolucdo do problema estrutural Holzapfel e Gasser, 2001, realizaram uma
aproximacdo por membrana. O que também pode ser visto de forma detalhada em Groehs,
2002.

A forca axial F (Figura 5.7), necessaria para resolver a equacdo de equilibrio e
supondo-se que p; é constante, é dada por:

F = rfmp; (5.12)

onde r; é o raio interno na configuracao deformada.

e

W

| P

| i

Figura 5.7—Forca axial e pressdo interna [Holzapfel e Gasser, 2001].

As equacdes de equilibrio utilizadas para analisar a artéria como um tubo cilindrico,

fazendo uso da aproximacgdo por membrana de revolucdo [Holzapfel e Gasser, 2001], s&o

dadas por:
B i ' (5.13)
VA Zh‘l"pl
_nh (5.14)
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As equac0es (5.13) e (5.14) estdo representadas na configuracdo deformada, onde h é a
espessura do tubo e r é o raio médio.
Assumindo a restricdo de incompressibilidade:
MAgh =1 (5.15)
sendo A,, Ag € A, 0s alongamentos principais, na direcdo axial, circunferencial e radial.
O tensor gradiente de deformacdo, com a restricdo de incompressibilidade, € expresso

em termos de alongamentos como:

MA)™ 0 0 (5.16)
F = 0 }\9 0
0 0 A,

onde pode-se observar que somente os alongamentos axiais (A,) e circunferéncias (Ag) sdo
independentes e que A, = (A,Ag) L.

As medidas geométricas h, r e ri, podem ser expressas na configuragdo referencial
através das grandezas associadas, portanto:

b= H (5.17)
B }\z}\e
H (5.19)
=1 > Ao o
Os alongamentos nas direcdes das duas familias de fibras podem ser expressos por:

Ar = \/Agcoszd) + AZsinZ¢ (5.20)
onde ¢ € o angulo da fibra.
A partir das equagOes (2.71) e (2.67) e assumindo a preservagdo de volume pode-se
obter:
P(Az A9, Ar Ar) = P4, 20, ) (5.21)
Adotando a estrutura da Equacéo (5.5), a funcéo energia de deformacdo para um tubo
de paredes finas, em termos dos alongamentos, fica:

P20, ) = %(7\% +25 + 2,207 - 3) + I;—:{eXp [kz(kécoszq) + AZsin?d — 1)2] - 1} (5.22)

Sendo que A, = (A,A5)" L.
Através da Equacéo (5.22) chega-se aos dois principais tensores de Cauchy:

6({7(}\2, }\9' q)) (523)
an,

Oz = Az



68

0P, 00, 9) (5.24)
Og = 9—6?\9

Com as equacgdes (5.13), (5.14), (5.19), (5.20), (5.21),(5.25) e (5.26), chega-se a:

afp(lz; }\9) q)) )\Z()\QR - (H/Z)Lg)\z))z —0 (525)
i 67\2 2HR bi =
0%0u 20, 9)  (MGAR 1) (5.26)
i oA, H 2 |Pi=

Atraveés destas duas equacdes (ver Holzapfel e Gasser, 2001, para maiores detalhes) e
dos dados disponibilizados por Gasser et al., 2006, foi analisado o comportamento da artéria
para as seguintes condicdes: alongamento das fibras conforme o aumento de pressdo,

influéncia da escolha do angulo das fibras e a dispersédo das fibras.

Alongamento das fibras conforme o aumento de presséo

Para avaliar o alongamento das fibras conforme o aumento da pressao foi considerada
a inflacdo do tubo para valores de pressdo de 0 a 13kPa. Por meio da técnica de iteracdo de
Newton-Raphson e dos valores de pressdo as equacdes de equilibrio (5.25) e (5.26) foram
resolvidas para encontrar os alongamentos. Os valores para 0 raio e a para a espessura na
configuracao referencial sdo de R = 4,745mm e H = 0,43mm, e os parametros do material séo
¢ = 7,64kPa, k; = 996,6kPa e k, = 524,6, obtidos de Gasser et al., 2006.

Para avaliar a influéncia do angulo da fibra, o modelo foi testado para diferentes

angulos.
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Figura 5.8— Curva pressdo-alongamento e sua variacdo para diferentes angulos.
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Figura 5.9- Curva pressdo-alongamento sua variacdo para diferentes angulos.

As figuras 5.8 e 5.9 mostram um comportamento tipico de paredes artérias e sua

variagdo com a modificacdo do angulo da fibra. Nota-se que o comportamento da parede
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arterial tubular € muito sensivel a direcdo da fibra. Assim, ensaios mecanicos deste tipo

levariam a um valor mais confiavel da direcdo media das familias de fibras.

Incluséo de dispersdo
O modelo avaliado até 0 momento assume que as fibras sdo perfeitamente alinhadas,
mas segundo Gasser et al., 2006, isto funciona somente para a camada média, ndo para a
camada intima e para a camada adventicia onde existe uma dispersdo de fibras significante.
Com esta avaliacdo, Gasseret al., 2006, incluem um coeficiente de dispersdo k na
orientacdo do colageno (Figura 5.10). O modelo dado pela Equacéo (5.5) com a inclusdo do

coeficiente de dispersao fica:

PA,,2,Y) = %(fl -3)+ :—:{exp [kz(lcfl + (1 -3, — 1)2] _ 1} (5.27)
onde I; = A2 + A3 + A;2A5% e [, = A3cos?y + AZsin?y.

Resolvendo o modelo apresentado na Equacédo (5.27) da mesma maneira que foi feito
com o modelo sem o coeficiente de dispersdo (Equacéo (5.2)), e utilizando k = 0, k = 0,111
e k = 0,333, para os angulos de 40° 50° e 60° obtém-se os resultados apresentados nas
figuras 5.11 e 5.12.

D

Figura 5.10- Disperséo de fibra na orientacao das fibras de coldgeno [Gasseret al., 2006].
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Aqui € interessante observar que no modelo com dispersdo, a parte anisotrépica
também fica em funcdo do invariante I,. Assim, se for utilizado um coeficiente de dispersao,

k = 0, que corresponderia a nao ter dispersao, voltaria-se ao modelo de Holzapfel. Porém, ao
. 1 . , . . P
assumir x =—, 0 modelo se torna isotropico, independente de I, , porém com uma

contribuicdo isotrdpica proveniente da funcao de energia anisotropica.

Ensaio uniaxial com dispersao de fibras

Para verificar como a inclusdo da dispersédo de fibras se comporta em ensaios uniaxiais
testes foram realizados. Os angulos usados foram 40°, 50° e 60° e o coeficiente de dispersédo
foix =0,k = 0,111 e k = 0,333, sendo estes 0s mesmos valores utilizados para o ensaio de

inflacdo. Nestes teste 0 modelo classico neo-Hookeano foi substituido por Mooney-Rivlin.
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Figura 5.13- Disperséo de fibras em ensaios uniaxiais.
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Figura 5.14— Disperséo de fibras em ensaios uniaxiais.
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Conforme pode ser observado nas figuras 5.13 e 5.14 o coeficiente de dispersdo de

0,333 fornecido por Gasser et al., 2006, faz com que o modelo independa do angulo utilizado.

