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RESUMO

Os dispositivos point of care sdo essenciais na corrida por diagndsticos mais rapidos e
realizar 0 monitoramento de parametros do sangue. Assim como ocorre para diabéticos com o
glicosimetro, é possivel utilizar dispositivos microfluidicos para avaliar outros parametros
como a concentracdo de interleucinas. Os dispositivos microfluidicos sdo importantes nesse
contexto por permitir um aumento na concentragdo de determinado parametro ao retirar outros
interferentes, como as células. O principal método de separacao na microfluidica é a separacdo
inercial, onde a movimentacao do fluido cria condicdes especificas de equilibrio hidrodindmico
nas particulas, alinhando as mesmas em uma localizacdo especifica no canal. Portanto, nesse
trabalho realizou-se uma simulacdo numérica de dispositivos microfluidicos variando a
geometria desses para obter o melhor resultado utilizando 0 método de microfluidica inercial.
Para a simulacdo foi necessario criar pelo menos 3 malhas numéricas para cada
microdispositivo que passaram pelo teste de independéncia de malha para determinar a malha
a ser utilizada. As analises foram realizadas para determinar a separacdo em cada dispositivo, a
formacdo do vértex secundario e a sua evolugdo ao longo do processo e avaliar a mudanca da
vazdo e do tamanho das particulas na entrada do dispositivo. Os resultados do primeiro
dispositivo confirmam o método computacional como forma de prever dados experimentais,
com erro de 5% entre os dados e possibilitando observar a acdo do vortex secundario no
resultado da separacdo, que foi de aproximadamente 66%. Os outros dispositivos foram
otimizagdes que geraram respostas de separacdo melhores com o acréscimo de curvas devido
ao efeito do vortex secundario. Em ambos os dispositivos a separacdo foi superior a 98%,
comprovando o efeito da otimizacao dos resultados e no tamanho do microdispositivo. Por fim,
0 estudo evidencia que dispositivos microfluidicos inerciais sdo importantes para a separacdo
de células com tamanhos inferiores a 10 um, podendo ser comprovado em outras pesquisas com

o desenvolvimento em laboratério do microdispositivo.

Palavra-chave: Microfluidica; VVortex Secundario; Microfluidica Inercial



ABSTRACT

Point of care devices are essential in the race for faster diagnosis and monitoring of blood
parameters. As it happens for diabetics with the glucometer, it is possible to use microfluidic
devices to evaluate other parameters such as the concentration of interleukins. Microfluidic
devices are important in this context as they allow an increase in the concentration of a given
parameter by removing other interferers, such as cells. The main method of separation in
microfluidics is inertial separation, where the movement of the fluid creates specific conditions
of hydrodynamic equilibrium in the particles, aligning them at a specific location in the channel.
Therefore, in this work a numerical simulation of microfluidic devices was performed, varying
the geometry of each to obtain the best result using the inertial microfluidic method. For the
simulation it was necessary to create at least 3 numerical meshes for each microdevice that
passed the mesh independence test to determine the mesh to be used. Analyzes were carried out
to determine the separation in each device, the formation of the secondary vortex and its
evolution throughout the process, to evaluate the change in flow rate and particle size at the
entrance of the device. The results of the first device confirm the computational method as a
way to predict experimental data, with an error of 5% between the data and making it possible
to observe the action of the secondary vortex in the separation result, which was approximately
66%. The other devices were optimizations that generated better separation responses with the
addition of curves due to the secondary vortex effect. In both devices the separation was greater
than 98%, proving the effect of optimizing the results and microdevice size. Finally, the study
shows that inertial microfluidic devices are important for the separation of cells with sizes
smaller than 10 um, which can be proven in other researches with the development of the

microdevice in the laboratory.

Keywords: Microfluidic, Secondary Vortex, Inertial Microfluidic
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1. Introducéo e Justificativa

Os testes em dispositivos point of care sdo essenciais para a deteccdo rapida de doencas
e condicbes de saude. O diagndstico rapido, monitoramento de pardmetros no sangue e
gerenciamento da dosagem de remédios realizam um importante papel para tratamento de
doencas, como artrite reumatoide, lapus e outras doencas autoimunes que requerem melhor
compreensdo a nivel bioguimico, atraves da identificacdo dos parametros imunolégicos como
o fator de necrose tumoral (TNF-a) e algumas interleucinas. A principal forma de realizar essa
determinacdo seria utilizando fluidos do corpo humano, como o sangue, através de dispositivos
microfluidicos (CASTRO-LOPEZ et al., 2014; PAROLO, 2012).

A microfluidica € o ramo da ciéncia que estuda dispositivos que processam microlitros
em seu interior. Apresenta vantagem de aumentar a conversdo de rea¢fes quimicas, reduz a
quantidade de reagentes e apresenta boas respostas de separacdo de particulas menores que 10
um, atraveés de dois métodos principais: ativa, que leva em consideracdo processos que
requerem a insercdo de energia externa ao processo; e a passiva, que usa as forcas
hidrodinamicas do escoamento para realizar o processo de separacdo, como na microfluidica
inercial (LI etal., 2021; RAFEIE et al., 2016).

A microfluidica inercial é utilizada para realizar a separacdo de particulas através da
determinacdo de uma posi¢ao de equilibrio no processo de separacdo com a acao de duas forgas:
a forca de levantamento (lift force — FL) e a forca de arraste (Fp). Nesse tipo de dispositivo é
comum encontrar curvaturas, arranjos de expansdo-contragao ou espirais. Essas geometrias sdo
utilizadas para favorecer a formacdo do vortex secundario (Voértex de Dean), que induz a
movimentacdo das particulas através da acdo de F e Fp, para que possa haver uma concentracéo
de particulas em uma regido especifica do canal. Devido a sensibilidade do processo com
relacdo as caracteristicas de movimentacao do fluido, a simula¢do numérica é importante para
determinar a melhor geometria para o processo (DI CARLO, 2009)

A simulacdo numeérica de microdispositivos inerciais € uma linha de pesquisa recente
em expansdo. Por apresentar uma vasta gama de aplicacbes em processos, diversos
pesquisadores tém utilizado a simulacéo prévia de microdispositivos inerciais para predi¢ao de
resultados (BAZAZ et al., 2020)

Portanto, este trabalho visa a simula¢do numérica de dispositivos microfluidicos para a
separagdo de particulas de interesse clinico utilizando microsseparadores inerciais, avaliando o
processo de separacdo com diferentes condi¢fes geométricas e variacdo do tamanho das

particulas.
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1.1. Objetivos

Essa dissertacdo tem como objetivo geral realizar simulaces numeéricas de
microdispositivos que utiliza forcas hidrodindmicas para a separacdo de particulas presentes no
sangue. Como objetivos especificos tém-se:

e Analisar numericamente o comportamento de particulas de diferentes tamanhos no
escoamento do canal;

e Avaliar a relacdo da forca de arraste viscosas e a inertial lift force no estabelecimento
da posicéo de equilibrio das particulas;

e Avaliar a relacdo do nimero de Dean e do tamanho das particulas para a eficiéncia de

separacgéo.

1.2. Contribuicbes para area

Nesse trabalho propfe-se utilizar métodos de simulacdo numérica para realizar a
separacdo de bioparticulas de interesse clinico do sangue através de métodos inerciais. A
utilizacdo de softwares de simulacdo para avaliar, principalmente, 0 comportamento de
particulas em diferentes geometrias e a criagdo do novo design sdo as principais contribuicoes

para a area.
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2. Revisdo Bibliogréafica

2.1. Microfluidica

O campo da microfluidica € o ramo que vém recebendo grande destaque na comunidade
cientifica por ser a ciéncia que lida com o controle e manipulacdo de pequenos volumes de
fluidos que circulam micro canais. Est4 associada a diversos outros campos cientificos, por
exemplo, fisica, quimica, biotecnologia, biomedicina e processos analiticos na forma de
biochips. (CHAKRABARTY, 2010; GIRI, 2017; PANIGRAHI, 2016).

A associacdo dos sistemas microfluidicos com outras areas possibilitou, por exemplo, o
desenvolvimento do cartucho de tinta de impressora, os glicosimetros comerciais e, mais
recentemente, sistemas de hemodialise clinicas e processos de tratamento de pacientes com
doencas neurais (KUMAR, 2010; STREET et al., 2013).

Figura 1 — Dispositivo Microfluidico

Fonte: ZHOU et al. (2013)

2.1.1 Histérico

Apesar do recente avanc¢o, a microfluidica € uma ciéncia em desenvolvimento desde o
fim da década de 1950, com o surgimento dos primeiros conceitos de micro e nanotecnologias.

Em 1959, o fisico R. P. Feynman, no seu discurso intitulado “Existe muito espaco no fundo”
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(“There is plenty of room at the bottom”), trouxe as primeiras nogées de um universo em
microescala, que originaram pesquisas que trouxeram as defini¢Ges iniciais da microfluidica
(PANIGRAHI, 2016; WHITESIDES, 2006).

O setor microfluidico é originario da convergéncia dos estudos em analises moleculares,
biosseguranca, biologia molecular e microeletronica, onde diversos equipamentos e métodos
foram introduzidos ate alcancar as defini¢Ges originais de microfluidica (WHITESIDES, 2006).