Observa-se também que na figura 5.13 a dispersdo de 0,333 ficou sobreposta para toda a

variacdo de angulos.
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6. METODOLOGIA EXPERIMENTAL PROPOSTA

6.1 Ensaios Mecanicos

A escolha dos ensaios mecanicos a serem realizados deve estar associada ao modelo
de material que se pretende caracterizar. Por exemplo, materiais hiperelasticos podem
necessitar de varios tipos de ensaios para a correta representagdo de seu comportamento de
tracdo, compressao, cisalhnamento, e a combinacgdo destes.

Tendo em vista que a parede arterial apresenta grandes deformacbes e possui
comportamento diferente nas dire¢@es longitudinal e circunferéncia, modelos adequados para
sua representagdo podem ser baseados na estrutura matematica de modelos hiperelasticos
anisotropicos (transversalmente isotropicos), ou ainda, pseudo-hiperelésticos (Holzapfel e
Ogden, 2009b).

As propriedades tridimensionais de materiais anisotrépicos, como tecidos biologicos
moles (artérias), precisam ser determinadas através de testes experimentais diferentes
daqueles utilizados para materiais isotrépicos. Holzapfel e Ogden, 2009a, citam algumas
possibilidades de testes que podem caracterizar totalmente as propriedades tridimensionais de
materiais transversalmente isotrépicos:

- testes biaxiais planares com cisalhamento no plano e testes de cisalhamento separados
através da espessura.

- testes de extensdo e inflagdo em uma amostra tubular combinado com torcéo e testes de
cisalhamento através da espessura separados (cisalhamento axial, cisalhamento azimutal ou
cisalhamento simples de um trecho cortado do tubo).

Assim, a rigor, um destes conjuntos de ensaios deveria ser reproduzido. Entretanto néo
sdo todos os laboratorios que dispde de equipamentos adequados para a realizacdo dos testes
apresentados acima.

Devido a falta de equipamento apropriado para a realizacdo de tais ensaios, no
presente estudo apenas testes de tracdo uniaxial em duas direcfes (axial e circunferencial) e
diferentes velocidades serdo realizados. Estes ensaios foram escolhidos para tentar capturar o
comportamento ndo linear anisotropico de um modelo que foi apresentado no capitulo 5.
Apesar desta escolha parecer uma simplificagdo grosseira, muitos estudos presentes na
literatura adotam a mesma escolha devido a dificuldade de obter amostras (geometria) e

ensaia-las nas condigdes citadas por Holzapfel e Ogden, 2009a.
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6.2 Amostras

Para este trabalho a artéria escolhida para os ensaios foi a aorta, pois dentre as artérias
é a que apresenta 0 maior tamanho, ou seja, ird disponibilizar o maior nimero de corpos de
prova.

Para determinar o melhor procedimento um ensaio piloto foi realizado com o intuito
de identificar possiveis dificuldades no ensaio final. Para o ensaio piloto e para o ensaio final,
amostras de diferentes animais foram utilizadas. Isto ocorreu devido a problemas sazonais na
disponibilizacdo das amostras por parte do fornecedor. Porém, este serviu bem ao proposito.

Para o ensaio final a amostra utilizada foi de um suino da raca Landrace com

aproximadamente 70 kg (Figura 6.1).

Figura 6.1- Amostras utilizadas no ensaio final.

6.3 Definicdo dos Parametros de Ensaio

Dentre as possibilidades de ensaios, identificou-se algumas limitacBes quanto a
maquinas e caracteristicas das amostras. O ensaio de inflacdo foi descartado pois a artéria
possuia Vvérias bifurcacbes que deixaram furos em sua parede, o que serd& mostrado
posteriormente. Assim, neste trabalho apenas ensaios monotdnicos e ciclicos uniaxiais foram

realizados. A quantidade de corpos de prova também foi uma limitacdo. A artéria obtida
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possuia uma mudanca sensivel nas suas caracteristicas geométricas, tendo mudancas
significativas na espessura da parede arterial em seus extremos. Assim, apenas as regides com
caracteristicas similares foram comparadas entre si.

Devido o interesse de caracterizar experimentalmente a resposta do tecido frente a
comportamentos inelasticos, foram realizados ensaios monotdnicos em diferentes velocidades
e ensaios ciclicos. Assim, devido a quantidade de amostras disponiveis, foram realizados 4

ensaios monotonicos e 2 ensaios ciclicos, conforme a Tabela 6.1.

Tabela 6.1-Ensaios realizados.

ENSAIO REALIZADO VELOCIDADE
Ensaio monotdnico longitudinal 1 mm/min
Ensaio monotonico circunferencial 1 mm/min
Ensaio monotdnico longitudinal 5 mm/min
Ensaio monotonico circunferencial 5 mm/min
Ensaio ciclico longitudinal 1 mm/min
Ensaio ciclico circunferencial 1 mm/min

Procedimento pré-ensaio

Né&o existe na literatura um procedimento consolidado para ensaio de paredes arteriais.
O método escolhido para a realizacdo do ensaio monotdnico foi realizado com base nos dados
encontrados na literatura e da disponibilidade de equipamentos. Dentre os dados encontrados
na literatura e dos equipamentos disponiveis diferentes alternativas podem ser seguidas, sendo
estas apresentadas abaixo (Tabela 6.2).

Tabela 6.2 — Alternativas possiveis para 0s ensaios.
I. Coleta da amostra:
- 15 minutos ap6s o sacrificio do animal;
- 30 minutos apo6s a morte do animal;
- 18 horas ap6és o abete do animal;
- dentro de 24 horas ap0s a morte.
1. Armazenagem (quando necessario):
- -80°C
- -20°C
I11. Descongelamento:
- de forma lenta, primeiramente a 4°C e depois em temperatura ambiente;
- de forma rapida, em temperatura ambiente, com solucdo saling;
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- de forma rapida, em temperatura ambiente, sem solugdo salina;

IV. Medigdo geométrica das amostras antes do corte:

Comprimento e largura:

- opticamente, com videoextensdmetro;

- paquimetro digital;

Espessura:

- compasso de espessura, encaixando gentilmente a amostra entre dois vidros;

- paquimetro digital;

- opticamente, através do microscopio Optico, videoextensémetroou equipamento da
BOSE 3330;

Diametro:

- externo, através de um videoextensdbmetro, gabarito de didmetro ou equipamento da
BOSE 3330;

- interno, através de um microscopio 6ptico;

- paquimetro digital;

V. Corte da amostra:

- com bisturi em formato retangular;

- com dispositivo de corte em formato de haltere

VI. Medicdo geométrica das amostras apos o corte:

Comprimento e largura:

- opticamente, com videoextensémetro;

- paquimetro digital;

Espessura:

- compasso de espessura, encaixando gentilmente a amostra entre dois vidros;

- paquimetro digital;