Os métodos moleculares originaram os processos em formato capilar para cromatografia
em fase gasosa (GPC), liquida de alta eficiéncia (HPLC), eletroforese capilar (CE). A
biosseguranca, estando relacionado com os eventos da Guerra Fria, criou sistemas de deteccéo
quimica e biologica de possiveis ameacas, havendo nessa area um rapido crescimento
académico das tecnologias microfluidica. A biologia molecular, em associacdo com 0s métodos
analiticos, desenvolveu o sistema de sequenciamento de DNA. A microeletronica foi a
aplicacdo da fotolitografia associada a tecnologias microeletronicas, como por exemplo,
capacitores e sensores (WHITESIDES, 2006).

Comercialmente, o sistema de microfluidica foi lancado em 1980 com a cria¢do do
cartucho de tinta de impressora, dos chips de DNA, sistemas de micropropulsédo e tecnologias
microtermais. Em 1995 a empresa IBM trouxe o grande avanco tecnoldgico ao escrever o nome
da empresa com atomos, Figura 2 (GIRI, 2017; PANIGRAHI, 2016; WHITESIDES, 2006).

Figura 2 — Nome da Empresa IBM escrita em processo microfluidico.

Fonte: Site da IBM.

Atualmente, o desenvolvimento da microfluidica esta focado, principalmente, nas areas
de biotecnologia, com sistemas de microencapsulamento (Figura 3), e na area de biomedicina,
com a criacdo de medicamentos e estudos de biossensoriamento de fatores sanguineos. Os
avangos nesses setores foram facilitados pela reducdo do preco do desenvolvimento dos

biochips devido a criacdo de moldes em impressora 3D, utilizagdo do polimero
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polidimetilsiloxino (PDMS) e utilizacdo de fotolitografia para a criagdo de sistemas mais
complexos (GURI, 2017; LI, 2006; LIU et al., 2017; WHITESIDES, 2006).

Figura 3 — Processo de Microencapsulamento utilizando a metologla Spray-dry
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Fonte: Modificado de Li (2006)

2.1.2 — Vantagens dos processos microfluidicos

Os processos microfluidicos despertam um grande interesse de cientistas e de
empreendedores por possuir grandes vantagens em compara¢ao com os sistemas de transportes
de fluidos comuns. A reducdo de custos, menor quantidade de amostras, portabilidade e
possibilidade de acoplar a dispositivos moveis fazem com que o processo microfluidico se torne
essencial para as tecnologias futuras (HALLDORSSON et al., 2015; SCHIANTI, 2012;
SENTURIA, 2007; SUKHATME et al., 2012).

As andlises fenomenoldgicas e de operacdo também se apresentam como vantagens para
a utilizacdo de processos microfluidicos. E possivel obter um processo continuo, consumo
controlado de reagentes, fluxo laminar com grande transferéncia de massa e temperatura e baixo
tempo de residéncia (HALLDORSSON et al., 2015; LECAULT et al., 2011; SCHIANTI,
2012).

2.2. Separadores Microfluidicos
O processo de separagdo de particulas como células em misturas complexas é uma etapa

fundamental para a industria biomédica podendo levar ao descobrimento de novos

medicamentos e no diagndstico de doencas utilizando reduzidos tempo de processamento,



19

volume de amostra e consumo de reagentes (TRIPATHI et al., 2015). A separagéo utilizando
dispositivos microfluidicos pode ocorrer atraves de diferentes mecanismos. Na Figura 4 sdo
mostradas as técnicas utilizando esse tipo de dispositivo, podendo ser divididas em 3 grupos
principais: Ativos, Passivos e Hibridos (MAO & HUANG, 2012; YAN et al., 2016)

Figura 4 — Diferentes métodos de separacdo de dispositivos microfluidicos
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Adaptado de Yan et al., 2016.

Os separados ativos funcionam com o acréscimo de forgcas externas ao processo,
podendo estar associada a forcas hidrodindmicas. A insercdo de forgas externas sobre as
particulas diluidas na mistura auxilia para que a separacao ocorra em um menor tempo e com
maior pureza ao final do processo, uma vez que o campo externo ird ordenar, afastar ou reter o
objeto de estudo. As principais forc¢as utilizadas nesse tipo de processo sao: elétrica, magnética,
acustica e otica. Atualmente um dos métodos mais promissores de microsseparadores ativos é
a dieletroforese que atua com acédo de forgas eletromagnéticas (SALAFI et al., 2016; YAN et
al., 2017).

A dieletroforese é considerada a técnica ativa mais eficaz para realizacdo de separacfes
devido a sua seletividade frente a particulas em tamanho nano como proteinas e DNA (Nguyen
et al., 2017). A aplicacdo de um campo elétrico causa o desvio de particulas de sua trajetoria

inicial (Figura 5) devido a polarizacdo dessas, sendo o angulo do desvio inerente as
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propriedades da particula, tais como densidade, tamanho, mobilidade eletroforética e constante
dielétrica (JEON et al., 2018; KIM & KIM, 2014; WUETHRICH et al., 2016).

Figura 5 — Efeito do Campo Elétrico nas particulas em um escoamento
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Fonte: Adaptado de JEON et al., 2018

2.2. Microfluidica Inercial

A microfluidica inercial € um campo de estudos que vem recebendo atencdo de diversos
grupos de pesquisa nos ultimos 10 anos pela possibilidade de desenvolvimento de dispositivos
de separacdo com uma manipulagéo precisa, estrutura simples e bom rendimento frente a outros
dispositivos microfluidicos (MARTEL & TONER, 2014; ZHANG et al., 2016; ZHOU &
PAPAUTSKY, 2013). Esse tipo de dispositivo é capaz de realizar a separacdo de particulas ou
células, como uma forma de pré-tratamento, através do balanco das forcas que ocorrem no
analito, sendo conhecido como efeito de migracéo inercial (GOU et al., 2018; ZHANG et al.,
2016).

A migracdo inercial € um fenbmeno que foi observado inicialmente por Segré &
Silberberg (1961). Em seus experimentos os autores escoaram uma solugdo com suspensao de
esferas de polimetil metacrilato, utilizando um tubo cilindrico de 1,16 cm de didmetro com
comprimentos variados. Eles observaram que as esferas formaram um anel entre o centro e as
paredes do tubo, aumentando a concentracdo dessas particulas conforme o comprimento dos
tubos era aumentado. Apesar da observagdo dessa migragéo, esse tipo de efeito ndo apresentava

uma aplicacéo util e ainda requeria uma melhor compreenséo do fendémeno (DI CARLO et al.,
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2007; MARTEL & TONER, 2014; ZHOU & PAPAUTSKY, 2013). As principais aplicac0es
surgiram quando o conhecimento do fendmeno estava se consolidando e as técnicas da
microfluidica comecavam a surgir, principalmente para as aplicagdes biomédicas como a
deteccdo de células cancerigenas (MARTEL & TONER, 2014; NIVEDITA et al., 2011;
ZHANG et al., 2016).

O fendémeno da migracdo inercial ocorre através do equilibrio de duas forgas que sdo
induzidas durante a interacdo entre a particula, o fluido e as paredes do canal, como
representado na Figura 6. A primeira forca é a shear gradient lift force (FLs) que ocorre pela
interagcdo da particula com a curvatura do perfil de velocidade do escoamento do fluido. A
segunda forca é a wall lift force (FLw) que é a interacdo da particula com as paredes do canal
que agem para repelir a particula em direcéo ao centro do canal (ZHANG et al., 2016; ZHOU
& PAPAUTSKY, 2013).

Figura 6 — Representacdo das forcas inerciais atuantes em uma particula suspensa em um

escoamento

Fonte: Zhang et al., 2016.

A posicéo de equilibrio mostrada na Figura 6 foi encontrada nos experimentos de Segré
& Silberberg (1961) para canais cilindricos mostrou ser, aproximadamente, 0,6 vezes a
distancia entre o centro do canal e a parede do canal. Essa posic¢ao de equilibrio representa o
balanco entre as forgas de shear gradient lift force (FLs) e wall lift force (FLw), gerando uma
resultante inertial lift force (FL) (HU et al., 2019; ZHANG et al., 2016). Entretanto, sabe-se que
essa posicdo pode variar pelas caracteristicas da particula, como didmetro, viscosidade e
densidade, e as caracteristicas do dispositivo microfluidico, como o didametro hidraulico (DI
CARLO et al., 2007; ZHANG et al., 2016). Além disso, outros efeitos podem influenciar na
posicao de equilibrio, como a formacéo de vortices secundarios, caracteristico em canais curvos
ou com obstaculos (DI CARLO et al., 2009; KUNTAEGOWDANAHALLI et al., 2009).
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A formacdo de vortices secundarios, segundo Di Carlo (2009), ocorre pela interacdo da
velocidade de um fluido escoando em um canal e as paredes desse canal. Os elementos do fluido
préximos ao centro do canal apresentam um momento inercial maior que o0s proximos as
paredes, o que faz com que o fluxo ocorra para a parede externa, conduzindo os elementos do
fluido estagnado proximos a parede interna para dentro da circunferéncia, formando duas contra
correntes, chamadas de vortices de Dean, representado na Figura 7. Os vortices de Dean séo
fundamentais para a modificacdo da posi¢édo de equilibrio inercial pois aplica uma forca viscosa
de arraste (Fp) adicional em particulas, podendo reduzir o comprimento de canais. A separagao
seria garantida pelo equilibrio entre as forcas de arraste (Fp) e as inertial lift forces (FL) (DI
CARLO, 2009; ZHANG et al., 2018).

Figura 7 — Representacdo da Formacao dos Vértices de Dean
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Fonte: Adaptado de Di Carlo, 2009

2.2.1 Principais forgas envolvidas na Microfluidica Inercial

2.2.1.1 Forga de Arraste Viscosa

A forga de arraste surge a partir da interacdo do movimento da particula através de um
fluido (Figura 8) ou quando um fluido passa por um objeto. A equacéo da forca de arraste pode
ser deduzida a partir da equacdo de Navier-Stokes considerando um escoamento lento em torno

de uma esfera em um movimento axissimétrico (BIRD et al., 2004).

Figura 8 — Escoamento lento em torno de uma esfera
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A resolucdo da equacdo de Navier-Stokes para determinar a forca de arraste com relagao
a velocidade de escoamento da origem a Lei de Stokes que é aplicada para escoamentos que

apresentam um nimero de Reynolds da particula (Re’) menor que 1, descrita pela equagdo:

Farraste:3'n'u'ap'vf (01)

onde p ¢ a viscosidade dinamica do fluido, ap € 0 didmetro da particula em suspensdo no
escoamento e v é a velocidade relativa do fluido sobre a particula (BIRD et al., 2004;
RICHARDSON et al., 2002).

Richardson e colaboradores (2002) expandem o conhecimento sobre a lei de Stokes ao
apresentar uma relacdo entre a forca de arraste e a velocidade, utilizando dois grupos
adimensionais, para criar uma correlagdo chamada de coeficiente de arraste, farraste,
possibilitando expandir o célculo da forca de arraste para regides com valores maiores de Re’.
O célculo para a forca de arraste entdo pode ser interpretado pela seguinte equacdo para

particulas esféricas:

mag - Farrast
Farraste:S f arraste” % (02)

onde S é a area da seccdo transversal da esfera (S= m.ap?/4), ap é o didmetro da particula e farraste
é o coeficiente de arraste viscoso (RICHARDSON et al., 2002; ZHANG et al., 2016).

O coeficiente de arraste viscoso pode ser lido em quatro regibes de acordo com a
magnitude de Re’, conforme indicado na Figura 9. A seguir serdo relacionados os diferentes
valores para os coeficientes de arraste e a equacdo da forca de arraste correspondente a esse
intervalo (ZHANG et al., 2016).

Figura 9 — Relacdo de Reynolds para particulas para determinacéo da forca de arraste
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Fonte: Adaptado de Richardson et al., 2002.

(a) Para 10™* <Re’<0,2:

12-pvg - (03)
farraste=————
ap
Forraste = 3'n'#'vf'ap (04)

(b) Para 0,2 <Re’< 500~1000:

12-pvp- 10,687 (05)

farraste= ! (14+0,15-Re )
p

Farraste=3"Tvpa, (140,15-Re ") (06)
(c) Para 500~1000 < Re’< 2x10°:
farraste=O:22'pf'vf2 (07)
onde pr é a densidade do fluido e vs é a velocidade relativa do fluido sobre a particula.
Farraste=0r055'ﬂ'pf'vf2'alz) (08)
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A forca de arraste pode ser observada como um componente que ocorre ao longo de um
canal, induzida pela diferenca de velocidade entre o fluido e as particulas suspensas, como
demonstrado nas equacOes anteriores. Outra forma de observar a forca de arraste é através do
corte transversal do canal, pela formacéo do fluxo secundario através da curvatura de canais ou
de distdrbios na estrutura. Nesse caso, a forca de arraste € chamada de Forca de Arraste de Dean
(Fp), descrita na equacdo abaixo (ZHANG et al., 2016).

Fp=3-1a,Up=5,4 - 10*-p-a, De"® (09)

Onde p ¢ a viscosidade do fluido, ap é 0 didmetro da particula, Up é a velocidade de Dean

(Equacéo 10) e De € o nimero adimensional de Dean (Equacdo 11):

Up =1,8-10"* Del63 (10)
D
De = Re - ﬁ (11)

Onde Dn é o didmetro hidraulico do canal, R é o raio da curvatura e Re € 0 nimero de Reynolds
do escoamento do fluido (LU & VERBRIDGE, 2016; ZHANG et al., 2016).

As forcas de arraste de Dean sdo caracterizadas pela formacao do vortice secundario de
Dean decorrente da curvatura ou distdrbios na estrutura do canal, como obstaculos ou reducéo
do tamanho dos canais. A forca de arraste de Dean é importante para a determinacao da posi¢édo
final das particulas em equilibrio ao final do microdispositivo, uma vez que ela, junto a inertial
lift force estabilizam a particula em uma determinada posi¢do (DI CARLO, 2007; LU &
VERBRIDGE, 2016).

2.2.1.2. Inertial Lift Force (F()

As particulas em suspensao em um escoamento apresentam uma interagcdo com o campo
de velocidade do fluido que faz com que elas se movimentem pelo canal para alcangar uma
posi¢do de equilibrio. Essa forca induz a particula a se migrar para proximo da parede do canal
de escoamento que por sua vez age com uma forca contraria, empurrando a particula para o

centro do canal. O equilibrio entre essas forgas é chamado de inertial lift force (equagéo 12)
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que ¢ a resultante entre 4 diferentes interacGes: Magnus force, Saffman force, Wall lift force e
Shear Gradient Lift Force (DESHPANDE, 2016; GOU et al., 2018; ZHANG et al., 2016).

i -pf.Uz-a“'

F

(12)
Onde f; é uma relacdo entre o didmetro hidraulico, o tamanho da particula e o nimero de
Reynolds, pr € a massa especifica do fluido, U € a velocidade do fluido, a é o diametro da

particula e Dn é 0 didmetro hidraulico do canal.
2.2.1.3. Magnus Force

A explicacdo da Magnus force passa pela consideracdo da geometria da particula que
esta em suspensdo em um escoamento. Assumindo uma rotagdo da particula no sentido horério
com uma velocidade angular constante () e uma condicdo de ndo deslizamento na superficie
da esfera, observa-se uma velocidade maior na parte superior da esfera comparada com a parte
inferior. Isso pode ser visto também a partir do principio de Bernoulli, com uma pressdo maior
na parte inferior da esfera e menor na superior. O resultado dessa interacdo é o surgimento da
Magnus Force, levantando a esfera para cima. Na Figura 10 é mostrado esquematicamente o
surgimento da forca através da interacdo do campo de velocidade e de presséo (SEIFERT, 2012;
ZHANG et al., 2016)

Caso a esfera em suspensdo no fluido estiver em movimento, existe nesse caso uma
velocidade relativa entre o fluido e a particula. Assim, a Magnus force formada pela diferenca

de pressdo pode ser representada atraves da equacdo 13:

m-py - ay - (U —1y) X (13)
8

Fyr =

onde ps € a densidade do fluido, ap é o didmetro da particula, (us — up) € a velocidade relativa
entre a velocidade do fluido e da particula e Q ¢ a velocidade angular (GOU et al., 2018; LU &
VERBRIDGE, 2016; ZHANG et al., 2016).

Figura 10 — Representacdo do campo de velocidade na superficie da esfera em movimento
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Fonte: Verbridge, 2016

A direcdo da Magnus Force é perpendicular ao plano criado pelo campo da velocidade
relativa entre o fluido e a velocidade de rotacdo da particula. Na parte inferior, o fluido continua
0 escoamento na dire¢do contraria a rotacdo da esfera, causando a diferenca de pressdo que
origina a Magnus Force. Alguns pesquisadores acreditam que a magnus force néo € significativa
para baixos valores do nimero de Reynolds por ter uma baixa intensidade comparada com a
acdo das outras forcas e normalmente é desprezada (LU & VERBRIDGE, 2016; TOKESHI,
2019; WANG et al., 2017).

2.2.1.4. Saffman Force

O gradiente de velocidade gerado pelo efeito das paredes leva a particula a rotacionar
sob o efeito da forca de cisalhamento que age na particula. Essa acdo pelas paredes dos canais
causam uma forca de arraste adicional que faz com que a particula atrase o escoamento. O
deslizamento faz com que apareca uma forca lateral nas particulas, chamada de Saffman Force,
como mostrado na Figura 11 (DESHPANDE, 2016; GOU et al., 2018).

Figura 11 — Representagdo de uma particula sob a Saffman Force
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Uma esfera escoando em um fluxo laminar pela lei de Stokes (Re < 1), a equacgéo da
Saffman Force pode ser deduzida da equacdo de Navier-Stokes a partir de uma expansdo
assintotica, onde a forca surge a partir da interacdo do campo de velocidade da particula e o

gradiente de velocidade do fluido, sendo descrita como:

K-V-d% [y
F. =P, L 14
Saf fman 4 v ( )
onde K é uma constante numérica (K~81,2), y é o gradiente de velocidade, v é a viscosidade
cinemaética e V € a velocidade relativa entre o fluido e a particula e ap € 0 didmetro da particula

(GOU et al., 2018; ZHANG et al., 2016).
2.2.1.5.Wall-induced lift force

Uma particula imersa em um fluido se movendo perpendicularmente a uma parede sofre
uma desaceleragdo do movimento da particula pelo efeito da parede sobre a particula que pode
ser explicado como um aumento do coeficiente de arraste. Considerando um creeping flow, as
forcas hidrodindmicas agindo em uma particula aumentam significativamente quando a
particula se aproxima da parede, o que pode ser observado a partir da equacdo 14 (BRENNER,
1961; ZHANG et al., 2016).