- opticamente, através do microscopio Optico, videoextensémetroou equipamento da
BOSE 3330;

VII. Fixacdo das amostras nas garras:

- grampos;

- grampos de compressao;

- garras para evitar o deslizamento, através de uma malha de arame nas bordas internas dos
blocos ou superficie ranhurada;

- pedacos de lixa colados com gel superadesivo nas extremidades da amostra;

VIII. Tipo de ensaio:

- em solucéo (temperatura de 37°C);

- a Seco;

IX. Marcacédo DIC (quando empregada):

- tinta esmalte preta pulverizada diretamente na amostra;

- toner em po;

- microesferas fluorescentes;

- brometo de etideo;

- caneta;

- toner preto + PA2000;
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X. Velocidade de carregamento:

-1 mm/s;

- 1 mm/min;

-5 mm/min;

- 10 mm/min;
XI. Pré-carga e Pré-condicionamento:

- maximo de 0,5N;

- sem pré-carga,;
- 5 ciclos na velocidade de 0,1 mm/s até o comprimento in situ;

- 5 ciclos na velocidade de 0,1 mm/min até o comprimento in situ;

- 6 ciclos na velocidade de 0,1 mm/min até 0,3 MPa;

- 10 ciclos até 10% do alongamento em uma onda triangular de 0,05Hz;
- sem pré-condicionamento.

Ensaios piloto e final

Em uma primeira etapa se realizou um experimento teste para identificar possiveis
fontes de problema. A primeira metodologia testada no ensaio piloto, sendo baseada na
literatura, nos equipamentos disponiveis e na experiéncia dos envolvidos com 0s ensaios, é
descritas em detalhes no Apéndice A. Neste primeiro teste foi tentado controlar muitos
parametros envolvidos com efeitos inelasticos, que se demonstraram inviaveis no
procedimento. Assim, a partir deste teste foi possivel determinar uma metodologia viavel para
o0 ensaio final. Os resultados obtidos no ensaio piloto e todas as decisbes tomadas para o

ensaio final serdo apresentados a seguir.

6.4 Metodologia final

Conforme os resultados obtidos com o ensaio piloto foi possivel definir uma
metodologia final para os ensaios, que € apresentada a seguir.

Etapas do ensaio monotonico

1. Apds a retirada da artéria faz-se a medicdo do didmetro em diferentes alturas da
amostra, realizando uma média desses diametros e assumindo que a amostra forma um tubo
com didmetro constante.

2. Depois de medir a amostra faz-se o armazenamento, se necessario, em saco plastico
de preferéncia em uma temperatura de -20°C.

3. Descongelamento em solug&o salina, mantendo as amostras nesta até os ensaios.
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4. Medicdo do diametro em diferentes alturas da amostra, realizando uma média
desses diametros e assumindo que a amostra forma um tubo com diametro constante.

5. Corte longitudinal da amostra na regido que mais apresente ramificacOes e estudo da
melhor maneira para realizar os cortes finais da amostra.

6. Realizar os cortes necessarios, fazendo com que os cortes longitudinais e
transversais para a mesma velocidade figuem o mais proximo possivel, evitando as variagdes
do tecido que podem ocorrer ao longo da artéria.

7. Preparar a amostra para o DIC (quando este for empregado) aplicando uma camada
de toner e logo salpicar PA2200. A taxa de captura de imagens de 1,875 frame/s.

8. Fixar a amostra na garra, cuidando para ndo danificar a marcacdo do DIC (caso
exista essa marcacdo), para que o alinhamento esteja correto (superficie plana da amostra) e
que o aperto da amostra seja o suficiente para evitar 0 escorregamento, mas que ndo esmague
demais a amostra.

9. Pré-carga de 0,5N. Utilizar velocidade de 5 mm/s até chegar em 0,5N, esperar 0

tempo determinado e realizar o ensaio monotonico a 1mm/s e a 5mm/s.

Ensaio ciclico

Para 0 ensaio ciclico repete-se as etapas de 1 ao 7 do ensaio monotonico, modificando-
se apenas a taxa de captura de imagens que ocorre somente a 1,875 frames/s.

9. Pré-carga de 0,5N. Utilizar velocidade de 5 mm/s até chegar em 0,5N, esperar o

tempo determinado e realizar o ensaio ciclico a 1mm/s.

6.5 Execucdo e Analise de Ensaios Mecanicos

Descricdo das etapas do procedimento experimental
A seguir sdo apresentadas as escolhas para cada etapa e sua modificagdo no ensaio

final.

I. Coleta das amostras
A coleta das amostras foi realizada em ambiente especifico e conforme a

disponibilidade do cirurgido responsavel.
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Il. Armazenagem

No ensaio final, apds coletada, as amostras foram transportadas para o local de
armazenamento dentro de uma caixa de isopor com gelo, onde a aorta se encontrava enrolada
em um “pano” umedecido e dentro de um saco plastico (Figura 6.2). A aorta ficou

armazenada em um freezer a 1,8°C apenas por um dia.

Figura 6.2 — Aorta suina armazenada envolta de um pano umedecido e saco plastico.

I11. Descongelamento

No ensaio piloto e no ensaio final foram realizados diferentes procedimentos devido
ao tempo que as amostras permaneceriam armazenadas.

No ensaio piloto, em um primeiro momento, a amostra foi transferida do freezer com
temperatura de -20°C e colocada em uma geladeira com temperatura aproximada de -3°C por
cerca de 70 minutos, onde apresentou partes do tecido moles. Apds a primeira tentativa de
descongelamento foi transferida para outra geladeira com temperatura aproximada de 0,5°C
por cerca de 220 minutos. Apls este procedimento a artéria terminou o processo de

descongelamento em solucéo salina (Figura 6.3) na temperatura ambiente (£24°C).
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Figura 6.3 — Descongelamento da artéria ovina.

No ensaio final a amostra foi retirada do refrigerador com temperatura de 1,8°C e

descongelada em solucéo salina (Figura 6.4) em temperatura ambiente (£24°C).

Figura 6.4 — Descongelamento da artéria suina.

IVV. Medic@o geométrica da artéria antes do corte

Diferentes técnicas foram testadas para a medicdo da geometria da artéria. Como se
trata de um tecido bioldgico qualquer pressdo exacerbada pode influenciar nas medicdes, por
contato.

No ensaio piloto, para a medi¢do do diametro foi utilizado primeiramente o sistema

otico da BOSE, entretanto a artéria precisava estar fixa em ambas as extremidades e sua
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estrutura ndo se encontrava firme, o que acarretava em erros grosseiros de medicéo (Figura
6.5). Com essas dificuldades o diametro ndo poderia ser medido com precisao.
A espessura, por sua vez, foi medida primeiramente com um paquimetro digital o que

também ndo resultou em bons resultados.

Figura 6.5 — Artéria presa em ambas as extremidades para medir o diametro.