CW'p'Urznéx'ag

Dy

Fyp = (14)
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Onde Cw é o coeficiente da interacdo entre a forca da parede e a particula, p é a massa especifica
do fluido, Umax € a velocidade méaxima do fluido, ap é o didmetro da particula e Dn é 0 didmetro

hidraulico do canal.
2.2.1.6. Shear Gradient Lift Force

A shear gradiente lift force é uma das 4 contribuices para a movimentacao da particula
em um escoamento, podendo ser considerada a mais dominante. Essa forca independe da
rotacdo da particula, mas esta atrelada ao valor do nimero de Reynolds e da posi¢do em que se
encontra e pode ser representada pela equacdo 15 (DI CARLO, 2009; MARTEL et al., 2014;
ZHANG et al., 2016).
Cygrp U2 (15)

max p

Fer=
SG= Dh

Onde Csc € o coeficiente de shear gradiente lift force, p ¢ a massa especifica da particula, Umax
é a velocidade massa do fluido, a € o didametro da particula e Dn é o didmetro hidraulico.

Considerando um fluxo de Poiseuille, uma particula escoando tem a magnitude da forca
gue age nela relativa a velocidade do fluido. Na Figura 12 € exemplificado, em um escoamento,
como a velocidade cria uma diferenca de pressao do lado esquerdo da particula, gerando uma
forga em direcéo a parede. Essa forca criada encontra a wall-induced force, criando uma posi¢do
de equilibrio para a particula (ZHANG et al., 2016).

Figura 12 — Representacao da acdo da shear gradiente lift force
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30

2.3. Dieletroforese na Microfluidica

O fenbmeno de eletrocinética se refere ao transporte de particulas eletricamente
carregadas ou neutras em suspensdes liquidas sob a influéncia de um campo elétrico externo
(Figura 13). Para a microfluidica aplicada a processos biolégicos, a aplicacdo de um campo
elétrico é de grande importéancia para a manipulacao de células e outros componentes bioldgicos
como proteinas, bacterias e virus (PAN, 2016; SUN & MORGAN, 2011; THOMAS, 2010).

Figura 13 — Movimento de Particulas por campo elétrico

Fonte: Adaptado de Doh et al., 2005

A migracéo de particulas em um microcanal ocorre através da interacdo entre eletrodos
que criam campos elétricos. Os eletrodos podem induzir a atracao ou repulsdo de uma particula,
a depender de sua carga elétrica, podendo também ocorrer reagdes quimicas em sua superficie.
Um eletrodo pode também trocar elétrons com uma particula neutra, sendo uma das técnicas
mais apropriadas para o trabalho com componentes biologicos. A migracgdo de particulas pode
ser melhor observada através de diferentes técnicas, dentre elas, a dieletroforese vem recebendo
maior atencdo da comunidade cientifica nos Ultimos anos pela possibilidade de trabalhar com
células eletricamente neutras, através da polarizacdo dessas células (GRIMNES &
MARTINSEN, 2015; PAN, 2016).

2.3.1. Polarizacao de Particulas Dielétricas
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A polarizacdo de um biomaterial é o distdrbio ocasionado por um campo elétrico nas
cargas presentes na superficie desse material. A polarizacdo pode acontecer de duas formas:
através do método enddgeno, onde ocorre a polarizacdo através da prépria célula, como a
bomba de sddio-potassio na superficie celular, e do método exdgeno, onde € aplicado um campo
externo que induz as particulas a se polarizarem (GRIMNES & MARTINSEN, 2015;
THOMAS, 2010).

Figura 14 — Polarizagéo de Particulas
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Fonte: Thomas, 2010

Uma das principais propriedades de materiais dielétricos é a permissividade (&) que foi
descrita na lei de Coulomb (Equacdo 16), que descreve a for¢a mecanica entre duas cargas

elétricas em uma determinada distancia

_ 1192

F =
LZ-SO

(16)

onde F é a forca mecanica, g1 e g2 sdo as cargas elétricas, L é a distncia entre as cargas e o €

a permissividade do material dielétrico no vacuo (GRIMNES & MARTINSEN, 2015; KOGUT,
2018).

A permissividade é descrita como a propriedade dos materiais elétricos que demonstra
a forma como uma particula ou célula pode ser comportar quando exposta a um campo elétrico.
Por muito tempo o calculo da permissividade se deu através do vacuo, sendo mundialmente
aceita pela preciséo com a lei de Coulomb. Porém, para avaliar a permissividade em particulas

bioldgicas, leva-se em consideracdo uma permissividade desses biomateriais ou de uma
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permissividade relativa ao vacuo. A variagdo da permissividade do meio pode trazer diferencas
significativas para as forcas de Coulomb, apresentando grandezas inversamente proporcionais.
Por exemplo, se a 4gua apresentar uma alta permissividade, as forcas sdo pequenas e a dgua
tende a quebrar moléculas de soluto que sdo unidas pelas forcas de Coulomb (GRIMNES &
MARTINSEN, 2015).

Os conceitos atuais de campo elétrico nasceram a partir das interacfes entre as cargas
elétricas descritas na lei de Coulomb. Um campo elétrico surge quando uma particula é

influenciada por uma forca mecéanica proporcional a carga, descrita pela Equacéo 17:

(17)

tT3
I
I

onde E é o campo elétrico, F é a forca mecénica e g é a carga da particula (KOGUT, 2018;
RAMOS, 2011).

O campo elétrico pode ser calculado realizando uma relacéo entre a densidade de carga,
como descrito pela equacdo de Maxwell (Equacdo 18). Outra forma de célculo é relacionar o
campo elétrico com um potencial elétrico dentro do dispositivo agindo em uma particula
carregada “q” através da Equacdo 19 (GRIMNES & MARTINSEN, 2015; VIEFHUES &
EICHHORN, 2017).

VE= p—:‘ (18)

E=-Vd (19)

Onde @ ¢é o potencial elétrico gerado em uma dada localizagdo. Esse termo pode ser
compreendido como o trabalho por carga (1 Volt = 1 Joule/Coulomb) que é a base para a
definicéo de potencial em sistemas eletroliticos e em sistemas com duas camadas em eletrodos
ou superficie de membranas. O potencial elétrico € uma grandeza que pode ser calculada através
da Equac&o 20 que relaciona uma distribuigdo especifica de carga pela permissividade, também
conhecida como a equacdo de Poisson (THOMAS, 2010; VIEFHUES & EICHHORN, 2017).

Pcd (20)
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Onde pcd € a distribuicdo especifica de carga e € é a permissividade, normalmente calculada no
VAcuo.

O campo elétrico em microdispositivos € gerado normalmente por um potencial elétrico
em eletrodos presentes na estrutura do dispositivo. Esse potencial externo apresenta como
caracteristica dois principais elementos que sdo os componentes estaticos, correspondentes a
carga, e 0 componente harménico, referente a frequéncia em hertz. Esse dado pode ser melhor
observado quando a Equacdo 18 é expandida para uma equacdo que relaciona essas duas
caracteristicas, como mostrado na Equacao 21 (VIEFHUES & EICHHORN, 2017).

E= EDC+ EAC' cos ((Dt) (21)

Onde Epc é determinada pelo componente estatico e Eac € determinada pela amplitude da
componente harmonica.

A acdo do campo elétrico nas particulas é de grande importancia para processos de
separacao, uma vez que a aplicacdo do campo faz com que as moléculas encontrei uma posicédo
de equilibrio baseada nas suas propriedades elétricas. A seguir serd descrito o método de
dieletroforese que é utilizado em processos em micro e nanoescala, podendo atuar em trabalhos
gue envolvem a manipulacdo de DNA (LI et al., 2015; VIEFHUES & EICHHORN, 2017).

2.3.2. Dieletroforese

A dieletroforese € o movimento de particulas dielétricas através de um campo magnético
ndo homogéneo, apresentando eletrodos de tamanhos e intensidades diferentes que possibilite
a movimentacdo do solido em suspensédo. Ela é caracterizada pela polarizacdo de particulas
neutras que se movimentam devido a forga de Coulomb em ambas as partes do dipolo serem
diferentes de zero, direcionando a particula contra ou a favor do campo elétrico, dependendo
das propriedades dielétricas dessas. Conforme demonstrado na Figura 15, os eletrodos devem
criar uma condicao ideal para o transporte das particulas (GRIMNES & MARTINSEN, 2015;
LEE etal., 2007; ZHANG et al., 2019).

Figura 15 — Processo de dieletroforese com campo magnético
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Fonte: Lee et al., 2007.

Na Figura 15 é mostrado que as for¢as atuantes em uma particula variam conforme o
campo elétrico se torna ndo homogéneo. Na Figura 15-A é mostrado que a particula
praticamente tem as forcas igualadas, ndo havendo mudanca em sua trajetoria. Por sua vez,
guando ha um disturbio nesse campo elétrico a particula tende a migrar para proximo de um
dos eletrodos, a depender de sua carga (KHOSHMANESH et al., 2011; ZHANG et al., 2019).

Considerando uma pequena esfera neutra escoando por um tubo e sofrendo a¢do de um
campo elétrico externo para que possa realizar uma migracao pelo tubo, a forca atuante nessa
particula pode ser descrita pela Equacdo 22 de forma que seja possivel estimar uma posicao
onde essa esfera pode sair do dispositivo (CHEN et al., 2015; GRIMNES & MARTINSEN,
2015).