Na amostra final pode-se realizar a medi¢do do didmetro com a utilizacdo de um
paquimetro, logo apds a chegada desta no laboratdrio, pois sua estrutura se encontrava firme.
Entretanto a superficie externa apresentava tecido que aparentemente ndo pertencia a parede

arterial, o que também poderia acarretar em erros grosseiros (Figura 6.6).
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Figura 6.6 — Medicdo do diametro utilizando um paquimetro digital.

Os dados obtidos antes do corte ndo foram muito confiaveis e serviram apenas como

parametros geométricos que acabaram ndo sendo utilizados.

V. Corte da amostra

Antes de cortar a artéria foi realizada uma andlise de qual seria o melhor
aproveitamento para a aorta disponivel (considerando que toda a parede arterial pudesse ser
utilizada). Algumas especificagOes baseadas nas dimensdes da garra e indicag0es encontradas
na literatura, foram levadas em conta. Vista a mudanca de espessura e diametro encontrado na
artéria, trés possiveis divisdes foram estudadas no ensaio piloto, conforme descrito no
Apéndice B. Nestas divisdes tentou-se manter todas as amostras com caracteristicas
geométricas similares, para fins comparativos. Ou seja, é possivel que a artéria seja
heterogénea e apresente comportamento mecanico diferente ao longo de seu comprimento.
Portanto uma escolha entre diferentes regides pode levar a comparagdes erréneas no
procedimento de identificacdo de parametros.

No ensaio piloto, ap6s a abertura da aorta (Figura 6.7), percebeu-se que varias outras
artérias faziam ligacdo com esta, entdo os cortes teriam que ser realizados em areas

especificas.
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Figura 6.7 — Artéria aberta.

Como se tratava do ensaio piloto, ndo estava sendo levado em conta a quantidade de
amostras que pudessem ser ensaiadas e sim os varios fatores que poderiam ser responsaveis
por erros no ensaio final (ex.: escorregamento). Entdo a amostra longitudinal foi cortada com
0 tamanho da primeira divisdo proposta no Apéndice B (18,5x105,5mm), por se tratar do
maior comprimento e por conseguir que uma grande area da artéria ficasse em contato com as
garras, evitando o escorregamento. Como o ensaio longitudinal ndo apresentou nenhum
problema de escorregamento e a amostra para 0 ensaio transversal ficava restrita ao didmetro
méximo da artéria, esta ficou com um tamanho muito inferior a amostra longitudinal
(10x40mm).

Ainda para exploracdo de possiveis maneiras de realizar os cortes, este foi realizado de
duas formas, por um bisturi e por um dispositivo de corte de corpos de prova de borracha.

O corte realizado com dispositivo em formato de haltere (Figura 6.8) obteve um bom
acabamento ja que os cortes laterais ficaram retos (Figura 6.9) e os corpos de provas
posteriores (se este método fosse escolhido) poderiam seguir um padrdo. Entretanto este corte
ocupa uma grande parte da artéria ficando inviavel a sua realizacdo frente a quantidade de

amostras que seriam necessarias.
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Figura 6.8 — Dispositivo em formato de haltere.

Figura 6.9 — Corte da artéria em formato de haltere.

O corte da amostra realizado com bisturi ndo obteve a mesma precisao do realizado
com o dispositivo de corte, mas para a artéria disponivel mostrou-se a melhor opcéo. Este
Gltimo requer um pouco de pratica para alcancar o resultado desejado.

Assim, no ensaio final os cortes foram realizados segundo a terceira proposta
apresentada no Apéndice A, utilizando o bisturi. Foram selecionadas partes da artéria que ndo
possuiam ramificagdes de forma a obter um campo de deformacgBes homogéneo (Figura 6.10).
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Figura 6.10 — Artéria selecionada.

V1. Medicdo geométrica das amostras apds o corte

A alternativa para obter os pardmetros geométricos das amostras encontrada foi
colocar a amostra, apds corta-la, em uma superficie plana e utilizar o sistema 6tico da BOSE
(Figura 6.11) descontando posteriormente a espessura da superficie plana (régua). Para a
medicdo do comprimento e largura das amostras, ja cortadas, utilizou-se um paquimetro

digital. As dimensdes finais podem ser vistas na Figura 6.12.

Figura 6.11 — Medicdo da espessura com o sistema 6tico da Bose.



Figura 6.12 — Dimensdes da artéria no ensaio final.

VII. Fixacdo das amostras nas garras
A fixacdo das amostras foi realizada através de uma garra (Figura 6.13) desenvolvida
especialmente para o tipo de ensaio a ser realizado. A superficie interna dessas garras possuli

ranhuras, com o objetivo de evitar o possivel escorregamento das amostras.

Figura 6.13 — Garra utilizada nos ensaios.

No ensaio piloto, além da garra especial utilizada, foi realizado um teste com lixas
coladas com gel superadesivo em ambas as extremidades da amostra. Este teste provou ndo
ser eficaz, pois colou somente as camadas externas da artéria (intima e adventicia) e a camada

do meio (média) escorregou (Figura 6.14).
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Figura 6.14 — Utilizacéo de lixas para melhor fixacao nas garras.

No ensaio final foi utilizada somente a garra feita especificamente para o tecido
ensaiado, sem a utilizagdo de adesivo. Como a faixa de deformagéo de interesse deste estudo
era proxima a regido de deformacdes fisiol6gica, esta metodologia se mostrou eficaz.

VII1. Tipo de ensaio
Devido a disponibilidade de equipamentos foi possivel realizar somente o0 ensaio a

Seco.

IX. Marcacao para técnica de medicao éptica (quando empregada)

A marcacdo para a utilizacdo da técnica DIC foi realizada nos testes piloto e final. A
medicdo Optica dos deslocamentos requer um alto contraste na superficie da amostra. Nos
testes a marcacdo foi realizada com o mesmo procedimento adotado por Wilchez, 2012, que
se provou muito boa para tecidos bioldgicos. Neste é utilizado particulas de toner preto e
microesferas de PA2200 (Figura 6.15). Em ambos os ensaios foi realizado um video com
imagens da deformacéao do tecido com uma camera de 1.4MP, juntamente com um espacador

de lentes de 10mm, para futuras analises das imagens com o método DIC.
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Figura 6.15 — Marcagdo da amostra.

X. Velocidade de carregamento

As velocidades utilizadas (Imm/min e 5mm/min) foram escolhidas através do que é
apresentado na literatura. No ensaio piloto um teste foi feito a 10mm/min provando-se ser
muito rapido para o tamanho da amostra utilizada no ensaio final. No ensaio piloto foi
utilizada a maquina Brasvalvulas, ja no ensaio final foi utilizada a maquina universal de
ensaios EMIC DL3000 e uma célula de carga de 10kgf.

XI. Pré-carga e Pré-Condicionamento

No ensaio piloto ndo foi utilizada nenhuma pré-carga e nenhum pré-condicionamento
na amostra, pois as medidas in situ ndo puderam ser realizadas e a maquina utilizada ndo tinha
controle personalizado para fazer um dos pré-condicionamentos indicados na literatura.

Ja no ensaio final, o pré-condicionamento foi escolhido com base no encontrado na
literatura e para que todos os ensaios tivessem o mesmo ponto de inicio. Portanto, foi
escolhido o pré-condicionamento mais facil de ser reproduzido com a maquina de ensaio
utilizada, que foi uma pré-carga de 0,5N. Esta alternativa, que nao foi testada no ensaio piloto,

ndo se mostrou eficiente.

6.6 Resultados

O objetivo dos ensaios monotdnicos e ciclicos é gerar dados experimentais para

avaliar as propriedades mecénicas das amostras. Cabe aqui salientar que o presente trabalho
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ndo tem por objetivo a realizacdo de um grande numero de testes para efetuar tratamento
estatistico de dados, mas sim definir uma metodologia para a caracterizacdo do
comportamento mecanico de tecidos arteriais.

Nos ensaios monotonicos,com diferentes velocidades, foram obtidos os graficos forca-
deslocamento para 1 mm/min e 5 mm/min, para as dire¢cdes longitudinais e transversais. Estes
sdo apresentados na Figura 6.16. As amostras foram carregadas até o rompimento ou
escorregamento, ou seja, além do objetivo inicial que era a caracterizacdo da regido
fisioldgica de deformacédo. Os deslocamentos apresentados na Figura 6.17 correspondem ao

deslocamento da maquina utilizados para posterior caracterizacdo do material.
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Figura 6.17 — Curvas tensdo-deformacédo utilizadas na caracterizacdo do material.

A espessura média das amostras utilizadas nos ensaios monoténicos é apresentada na
Tabela 6.3.
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Tabela 6.3— Espessura média das amostras nos ensaios monoténicos.

ENSAIO REALIZADO ESPESSURA (média)
Ensaio monotdnico longitudinal Imm/min 2,1 mm
Ensaio monotonico circunferencial Imm/min 1,73 mm
Ensaio monotdnico longitudinal 5mm/min 1,68 mm
Ensaio monotonico circunferencial 5mm/min 1,453 mm

A Figura 6.18 apresenta o grafico forca-deslocamento dos testes ciclicos realizados (1
mm/min) com uma maquina de tracdo para uma amostra longitudinal e uma amostra
transversal. O deslocamento destes ensaios foi constante, sendo o controle de picos realizado
através da forca. Os picos de forca foram escolhidos conforme o que foi observado no ensaio
monoto6nico e segundo 0 que € apresentado na Figura 6.19. Na Figura 6.19, pode ser visto que
a forca minima utilizada foi de 0,5 N, sugerida pela literatura e com o intuito de ter o0 mesmo
ponto de partida para todos 0s ensaios.

sssass |gngitudinal

—— e Unfe rencial e

20

Deslocamento [mm)

Figura 6.18 — Forca-deslocamento dos ensaios ciclicos.
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Figura 6.19 — Picos de forca escolhidos.

A espessura média das amostras utilizadas nos ensaios ciclicos é apresentada na
Tabela 6.4.

Tabela 6.4— Espessura média das amostras nos ensaios monoténicos.

ENSAIO REALIZADO ESPESSURA (média)
Ensaio ciclico longitudinal Imm/min 2,106 mm
Ensaio ciclico circunferencial Imm/min 1,41 mm

A Figura 6.20 apresenta a sobreposi¢cdo do ensaio monotdnico e ciclico de forga-
deslocamento para a mesma velocidade (1 mm/s) para as amostras circunferenciais e a Figura
6.21 apresenta para as amostras longitudinais. Na Figura 6.20 pode ser visto que a amostra do
ensaio monotdnico escorregou, isto ocorreu aproximadamente em 10 minutos, ja no ensaio
ciclico isto ndo ocorreu. Os dados de deslocamento por técnica Optica foi usado para

confirmar que ndo houvesse escorregamento na regido analisada.
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Figura 6.20 — Curvas forca-deslocamento sobrepostas da amostras circunferenciais.
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Figura 6.21 — Curvas forca-deslocamento sobrepostas da amostras longitudinais.

Deve-se observar que os ensaios monotodnicos e ciclicos foram realizados até cargas
muito altas, onde foi possivel observar um fendmeno similar ao de dano mecanico. Neste caso

as curvas se assemelham muito ao efeito de Mullins observado em algumas borrachas. Assim,
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presume-se que tenha ultrapassado a regido de deformacdo fisioldgica. Vale notar que
nenhum modelo aqui descrito € capaz de representar este comportamento. Assim, para 0
prosseguimento desta proposta, apenas as curvas dos ensaios monotonicos serdo usadas na
caracterizagdo do material, sem considerar dano mecanico, mas apenas fendmenos
viscoelasticos. Para isto se assumira que o comportamento observado nestes é do tipo

viscoelastico com grandes deformacdes.
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7. CARACTERIZACAO DO MODELO MATERIAL

Os dados obtidos dos ensaios de tracdo uniaxiais (deformacao longitudinal e tensao
longitudinal) sdo suficientes para uma primeira caracterizacdo do comportamento de parede
arteriais, considerando a restri¢cdo de incompressibilidade.

Como o modelo utilizado neste estudo € um modelo hiperelastico anisotrépico, e as
familias de fibras ndo se encontram na mesma direcdo de deformacdo longitudinal, as
deformacdes nas direcGes transversais sao diferentes.

Assim, optou-se pela utilizacdo do método dos elementos finitos no célculo das
tensbes, onde foi alterado o codigo MATLAB para hiperelasticidade isotropica
disponibilizado por Bower, 2009. Foram realizadas alteracdes referentes ao modelo e
adaptacOes para a fungdo de busca dos parametros do modelo.

Neste trabalho foi utilizado 0 modelo de Mooney Rivlin para a parcela isotrdpica, duas
familias de fibras com disperséo e dois bracos de Maxwell para efeitos viscosos. Para isto foi
modificada a rotina do calculo de tensdes e do tensor material (tensor elastico). No caso deste
codigo, o tensor elastico calculado numericamente, é expresso pela relacédo:

Cijrr = :Fi Im (1)
km

Através dos resultados experimentais foi possivel obter as constantes do modelo
constitutivo. Isto pode ser realizado com a utilizacdo de técnicas de otimizacdo para
minimizar a diferenca entre os resultados numéricos e experimentais. A funcdo objetivo
utilizada é dada por:

N (7.2)
Foby = ) (0™™(p) = 0°7)?
i=1

onde ¢™™ é o vetor com as tensdes calculadas numericamente, a¢*? é o vetor de tensdes
obtidas experimentalmente, p é o vetor contendo os parametros do modelo material que deve
ser encontrado. Para resolver o problema inverso, no presente trabalho foi utilizada uma
funcdo do MATLAB chamada Isqcurvefit.

No modelo utilizado os parametros a serem identificados s&o: c; e c; que
correspondem ao parametro do modelo Mooney-Rivlin, k; e k, que sdo parametros do
modelo anisotropico de Holzapfel et al., 2000a, quatro pardmetros correspondentes a
viscoelasticidade, ou seja, , ¥;1,T1, V2 € T, € dois pardmetros estruturais, um correspondente ao

angulo da fibra e outro correspondente ao coeficiente de dispersdao. Na minimizacdo foram
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usadas quatro curvas simultaneamente, duas dire¢des uniaxiais (longitudinal e
circunferencial) com as duas velocidades de carregamento.