Fpgp=2-T0€0 e Tox'Re[CM()]-VE? (22)

Onde g ¢ a permissividade na vacuo, em € a permissividade do meio em que a particula se
encontra em suspensao, rext € 0 raio da particula esférica, Re[CM(f)] é a parte real do fator de

Clausius-Mossoti (Equacdo 23) e VE é o gradiente do campo elétrico.

& — &p (23)
CM(f) = —2—"—
) & t2-epy

Onde &p* e em™ sdo calculadas pelas seguintes equagdes:

9p (24)

.Om (25)
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Onde ¢p é a permissividade relativa da particula, em é permissividade relativa do meio, op € a
condutividade elétrica da particula, om é a condutividade elétrica do meio, f é a frequéncia do
campo elétrico e j=(1)¥? (PAN, 2016).

A parte real do fator de Clausius-Mossoti (Re[CM(f)]) é determinante para saber para
que eletrodo a particula ird migrar. Caso Re[CM(f)] > 0 a particula é atraida para a regido com
campo elétrico mais forte, apresentando uma resposta positiva. Caso Re[CM(f)] < 0 a particula
é repelida da regido com campo elétrico mais forte, sendo denominada como uma resposta
negativa (CHEN et al., 2015; KHOSHMANESH et al., 2011).

O fator de Clausius-Mossoti [CM(f)] envolve 5 pardmetros para um sistema de
dieletroforese. O primeiro sdo as propriedades dielétricas da particula através da permissividade
e da condutividade. O segundo é o formato da particula, se ela apresenta formato esfeérico,
elipsoide ou cilindrico. O terceiro € a estrutura interior da particula, caso a mesma apresente
um corpo homogéneo ou com mdltiplas camadas. O quarto séo as propriedades dielétricas do
meio em que a particula esta suspensa, como condutividade e permissividade. Por fim, o quinto
parametro é a magnitude e a frequéncia do sinal aplicado ao sistema. Os trés primeiros
parametros sdo caracteristicas da particula que dependem exclusivamente de suas
particularidades, método de sintese ou tratamento de sua superficie. Os dois Ultimos séo
parametros que podem ser descritos de acordo com a funcionalidade ou organizagéo do sistema
de dieletroforese (KHOSHMANESH et al., 2011).

2.3.2.1. Dispositivos de Dieletroforese baseado na estratégia de operagédo

Os dispositivos de dieletroforese podem ser diferenciados através do modo de operacao
que eles sao utilizados. Existem diferentes formas de operacdo, baseados na organizacdo dos
eletrodos e na forma como as forcas interagem umas com as outras para influenciar na
movimentacao das particulas (BUYONG et al., 2019; KHOSHMANESH et al., 2011). A seguir
sdo descritas alguns dos principais grupos de operacao e sua aplicacéo.

2.3.2.2. Separacdo Lateral

A separacdo lateral ocorre quando a particula para uma das paredes através de uma
resposta negativa, ou seja, ela tende a migrar para a parede com menor agao do campo elétrico.
Ela pode se diferenciar em dois métodos diferentes, considerando a magnitude e forca de arraste

do meio em que a particula esta suspensa. Sob altas velocidades de escoamento, a particula
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tende a se concentrar entre os dois eletrodos, enquanto em baixas velocidades a particula migra
completamente em diregéo a um dos eletrodos (BUYONG et al., 2019; KHOSHMANESH et
al., 2011).

Song e colaboradores (2015) desenvolveram um dispositivo microfluidico com um
sistema de dieletroforese para separacdo de células tronco de osteoblastos. A montagem do
dispositivo se deu através da elaboracdo de um dispositivo feito com PDMS onde no fundo
foram inseridos eletrodos de ouro em arranjo obliquo, inclinados em 45° na direcdo do
escoamento e conectados a uma fonte de corrente alternada (Figura 16). Os resultados
apresentados mostram que o dispositivo foi capaz de realizar a separacdo com uma pureza de
69% das células troncos em uma das saidas do microdispositivo (SONG et al., 2015).

Figura 16 — Microdispositivo desenvolvido por Song e colaboradores (2015)
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2.3.2.3. Eletrotérmica combinada com separacéo lateral

A separacdo eletrotérmica ocorre quando um meio de alta condutividade (como o
sangue, por exemplo) apresenta varia¢do da permissividade e condutividade através da variacdo
de temperatura ocasionada pelo efeito de aquecimento de Joule ou por outra fonte de

aquecimento. Essa alteracdo faz com que surjam vortices na cdmara que levam as particulas em



37

suspensdo em direcdo ao eletrodo onde podem ser aprisionadas sob um efeito positivo de
dieletroforese (KHOSHMANESH et al., 2011; REN et al., 2019).

Park e colaboradores (2009) desenvolveram um microdispositivo para realizar a
dieletroforese de separacdo lateral com auxilio eletrotérmico na intencdo de capturar
microrganismos. Os eletrodos consistiam em blocos quadrados com repeticdo estrutural onde
eram aplicados potenciais positivos e negativas alternadamente. Os resultados apresentaram
gue os microrganismos eram separados com boa eficiéncia pela combinacgédo dos dois métodos,
porém sendo necessario que o método eletrotérmico ndo domine o sistema para que a eficiéncia

néo seja perdida.

2.3.2.4.Multiplas Frequéncias

No método de multiplas frequéncias, as particulas sdo expostas a dois ou mais campos
elétricos com diferentes frequéncias. Esse tipo de método permite que a particula seja exposta
a uma forca de dieletroforese positiva, sendo atraida para perto do eletrodo com campo elétrico
mais forte (BUYONG et al., 2019).

A técnica de multiplas frequéncias pode ser observada em estudos que realizam
separagdo de células cancerigenas. Jaffe & Voldman (2018) desenvolveram um
microdispositivo baseado na dieletroforese com multiplas frequéncias (1.2, 2 e 25 MHz) para
separar células de leucemia. Os autores concluiram que existe um limite em que se pode aplicar
essa variacdo de frequéncias e observaram que hd uma faixa de erro para determinar a
localizacdo das particulas no dispositivo. Porém, o método se mostrou mais efetivo que outros,

como a eletrorrotagéo.

2.3.2.5. Campo de Fluxo Fracionério (Gravitacional Field-Flow-Fraction - FFF)

O método de campo de fluxo fraciondrio € um dos métodos mais utilizados em
microdispositivos por ser basico com relacdo a complexidade de outras. Conforme ilustrado na
figura 17, a estratégia consiste na flutuacdo das particulas em diferentes alturas, de acordo com
suas propriedades dielétricas, e serem carregadas pelo perfil parabélico de escoamento do
fluido, causando diferentes velocidades nas particulas (BUYONG et al., 2019; WANG, 2011).

Figura 17 — Método de Campo de Fluxo Fracionario
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Piacentini e colaboradores (2011) realizaram a separacdo de plaquetas de outras células
do sangue utilizando o método de fluxo de campo fracionario. Conforme mostrado na figura
18, os autores utilizaram um microdispositivo de PDMS acoplado com 7 eletrodos alternando
a voltagem para agir nas células presentes em dois fluidos em regime laminar: um com células
do sangue e outra mistura de fosfato com sacarose, para aumentar a condutividade. Os autores
obtiveram uma recuperacao de plaquetas de 98% com uma pureza de 98,8%, comprovando a
eficiéncia do método e a aplicacdo de um baixo potencial (5 Volts) torna o dispositivo atrativo

para aplicacdo médica.

Figura 18 — Dispositivo para separacdo de células sanguineas

z

Fonte: Adaptado de Piacentini et al., 2011.
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3. Metodologia
3.1. Metodologia Computacional

O software utilizado para realizar as simula¢6es numéricas foi o ANSYS CFX 2019. O
programa serve para avaliar problemas envolvendo dindmica dos fluidos, solucionando as
equacdes de continuidade e momentum utilizando o método dos volumes finitos. O software
pode avaliar o comportamento da movimentacdo e interacao fluido-particula pelo método One-
Way. A utilizacdo desse método se deu pela resposta satisfatoria quanto ao comportamento de
particulas em suspensdo no fluido na tentativa de simular as condi¢des do sangue (ANSYS,
2015).

As vantagens de utilizar o ANSYS CFX esta na facilidade da interface do software e da
implementacdo basica de materiais e determinacdo das condi¢gdes de contorno. O programa
apresenta também boa convergéncia e estabilidade numérica. Nesse trabalho, a conservacéao
total de massa, representada pela equacdo da Continuidade (Eq. 26), o quantidade de
movimento, representado pela equacao de Navier-Stokes (Eq. 26), foram solucionados para as

condicdes de escoamento incompressivel, permanente, isotérmico e laminar.

dp B (26)
StV (U =0

0 27
a—'i+V-(pUU)=—Vp+V-[u(VU+VUT)]+pg+M @7)

Onde p é a massa especifica, U é o vetor velocidade, p ¢ a pressdo, p é a viscosidade
dinamica, g é a aceleracdo da gravidade e M representa fontes de transferéncia de momentum
devido a interacdo fluido-particula, o qual sera considerado pelo acoplamento em uma via,
sendo dado pela transferéncia de quantidade de movimento particulas-fluido devido a forca
resultante, por unidade de volume, inerente ao movimento das Np particulas contidas no volume

de controle no intervalo de tempo analisado.