Como funcdo Isqcurvefit usa um método de gradiente para encontrar 0s parametros
gue minimizam a funcéo objetivo, varias estratégias de busca foram realizadas para modificar
os valores iniciais de p.

Os parametros encontrados para este processo de identificagdo séo apresentados na

Tabela 7.1, enquanto que os resultados séo apresentados na Figura7.1.

Tabela 7.1-Pardmetros encontrados.

Parametros Valores encontrados
C1 -76,46
C2 230,42
ky 783,14
ks 0,012
Y1 0,77
T4, 554,34
Y2 0,544
T, 131,09
Angulo da fibra 37,02
Coeficiente de dispersdo 0,267
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Figura 7.1 — Ajuste de parametros.
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8. DISCUSSOES E CONCLUSOES FINAIS

As artérias sdo tecidos bioldgicos que apresentam comportamento viscoelastico,
anisotropico e ndo linear, quando submetidas a carregamentos dentro de sua regido de
deformacéo fisioldgica.

O presente trabalho teve como objetivo estudar uma metodologia numérico-
experimental para caracterizar o tecido arterial, observando atraves dos ensaios experimentais
a melhor maneira de representar numericamente seu comportamento.

Através da pesquisa foi possivel observar uma enorme quantidade de métodos
utilizados para representar o comportamento arterial. Uma vez que ndo existe uma
metodologia consolidada, foi proposta uma metodologia que pudesse ser empregada no
presente trabalho segundo os materiais e equipamentos que sdo comumente encontrados em
um laboratério de materiais. Foram reproduzidas as indicacdes que se julgaram mais
adequadas para obtenc¢do e manutencdo das amostras, a fim de se realizar testes in vitro.

Os testes de tragdo uniaxiais foram escolhidos conforme o observado na literatura e
devido a disponibilidade de equipamentos.

Um primeiro teste (teste piloto) foi realizado com o intuito de identificar as
dificuldades envolvidas no ensaio. A artéria foi cortada em diferentes tamanhos e formas, o
corte em formato de haltere mostrou-se atraente pois padronizava as amostras mas nao foi
uma alternativa viavel devido a reduzida quantidade de amostras disponiveis. A possibilidade
de separacdo da artéria em camadas provou-se inviavel devido a dificuldade de distinguir cada
camada sem a ajuda de um instrumento especifico ou pessoal adequado. A garra
confeccionada para os testes apresentava ranhuras em suas faces internas e provou-se eficaz,
tanto para amostras grandes quanto pequenas. O método de marcacgéo (toner e microesferas de
poliamida) provou ser propicio para artérias. A medicdo da espessura provou ser um desafio,
como se tratava de um tecido mole a utilizacdo de um paquimetro ndo foi eficiente sendo
utilizado o sistema 6tico da Bose.

No ensaio final todas as amostras foram produzidas com o mesmo tamanho
(comprimento e largura), sendo cortadas atraves de um bisturi, o que facilitou o procedimento
experimental. A garra utilizada apresentou bons resultados frente ao escorregamento, nédo
sendo necessario usar técnicas envolvendo adesivos. Este comportamento foi comprovado
pela técnica DIC empregada paralelamente. As medidas de espessura, assim como a
marcacdo, foram repetidas conforme o ensaio piloto. No ensaio final foi realizado pré-

condicionamento das amostras através de pré-cargas de 0,5N, com o intuito de ter um ponto
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de partida igual para todos os ensaios. Entretanto os valores do ponto inicial (carga ON) até o
ponto estipulado para a pré-carga (0,5N), ndo existiam e o inicio de cada curva teve que ser
reconstruido através de linhas de tendéncia, o que provou nao ser uma boa alternativa.

Com o procedimento experimental adotado foi possivel obter informacdes para
grandes deformacdes da parede arterial. Estes foram feitos através de ensaios uniaxiais
monotonicos e ciclicos, em diferentes velocidades de deslocamento. Os ensaios monotdnicos
forneceram informagdes importantes para um procedimento de identificacdo de parametros de
modelos constitutivos, segundo o comportamento esperado na regido de deformacéo
fisioldgica. Nos testes ciclicos foi possivel obter dados que indicam a presenca de efeitos
significativos de dano no tecido.

Para entender o comportamento dos modelos existentes em literatura para paredes
arteriais diferentes testes numéricos foram realizados, onde pode-se observar a influéncia das
familias de fibras, a diferenca da resposta do material conforme a mudanca deste parametro e
a possibilidade de inclusdo de um coeficiente de dispersdo para retirar a dependéncia do
angulo das familias de fibras. Ainda foi possivel observar as diferentes maneiras que uma
parede arterial pode ser representada e suas implicagfes na aplicacdo de carga na direcéo
diferente daquela das fibras.

Nos ensaios ciclicos se observou que os modelos estudados seriam incapazes de
representar o comportamento das paredes arteriais. Os ensaios mostraram um fenémeno de
danificacdo mecéanica muito similar ao efeito de Mullins, que estes modelos numericos ndo
conseguiam representar. Assim, foi necessario proceder a identificacdo de parametros do
modelo apenas com as curvas monotonicas.

Utilizando o método de elementos finitos, foi possivel montar um procedimento de
identificacdo de pardmetros utilizando uma fungéo do software cientifico MATLAB. Para isto
foi alterado um codigo disponibilizado em literatura para representar os modelos aqui
estudados. Este procedimento se mostrou eficaz, porém o modelo constitutivo usado nédo
apresentou resultados com a qualidade que se esperava. Apesar da complexibilidade do
modelo final utilizado, que incorporava hiperelasticidade, anisotropia, viscosidade e dispersao
de fibras, os resultados indicam que é necessario usar modelos mais apropriados. Espera-se
gue esta metodologia, junto com modelos hiperelasticos com mais termos em sua funcéo de
energia, possam melhor a capacidade representativa. Talvez ndo seja necessaria a

representacdo de todos os fendmenos tratados aqui.
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Com os estudos realizados pode-se montar uma metodologia para representar o
comportamento numérico/experimental de paredes artérias, atingido o objetivo geral aqui
proposto.