O rastreamento das particulas é realizado pela abordagem Lagrangeana, isto &, pela
aplicacdo da segunda lei de Newton para particulas e todas as forcas efetivas sdo consideradas,

como demonstrado na Equacgéo 28:
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d(m,v) B

dt ~ Lresultante™ FL+ FD+ Fvinual mass T Fpressure gradient (28)

Onde a F_ ¢ a forga de levantamento inercial, descrita no topico Inertial Lift Force na
equacdo 12, a Fp é a forca de arraste, descrita no topico Forga de arraste viscoso na Equagéao
02, Fuirtual mass € @ forca necesséria para induzir o movimento nas proximidades da particula,
podendo ser calculada pela Equacéo 29, e a Fpressure gradient € Uma forca extra sob a particula
proveniente do gradiente de pressdo, podendo ser calculada pela Equacdo 30 (SHAMLOO et
al., 2019).

p d(-u,)
Flirtual mass™ 2_pp dt . (29)
I S
Fpressure gradient— p_ upvu (30)
p

Onde p ¢ a massa especifica do fluido e pp € a massa especifica do fluido, u é a

velocidade do fluido e up é a velocidade da particula.

Discretizacdo de alta ordem foram empregadas para a solu¢do numérica, utilizando
como critério de convergéncia 0 RMS = 1 x 10 para a solugdo de iteragdes na faixa de 50-
1000. A simulacdo foi solucionada com processamento paralelo, utilizando cluster com 8
processadores Intel Xeon 3 GHz, 16 GB RAM, no sistema Linux Suse 64-bit.

As condic6es de contorno utilizadas levaram em consideracdo os dados experimentais
fornecidos por Lee e colaboradores (2013), sendo descritas abaixo:

e Inlet 1: Corrente com sangue diluido a 45% de hemacias, apresentando células
vermelhas 6 pm. Para o trabalho considerou-se 10.000 células vermelhas, com vazéo
massica de 0,000055 kg/s. Vazao do fluido de 1,8 mL/h (0,04 m/s);

e Inlet 2: Corrente de solugdo tampéo de fosfato (PBS), livre de células. Vazéao do fluido
de 12,7 mL/h (0,28444 m/s);

e Outlet 1: Presséo relativa zero;

e Outlet 2: Presséo relativa zero;

e Walls: Condicdo de ndo-deslizamento.

Para os fluidos e particulas considerados na configuracdo dos materiais do software

foram considerados os seguintes propriedades:
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e Células Vermelhas (RBC): p = 1100 kg/m®.a,= 6 pm
e PBSePlasma: p = 1025 kg/m?®; u= 0.0012 kg/(m.s)

Onde p € a densidade e u € a viscosidade dos materiais
3.2. Modelos Tridimensionais

Os microdispositivos foram desenhados no software Inventor 2019, baseado no
processo inercial de expansdo-contracdo. Na Figura 19 é ilustrado os 3 modelos a serem
utilizados na simulacdo e avaliar sua eficiéncia de separacdo. O design G1 é baseado nos
microdispositivos desenvolvidos por Lee e colaboradores (2011), que utilizaram um modelo de
expansdo e contracdo para realizar a separacdo de particulas de diferentes tamanhos com as
forcas hidrodindmicas envolvidas no processo. O design G2 ¢é a otimizacdo de G1 para aumentar
a eficiéncia da separacéo e realizar a comparacéo entre a eficiéncia com a quantidade de regides
de contragdes idénticas. Por fim, o design G3 é o separador com dimensdes otimizadas com

relacdo a G1 e G2.

Figura 19 — Microdispositivo no Software Inventor 2019
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3.3. Malha

A malha utilizada para a geometria desenvolvida por Lee e colaboradores (2014)
consistia em elementos hexaédricos nos quais sao resolvidas as equacfes matematicas. Esses
elementos formam a malha do dispositivo onde sdo aplicadas as leis fisicas de escoamento.
Quanto mais refinada uma malha for, maior o nimero de elementos, podendo gerar resultados
mais precisos e confiaveis que malhas grosseiras, que possuem menos elementos.

Para avaliar o comportamento dos 3 microdispositivos, uma série de malhas foram
criadas para cada um, onde foram avaliados 0s processos de separacdo até a estabilidade dos
resultados e posteriormente foram considerados 3 malhas com taxa de refino superior a 1,6
entre elas para realizar os calculos de independéncia numérica.

A geracdo de malha é a primeira etapa da analise de fluidodindmica computacional
(CFD). O processo consiste na subdivisdo da geometria em um namero finito de volumes de
controle. As resolucdes dessas malhas tém sua qualidade garantida a partir de dois métodos: o

teste numérico de independéncia numérica da malha e o indice de convergéncia de grade.

3.4.Teste de Independéncia da Malha

O método de independéncia de malha consiste na simulagdo de um caso de estudo
utilizando diferentes malhas com diferentes resolucdes espaciais, aumentando o refinamento.
Os resultados gerados pela simulagédo sdo entdo comparados entre si, como por exemplo o perfil
de velocidade ou a queda de pressao, avaliando a convergéncia entre as malhas. A selecdo da
malha é baseada na resolucdo espacial em que as diferencas sdo insignificantes (WILCOX,
1998).

O método de indice de convergéncia de grade (Grid Convergence Index — GCI) consiste
na simulacdo de trés malhas com diferentes refinamentos espaciais. O resultado das simula¢fes
é comparado e extrapolado através do método de Richardson, estimando assim as incertezas
numéricas da discretizacdo espacial. Para casos em sistemas transientes, a dependéncia do
tempo da solugdo numeérica e baseada no nimero adimensional de Courant (CELIK et al., 2008;
SANTANA et al., 2019).

No presente estudo sera utilizado o método GCI para avaliar a independéncia da malha
com relacdo ao processo. Nesse caso, serdo escolhidas como parametros para avaliagdo a

velocidade em um ponto da segunda contragdo e os resultados de separacdo do dispositivo,
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sendo utilizadas 3 malhas com refinamentos distintos para determinagdo da malha a ser

utilizada nas anéalises. Para o calculo do pardmetro de separagdo sera utilizada a Equacéo (31)
my

X=—% (31)

my+m,

Onde m, é a vazdo massica na outletl e m, é vazdo massica na outlet2.

3.5.Consideracdes adicionais

A influéncia do comportamento reol6gico do sangue foi avaliada no decorrer do projeto,
uma vez que para concentracdes de elementos figurados do sangue acima de 5%, o0 escoamento
do sangue comeca a se desviar do comportamento Newtoniano, resultando em caracteristicas
reoldgicas do tipo Power-Law (MAZUMDAR, 2004).
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4. Resultados e Discussao

4.1 Simulacdo Numeérica do Dispositivo G1
4.1.1 Malha do Dispositivo Base

Foram geradas ao todo 9 malhas para o microdispositivo, o qual foi dividido em duas
entradas, duas saidas, parede e regido de contracdo. As dimensdes de element size variaram de
1,25x107°a 4,00x10° m, para as regides de entrada, saida e parede do microdispositivo. A regido
de contragéo, por sua vez, variou de 3,0x10° a 2,125x10° m em uma das faces da regio.

O refino realizado no canal de contracdo precisou ser maior para que fosse possivel
realizar a captura do vortex secundario, ou vortex de Dean, que ocorre no inicio do canal de
contracdo. A formacdo do vortex secundario € fundamental para a acdo das forcas e
movimentacdo das particulas em suspensdo no microdispositivo, uma vez que elas séo
essenciais para determinar o valor das forgas inerciais atuantes no processo de separagdo
(RAFEIE et al., 2019).

4.1.2 Teste de Independéncia de Malha do Dispositivo G1

O teste numérico da malha é fundamental para garantir previsdes numéricas com
minimo efeito do erro relacionados a discretizacao espacial nos resultados. As malhas criadas
para o dispositivo G1 (Fig. 20) possuem aproximadamente 2,83x10°, 1,69x10° e 1,01x10°
elementos. As simulagGes com as malhas desenvolvidas geraram os resultados dos parametros
de velocidade média no inicio da segunda contracdo do microdispositivo e a separacdo de
células vermelhas obtidas pela vazdo massica ao final do microdispositivo, para cada malha.
Os dados obtidos foram utilizados para o calculo do GCI, cujos dados estdo descritos na Tabela
1.
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Figura 20 — Representacdo do Microdispositivo G1. A coleta de dados ocorre na segunda

contracdo e nas saidas do microdispositivo

Tabela 1 — Resultados gerados pelos calculos de GCI na anlise de malha grosseira (N1),

intermediaria (N2) e refinada (N3) no microdispositivo G1.

N1 2.83 x 10°
Numero de Elementos N2 1.69 x 106
N3 1.01 x 10°
Taxa de Refino 2/1 ra1 1.674
Taxa de Refino 3/2 I3 1.673
Parametros ® - Separagéo ® - Velocidade Média
Valor previsto para Malha 1 D 0.660 D 1.022
Valor previsto para Malha 2 () 0.662 D, 1.034
Valor previsto para Malha 3 D3 0.7232 D 0.997
Ordem aparente P 6.749 P 2.149
Valor extrapolai\do para Malha Dol 0.660 Dol 1016
Valor extrapolgdo para Malha Do 0.662 Dy 1,052
Valor extrapolado do erro da
I\ﬁalha A Eox [%6] 0.01 Cex?t [%] 0.597
Valor extrapolado do erro da
I\ﬁalha > €ox® [%] 0.300 eex® [%] 1.742
GClI para malha refinada GClsine® [%] 0.010 GClyine?* [%] 0.742
GCI para malha intermediaria GClin®? [%] 0.370 GClin*? [%] 2.217

Ao avaliar o parametro de separacdo, 0s resultados apontam para incertezas

extrapoladas de 0,01% e 0,3% e taxa de convergéncia (GCI) de 0,01% e 0,37% para a malha
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mais refinada e para a malha intermediaria, respectivamente. Por sua vez, o pardmetro de
velocidade média destacado apresenta erro extrapolado de 0.597% e 1.742% e valores de GCI
de 0.742% e 2.217% para a malha mais refinada e para a intermediéria, respectivamente. O
valor do GCI observado para ambas as malhas é consideravelmente baixo, garantindo que 0s
resultados gerados mesmo pela malha intermediaria (1,69 x10° elementos) é independente,
podendo gerar resultados consistentes e proximos ao dispositivo real, utilizado por Lee e
colaboradores (2013). A Figura 21 corrobora a afirmacéo de confianca nos dados ao demonstrar

a estabilidade da separacdo do microdispositivo, investigado no teste de GCI.

Figura 21 — Avaliacdo do processo de separacao pelas quantidades de elementos da
malha.
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4.1.3 Eficiéncia de Separagéo

A separacdo foi avaliada a partir dos dados de separacdo das particulas do sangue
presentes no microdispositivo. Para o calculo de rendimento de separagéo, utilizou-se a razéo
entre a vazdo massica da saida superior e a soma das vazdes nas duas saidas. Lee e
colaboradores (2014) determinaram experimentalmente um valor de 69.5% para o
microdispositivo. A partir dos dados gerados pela simulacdo do dispositivo intermediério, foi
possivel determinar um valor de 66,21% de separacdo, com erro entre 0 experimental e o
computacional de cerca de 4,73%. A Figura 22 mostra a comparagdo entre ambos 0s dados

experimental e computacional de separacao.
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Figura 22 — Comparagéo entre os 0 comportamento experimental e computacional

4.1.4 Evolucéo do Vortex de Dean

A separacdo no microdispositivo é influenciada pela acdo de forcas inercias presentes
no microdispositivo. Uma caracteristica importante nos processos de separacdo inercial é a
formacdo do vértex de Dean em um dos estagios do processo, resultando em um alinhamento
das particulas em suspensdo no processo. No caso do microdispositivo desenvolvido por Lee e
colaboradores (2014), a formacéo do vortex de Dean acontece em um curto espaco da zona de
contracdo. A formacdo, entretanto, ndo permanece uniforme ao longo da regido, extinguindo-
se logo apds a sua formacdo. As simulacdes de CFD mostram esse fendmeno como apresentado
na Figura 23, onde é avaliado o virtex de Dean em 3 regides diferentes da regido de contracao.

Figura 23 — Formacdo do Vartex de Dean ao longo do canal de contracéo
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A Figura 23 mostra a formacéo do Vortex de Dean, ou vortex secundario, somente na
regido A do espago de contragdo. A formacgdo do vortex secundario ocorre devido a
movimentacdo em arco das linhas de corrente do fluido no canal de expansdo que causam uma
trajetdria curva ao entrar no canal de contracdo, formando dois vortex idénticos girando em
sentido contrario. Entretanto, esse vortex perde a forca e ndo € conservado ao longo do canal,
desaparecendo logo ap6s a formacdo e permanecendo extinto até o fim da regido, como
demonstrado nas regides B e C. Com o desaparecimento do vortex secundario, as particulas na
regido perdem velocidade na transicdo entre zonas de contracdo e expansdo devido a mudanca
de &rea. Como o vdrtex de Dean ndo se sustenta, as particulas ndo encontram uma posicao de
equilibrio, justificando uma separacdo de 69,5% (LEE et al., 2009; SUDARSAN & UGAZ,
2006).

Alguns autores sugerem que prolongar o vértex de Dean pode garantir um alinhamento
eficaz das particulas ao encontrar uma regido de equilibrio onde as forcas de Dean e de
levantamento se equivalem. O modo mais efetivo de prolongar a formacao de vortex de Dean
¢ através do acréscimo de curvas, uma vez que o mesmo € induzido através dessas curvaturas.
O vortex secundario carrega as particulas e, combinado com as forc¢as inerciais, causam um
alinhamento mais rapido em uma posic¢do de equilibrio, aumentando a eficiéncia de separacéo,
podendo reduzir até mesmo o comprimento do microdispositivo (AMINI, et al., 2014;
DIJSHOORN, et al., 2016). Nesse sentindo, na proxima secdo sera apresentado um novo

microdispositivo capaz de prolongar o vértex de Dean e assim elevar a eficiéncia de separacao.

4.2 Simulagdo Numérica do Dispositivo Curvo

4.2.1 Malha do Microdispositivo Curvo

O microdispositivo utilizado nas simulagdes anteriores foi modificado para que fosse
otimizado os resultados de separacdo. Com isso, as sessOes de contracdo foram modificadas
para uma geometria curva com as mesmas dimensdes. Para efeito de comparagcdo com oS
resultados da simulacéo inicial, foram mantidos 6 canais de contracao.

Foram criadas 6 malhas para o novo microdispositivo nos quais o canal de contragédo
recebeu maior refino, por possuir eventos fisico mais importantes para a geracdo dos resultados
e formacdo do vortex secundario.

Para a regido de contragédo do dispositivo o parametro elemento size foi modificado entre

5x107 e 2x10° m. Por sua vez, as dimensdes para as entradas, saidas e paredes correspondentes
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a toda area do dispositivo, excluindo o espaco de contracdo, teve seu element size modificado
entre 1,25x10° m e 4x10° m.

Os dados proporcionados pelas simulagdes realizadas com as 6 malhas desenvolvidas
geraram resultados que foram utilizados para o teste de independéncia de malha e comparar o

resultado com os testes de realizados com o microdispositivo inicial.

4.2.2 Teste de Independéncia de Malha do Microdispositivo Curvo

Para validar os resultados gerados pela simulagdo das malhas, foi realizar o teste de
independéncia de malha, utilizado o método GCI, utilizando 3 malhas com numero de
elementos entre 8,63x10° e 2,4x10°%, com grau de refino superior a 1,6 entre elas, cumprindo
assim as recomendacdes sugeridas para a avaliacdo utilizado o método GCI. A Figura 24

representa em detalhes o dispositivo G2.

Figura 24 — Microdispositivo G2 com arranjo de contracdo e expansao com curvas.

Conforme foi realizado na simulacgdo do dispositivo base, foi escolhido como varidveis
de avaliacéo a separacédo de células do sangue na saida do microdispositivo e a velocidade no
vortex de Dean na segunda contracdo do microdispositivo. Os dados coletados e os valores
obtidos para o GCI estdo representados na Tabela 2. A validacdo pelo método é recomendada
para garantir que os resultados ndo iréo variar com o aumento do refino da malha, garantindo

maior seguranca e precisao ao resultado da simulacgéo.
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Tabela 2 — Resultados gerados pelos calculos de GCI na anlise de malha grosseira,

intermediaria e refinada no microdispositivo G2.

N1 2.40 x 10°
Numero de Elementos N2 1.48 x 106
N3 8.63 x 10°
Taxa de Refino 2/1 ra1 1.626
Taxa de Refino 3/2 32 1.713
Parametros ® - Separacgdo ® - Velocidade Média
Valor previsto para Malha 1 (O] 1.000 (O] 1.021
Valor previsto para Malha 2 07 0.988 D, 1.020
Valor previsto para Malha 3 D3 0.922 D 0.996
Ordem aparente P 0.998 P 7.712
Valor extrapolido para Malha Dol 1,007 Dol 1021
Valor extrapolgdo para Malha Do 1,007 Do 1021
Valor extrc';\\ilagll;’;1201 do erro da e [%] 0.691 S [%] 0.001
Valor extr?\ﬁgllﬁgc; do erro da 6o [%] 1922 e [%] 0.039
GClI para malha refinada GClsine® [%] 0.869 GClyine?* [%] 0.001
GCI para malha intermediaria GClint? [%] 2.449 GClint®? [%] 0.049

Os resultados apontam que o GCI para a malha refinada é de 0.869% e para a malha
intermediéaria é de 2.449%. A Figura 25 demostra a evolucgdo da estabilidade de separacdo com
as malhas utilizadas, onde os 3 ultimos pontos representam as malhas escolhidas para realizar
o teste GCI. Por sua vez, os valores de GCI obtidos para a velocidade na regido do vértex
secundario foram de 0.001% e 0.049% para as malhas refinadas e intermediarias.

Os resultados de GCI para as duas variaveis apontam para uma independéncia numerica
dos dados com relacdo a malha, logo, é possivel afirmar que as simula¢Bes séo confiaveis e
precisas, podendo utilizar seus dados de forma comparativa com os dados obtidos com o
microdispositivo anterior (SANTANA et al., 2020).
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Figura 25 — Graéfico de separacao de células do sangue pela quantidade de particulas.

—a— Seéaraééo
100 ® n
| |
- /
| B |
98 |
%)
R 96
O
o
(]
Q.
()
D 94 /
[
|
92, =
¥ T * T v T ¥ T . T
0,0 5,0x10° 1,0x10° 1,5x10° 2,0x10° 2,5%x10°

Elementos

4.2.3 Eficiéncia de Separacdo

Assim como realizado no topico 4.1.3, a avaliacdo de separacdo foi realizado a partir da
razdo entre as vazbes massicas (Eq. 31) na saida inferior pela soma das vazGes massicas da
simulacdo do microdispositivo intermediario. Os dados simulados apontam para uma separacdo
de cerca de 100% no microdispositivo (Figura 26), melhorando os resultados iniciais gerados
pelo microdispositivo base, de 66,21%.