Para dar continuidade nesta linha de pesquisas alguns pontos identificados neste
trabalho poderiam ser melhorados em trabalhos futuros. Pode-se citar:

e A realizacdo de testes mais complexos como de extensdo-inflagdo. Este ndo foi
possivel por falta de equipamento. Porém, cabe ressaltar que a artéria possuia
furos que trariam outros problemas que ndo foram estudados aqui. Assim, ndo
pode-se avaliar se esta alternativa realmente é viavel (em suinos).

e Utilizacdo de modelos que incluem fendmenos que o modelo aqui apresentado
nédo era capaz de representar. Caso 0 objetivo seja simular o comportamento
da parede arterial acima da regido de deformacéo fisioldgica, os resultados dos
ensaios ciclicos mostraram que a incorporacdo de modelos de dano sédo

necessarios.

e Utilizar uma pré-condicionamento ciclico, ou antes de iniciar o ensaio
monoténico com a pré-carga, retornar a carga a ON para ndo precisar
reconstruir a resposta inicial da curva tensdo-deformacéo. A estratégia usada
aqui ndo se mostrou adequada uma vez que foi perdida a informacao da curva
de tensdo-deformacao até a tensdo correspondente a carga de 0,5N.

e Estudar o comportamento de cada camada separadamente, realizando a sua
separacdo e ensaio individual.

e Considerar parametros geométricos para prever deformacdes residuais axiais e
circunferenciais na metodologia experimental. A primeira proposta desta
metodologia contemplava informacGes para prever deformacdes residuais
axiais, porém ndo pode ser realizada pela falta de controle dimensional da
artéria na excisao do animal.

e Utilizar artérias humanas para realizar os ensaios. Conforme a literatura as
artérias de animais e seres humanos diferem na rigidez.

e Obter detalhes da direcdo das fibras através de analises microscépicas. Pois no
presente trabalho a dire¢do da fibra foi mais um pardmetro encontrado e nédo
foi analisado se condiz com a representacéo verdadeira.

e Ampliar o estudo de disperséo de fibras.
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Aperfeicoar conhecimento para utilizar os dados fornecidos pelo DIC, os quais
ndo foram utilizados devido a problemas de sincronizagéo.

Realizar estudos sobre técnicas especificas para a minimizacdo da funcéo
objetivo, que depende de varios comportamentos mecanicos, e

consequentemente parametros de diferentes naturezas.
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APENDICE A

Procedimento experimental para ensaio piloto

Dados Gerais:
Animal utilizado:
Amostra:

Raca:

Peso no abate:

Cirurgido responsavel pela coleta:

Equipamentos de medi¢&o necessarios (exemplos):
# paquimetro

# termOmetro

# caneta para marcas

# gabarito de didmetro

ETAPA I - Procedimento de retirada e armazenamento para cada amostra:

1. Registrar tempo decorrido do abate até a retirada da artéria (T1), é indicado 0 menor

tempo possivel.
Tempo T1:

2. Antes de retirar a artéria do animal, realizar duas marcacgdes e medir a distancia entre

as marcas in situ (D1n). Fazer 5 medidas em diferentes posicdes. (Ver figura A.1)

Exemplos para medidas de distancia em diferentes

| : posicdes (5) ao longo da circunferéncia

{ !
: Distancia entre as marcas :
! !

v
Marcacdo 1 Marcacdo 2

Figura A.1 — Marcac0es in situ.
Distancia D1n:
Medidal:_
Medida2:_
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Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

3. Apoés a retirada da artéria mede-se novamente a distancia entre as marcas in situ (D1).

Fazer 5 medidas em diferentes locais. (Ver figura A.1)
Distancia D1:
Medida 1:
Medida 2:
Medida3:_
Medida 4:
Medida 5:

4. Medir a espessura com um paquimetro (D2). Fazer 5 medidas em diferentes locais.
(Ver figura A.2)

: e
// ﬁ\\ E——
\ ://)

Figura A.2 — Medicao da espessura (D2).
Espessura D2:
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

5. Medir comprimento interno (D3), para estimar didmetro, com um paquimetro. Fazer 5
medidas em diferentes locais. (Ver figura A.3) ou cortar a artéria e medir o

comprimento interno.
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A
N Localizacio do

D3 ] paquimetro para medicio

/ do comprimento interno

Figura A.3 — Medicdo do comprimento interno (D3).

Comprimento interno D3:
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

6. Medir diametro externo (D3n) com um gabarito de didmetros ou com o sistema 6tico
da BOSE.

Didmetro externo D3n:
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

7. Apos realizar as medicGes armazenar a artéria dentro de um recipiente (exemplo: saco

plastico), identificar a amostra e congelar em ambiente a -20°C (freezer).
Registrar:

Data: Hora:

ETAPA 11 - Procedimento para preparagdo das amostras:

1. Registrar tempo (T2), em horas, decorrido do congelamento até o inicio do

descongelamento.

Data: Hora:

Tempo decorrido T2;
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2. Descongelar de forma lenta, em ambiente a 4°C (geladeira), até atingir a temperatura
do ambiente (4°C). Verificar a temperatura da amostra com termdmetro. Registrar

tempo (T3) decorrido do inicio do descongelamento até descongelamento total.
Tempo T3:

3. Medir novamente a distancia entre as marcas (D1e). Fazer 5 medidas em diferentes

locais. (Ver figura A.1). Calcular a razéo de retracéo (;c = —Dlg;:w)

Distancia D1e:
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

4. Medir novamente a espessura com um paquimetro (D2e). Fazer 5 medidas em

diferentes locais. (Ver figura A.2)
Espessura (D2e)
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

5. Medir novamente comprimento interno (D3e), para estimar didmetro, com um

paquimetro. Fazer 5 medidas em diferentes locais. (Ver figura A.3)
Comprimento interno D3e:
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida5:_

6. Medir novamente diametro externo (D3ne) com um gabarito de diametros ou com o

sistema otico da BOSE.
Diametro externo D3ne:
Medida 1:
Medida 2:
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Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:

7. Registrar tempo (T4) decorrido do descongelamento até os testes.
Tempo T4:

8. Abrir 0 vaso expondo o interior da artéria. Corte realizado na dire¢do longitudinal.
(Ver figura A.4)

<

by (Corte longitudinal
Interior da
artéria

-

~—

Figura A.4 — Abertura da artéria.

9. Deixar a amostra submersa em agua destilada ou solucéo salina a 37°C por 10 min.

10. Retirar a amostra do banho e secar gentilmente com papel toalha.

11. Preparar a amostra para aquisicdo de dados com o método DIC. Aplicar uma fina
camada de particulas de toner preto sobre a superficie, com pincel, até que toda a
superficie seja coberta. Usar a menor quantidade possivel de toner.

12. Aplicar as microesferas brancas de poliamida sobre a superficie, utilizando pincel ou

outro instrumento, garantindo uma boa distribuicdo. (Ver figura A.5)

Vg

Figura A.5 — Aplicacao das microesferas de poliamida (Wilchez, 2012).
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ETAPA 111 - Procedimento para realizacao do teste:

1. Utilizar célula de carga de 10N, ou desta ordem de grandeza.

2. Fixar as extremidades da artéria nas garras. (Utilizar garras do tipo sinusoidais com
ranhuras no sentido transversal, mesmas utilizadas no trabalho da Diana). Usar super-
bonder flexivel entre a artéria e a superficie interna da garra. Tomar cuidado no
manuseio para ndo modificar a marcagédo com microesferas.

3. Medir a distancia entre garras (D4). Calcular amplitude de pré-condicionamento(§ =
kD4).

MedidaD4:_

Medida 6:_

4. Aplicar pré-carga para deixar a amostra esticada (méxima de 0,5N). Manter com pre-
carga por 5 min para acomodar a amostra. Realizar pré-condicionamentocom 5 ciclos

quase estatico (Imm/min) com amplitude &. (Ver figura A.6)

Ensaio
i » estatico
Pré-condicionamento

Figura A.6 — Pré-condicionamento de 5 ciclos a uma velocidade delmm/min.

5. Medir novamente a espessura com um paquimetro (D2pc). Fazer 5 medidas em

diferentes locais. (Ver figura A.2)
Espessura (D2pc)
Medida 1:
Medida 2:
Medida 3:
Medida 4:
Medida 5:
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6. Apos do pré-condicionamento, realizar o ensaio estatico aplicando carregamento por

controle de deslocamento com velocidade de 1mm/min, até o rompimento da artéria

(Ver figura A.6)

Obs (exemplos):

Equipamento de ensaio: BOSE 3330

Operador: Eng. Heitor Albuquerque

Parametros de ensaio:

# Controle de deslocamento

# Posicdo inicial = posicédo equivalente a pré-carga de 0,5N mantida por 5 min
# Realizar pré-condicionamento com 5 ciclos de amplitude & mm.

# Continuar ensaio até a ruptura.

# Velocidade do ensaio: Imm/min

Resultados reportados no Relatorio:

1 - Dados do ensaio para cada amostra:

ETAPAI ETAPAII
Amostra

ETAPA I

T1|Din |D1| D2 | D3| D3n | T2 | T3 | Dle | D2e | k | D3e

D3ne

T4

D4

)

D2pc

CP1

2 - Curva Forca vs Deslocamento
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APENDICE B

Ensaio Uniaxial de tracdo de amostra de parede arterial

1 - Consideracdes:

Geometria da amostra (ensaio piloto):

- relacdo minima de 1:5 (largura x comprimento);

- comprimento total da artéria de 220mm;

- circunferéncia de 28mm na parte mais estreita e 40mm na parte mais larga;

OBS: Como o didametro muda consideravelmente ao longo da artéria, seria necessario dividir
esta ao longo do comprimento. Espera-se que a espessura também modifique
consideravelmente ao alongo da amostra. Estas caracteristicas podem levar a diferentes
propriedades ao longo da amostra. O que ndo é vantajoso para o estudo. Vista a diferenca do

dimetro, talvez seja necessario dividir a artéria em 3 trechos para o estudo.

Garra e mordente:

A garra deve ter pelo menos 15 mm de largura.

2 - Possiveis divisdes para a artéria

Sdo propostas 3 diferentes divisdes (cortes) da amostra.

2.1 - Ensaio uniaxial piloto - Divisdo em duas partes iguais - Objetivo: Testar se 0
corpo de prova desliza em relacdo as garras. Os resultados obtidos neste ensaio nao serao
suficientes para caracterizacdo da parede arterial. Estes corpos permitirdo obter apenas
comportamento na dire¢do longitudinal. Neste ensaio a amostra é dividida em dois trechos,
tentando-se obter propriedades médias para cada trecho que tem diferentes diametros. As
dimensdes dos corpos de prova sdo maiores, porem tem-se apenas 4 CP, sendo apenas 2 para

cada trecho de diferentes diametros.

2.2 - Ensaio uniaxial final - Divisdo em duas partes - Objetivo: Obter resultados
Uteis para caracterizacdo da parede arterial na direcdo longitudinal e circunferencial. As
dimensdes dos corpos de prova sao menores, porém tem-se 6 CP para ensaio na direcao

longitudinal e 6 para circunferencial, sendo 3 para cada trecho.
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2.3 - Ensaio uniaxial final - Divisdo em trés partes. -Objetivo: Obter resultados Uteis
para caracterizacdo da parede arterial na diregdo longitudinal e circunferencial. As
dimensdes dos corpos de prova sdo menores, principalmente o comprimento. Neste tém-se 9

CP para ensaio na direcdo longitudinal e 9 para circunferencial, sendo 3 para cada trecho.

A escolha deve ser baseada nos acessorios da maquina de ensaio, principalmente
garra. Notar que o maior comprimento das amostras é 110mm na proposta 2.1 e 0 menor

de 456mm na proposta 2.3. podendo néo ser viavel.
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2.1 - Ensaio uniaxial piloto - Diviséo em duas partes iguais:

Parte mais estreita (1): sera realizado somente o corte axial, o qual terd largura de 14mm e
comprimento de 110mm.
Parte mais larga (2): sera realizado somente o corte axial, o qual terd largura de 18,5mm e
comprimento de 110mm.

l4dmim ldmim

>
=
g
/ 110mm
1
v

—

110mm

220mm

18, 51mum 18 5mum

—n )1—,&
2
\
110mm
Y. v
A 4

Figura B.1 — Divisdo da artéria em duas partes iguais.

110mm
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2.2 - Ensaio uniaxial piloto/final - Divisdo em duas partes:

Parte mais estreita (1): o corte circunferencial terd uma relacdo aproximada de 1:5 ficando
com largura de 6mm e comprimento de 28mm para cada tira. O corte axial terd uma relacao
de 1:8,5 ficando com 9mm de largura e comprimento de 76,5mm para cada tira.

Parte mais larga (2): o corte circunferencial tera uma relagdo aproximada de 1:5 ficando com
largura de 7,5mm e comprimento de 37mm para cada tira. O corte axial terd uma relacdo de
1:8,5 ficando com 12mm de largura e comprimento de 102mm para cada tira.

O total da artéria utilizada sera de 219mm.

9mm %mm  Smm

;"\ -
76,51
/ 94 $mm
k4
-+
1 _I fmim
_\fﬁm
£
o O
g U
]
|
12mm 12mm 12mm
4 M
2
\ 102mm
124 5mm
b 4
e i
’ 1.5mm
.
S
1.5mm
.
T 7.5mm
v h 4

Figura B.2 — Divisdo da artéria em duas partes.
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2.3 - Ensaio uniaxial piloto/final - Diviséo em trés partes:

Parte mais estreita (1 e 2): o corte circunferencial tera uma relacdo aproximada de 1:5 ficando
com largura de 6mm e comprimento de 28mm para cada tira. O corte axial também tera uma
relacdo de 1:5 ficando com 9mm de largura e comprimento de 45mm para cada tira.

Parte mais larga (3): o corte circunferencial ter4 uma relagdo aproximada de 1:5 ficando com
largura de 7,5mm e comprimento de 37mm para cada tira. O corte axial também ter4d uma
relacdo de 1:5 ficando com 12mm de largura e comprimento de 60mm para cada tira.

O total da artéria utilizada sera de 208,5mm.

63mm
9mm %mm Smm
h 4
ES
\'_J
45mm
E 63mm
52 > :
™ Gmm
. ’ _émm
Gmm oy
2mm 12mm 12mm
. \ |
Y
e~ 60mm
£2.5mm
-+ 7.5mm
7.5mim
7.5mm v

Figura B.3 — Divisdo da artéria em trés partes.
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