A melhora nos resultados corrobora com os estudos apontados por Amini e
colaboradores (2014) sobre o aumento da eficiéncia ao aumentar o campo de formacdo do
vortex de Dean, que sera discutido no proximo topico, atraves das curvas. Os autores sugerem
que também € possivel reduzir o tamanho de microdispositivos pelo efeito das modificacdes,
podendo gerar uma otimizacdo ndo apenas de resultados, mas também de materiais utilizado

para a construcao do microdispositivo.
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Figura 26 — Separacdo das células do sangue no microdispositivo.

O processo de separacdo no novo microdispositivo apresenta uma eficiéncia idéntica ao
que é observado em equipamentos utilizados atualmente, como as centrifugas, com a diferenca
de que o processo microfluidico realiza um procedimento continuo e dependente somente da
vazdo nas entradas do microdispositivo, podendo ser uma vantagem para o processamento de
varias amostras ao mesmo tempo caso 0 microdispositivo seja conectado com biossensores
capazes de realizar leituras especificas de processos inflamatérios, deteccdo de células
cancerigenas ou presenca de anticorpos (HIRAI et al., 2015; SHI et al., 2019; WANG et al.,
2020).

4.2.4 Evolucédo do Vortex de Dean no Dispositivo Curvo

A modificacdo no microdispositivo foi realizada para que houvesse maior sustentacao
do vortex de Dean para que as particulas em suspensdo no fluido pudessem encontrar uma
posicdo de equilibrio através da acdo das forcas inerciais e de arraste. Como discutido no topico
4.3, 0 vortex secundario é formado apenas na entrada do canal de contracdo e ndo é observado
ao longo do canal de contracdo, havendo um impacto direto no resultado do dispositivo. Para

corrigir esse problema, foi desenvolvido nesse estudo um microdispositivo com o canal de
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contragdo em um canal curvo, aproveitando a movimentacao de arco da linha de corrente no
canal de expansdo e sustentando o vortex secundario no canal de contragdo, como demonstrado

na Figura 27.

Figura 27 — Evolucédo do Vortex de Dean no Microdispositivo G2
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A Figura 27 mostra a evolucdo do vortex de Dean em 3 regides do canal de contracdo:
inicio, meio e fim. A estratégia de utilizar um canal curvo se mostrou eficiente ao se observar
que nos 3 pontos ha a formacdo do vortex secundario, sendo sustentado do inicio ao fim do
canal. A confirmacdo da teoria é observada nos resultados de separacdo, onde é alcancada uma
separacdo de aproximadamente 100%, segundo os dados fornecidos na simulacdo, enquanto
que o dispositivo base apresentou separacdo aproximada de 69,5%.

A melhora significativa nos resultados de separa¢do com apenas um ajuste geométrico
do canal mostra que dispositivos inerciais podem apresentar resultados satisfatorios se
acoplados com biossensores para realizar leitura no plasma sanguineo, uma vez que 0
microdispositivo modificado poderia separar quase que completamente as células vermelhas,

que causam interferéncia em leituras de sensores biologicos (PARK, 2019).

4.2.5 Avaliacdo das Forcas, numero de Reynolds e de Dean

O alinhamento das particulas no microdispositivo modificado é o principal motivo da

otimizacdo nos resultados de separagdo. Para compreender melhor o processo, é importante
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observar a atuacdo das forcas de arraste e de levantamento (Eq. 09 e Eq. 12, respectivamente)
e a influéncia do niumero de Reynolds. Na Tabela 3 esta representado os dados da evolugdo das
forcas no centro de cada curvatura do microdispositivo curvo, o nimero de Reynolds e o de
Dean na regido. A Figura 28 ilustra a diferenca dos valores das forcas de arraste e de

levantamento (lift force) ao longo do microdispositivo.

Tabela 3 — Dados do centro das curvas gerados na simulagéo

Forca de Forca de
Numerode NUmero Arraste de Levantamento

Curva Reynolds deDean Dean(Fp) (FL) (x109) Fu/Fo
(x10°) (N) (N)

12 curva 112,46 20,51 1,68 6,45 412

22 curva 125,79 21,90 1,87 8,48 454

3?2 curva 119,88 20,87 1,73 7,51 4,35

42 curva 118,59 20,64 1,70 7,31 4,31

52 curva 120,79 20,03 1,75 7,66 4,38

Figura 28 — Grafico da grandeza das for¢as na curvatura dos dispositivos

RS Forga de Arraste de Dean (F,)
Il Forca de Levantamento Inercial (F,)

Curvas

As 5 curvaturas apresentam valores maiores para Forca de Levantamento, em ordem de
4 vezes superior a forca de arraste. Essa caracteristica (FL>Fp) € ideal para a ordenacdo das

particulas, tornando o movimento linear entre elas. E importante observar que a movimentagao
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linear das particulas ocorre em todas as curvaturas, o que possibilita reduzir o tamanho do
microdispositivo.

Ying e Lin (2019) demonstraram o mesmo comportamento quando avaliaram 3 modelos
diferentes de microdispositivos e avaliaram o alinhamento e separacdo de particulas em
dispositivos curvos. O modelo de serpentina, adotado também nessa pesquisa, mostrou que para
particulas de 5um e Re > 75 havia um comportamento de alinhar as particulas e acima desse
valor, elas divergem. Nos casos em que se observou valores de Reynolds superiores, a
influéncia da Forca de Levantamento também foi observada como sendo superior a forca de
arraste de Dean. O numero de Reynolds pode, portanto, ser um fator determinante para
determinar o alinhamento das particulas e deve ser monitorado em simulagdes para otimizacao
de resultados.

O numero de Dean determinado nas curvaturas também é afetado pela mudanca na
velocidade no microdispositivo, mas sem grandes influéncias na formacdo e estabilidade do
vortex de Dean. Segundo Nivedita e colaboradores (2017), o comportamento de estabilidade
ocorre para valores de Dean superiores a 17 e menores que 37 quando o nimero de Reynolds é
superior a 100. Por sua vez, Lee e colaboradores (2009) citam que para valores de Reynolds
menores, 0 himero de Dean para a formacdo do vortex secundario deve ser aproximadamente
igual a 10. Como o dispositivo avaliado apresenta canais de expanséo e contra¢cdo, 0 movimento
do fluido nessas condigdes pode influenciar os valores calculados, uma vez que a movimentagdo

da zona de expansao para a de contracao favorece a formacao do vértex secundario.

4.3. Simulagdo Numérica do Dispositivo G3

4.3.1 Malha do Dispositivo G3

O microdispositivo G3 foi uma otimizacao realizada no dispositivo anterior na intencao
de diminuir a sua area e manter a eficiéncia em comparagdo com o ultimo microdispositivo.

As simulacdes para esse microdispositivo foram desenvolvidas a partir de 6 malhas com
diferentes graus de refino entre elas, onde variou-se o element size entre 1,25x10°° a 4x10°° para
todas as regides, com excecdo da regido de contragdo onde a variagdo ocorreu entre 5x10° e
3x10°.

Os dados proporcionados pelas simulagdes realizadas com as 6 malhas desenvolvidas
geraram resultados que foram utilizados para o teste de independéncia de malha, analise de

separacdo e das forgas envolvidas no processo.
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4.3.2 Teste de Independéncia de Malha

A validacgéo dos resultados gerados pelas simulacfes foi realizada através do método
GCl, utilizando os dados de 3 malhas numéricas. A Tabela 4 descreve os dados gerados nos
resultados da simulag&o, avaliando-se a separacao e a velocidade no vortex de Dean na regido

central da curva do microdispositivo.

Tabela 4 — Resultados gerados pelos célculos de GCI na anélise de malha grosseira,

intermedidaria e refinada no microdispositivo G3.

N1 9.38 x 10°
Ndmero de Elementos N2 6.39 x 10°
N3 2.68 x 10°
Taxa de Refino 2/1 ra1 3.505
Taxa de Refino 3/2 r32 2.324
Parametros ® - Separacdo ® - Velocidade Média
Valor previsto para Malha 1 (] 0.983 D, 0.994
Valor previsto para Malha 2 D, 0.991 ®, 1.003
Valor previsto para Malha 3 D3 0.894 D 0.949
Ordem aparente P 2.938 P 2.258
Valor extrapolido para Malha Dol 0.983 Dyt 0.987
Valor extrapolgdo para Malha Do 0.999 Do 1012
Valor eXtr?\El)gllﬁgol do erro da e [%] 0.020 S [%] 0.694
Valor extr?\sl)gllﬁgc; do erro da 6o [%] 0.889 e [%] 0.874
GCI para malha refinada GClyine?* [%0] 0.025 GClyine?! [%] 0.861
GCI para malha intermediaria GClini*? [%] 1.121 GClint*? [%] 1.102

Os resultados demonstram que o GCI para a malha refinada ao avaliar a separacéo e a
velocidade sdo de 0.025% e 0.861%, respectivamente. Por sua vez, as malhas intermediarias
apresentaram GCI de 1.121% e 1.102% para 0os mesmos valores. Essa analise mostra que 0s
valores de GCI para as malhas sdo baixos, podendo ser escolhida qualquer uma das duas para
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analise pois apresentam caracteristicas de independéncia numérica dos dados com relacéo a
malha.

Para confirmar os dados apontados pelos dados do GCI, foram utilizadas todas as malhas
desenvolvidas anteriormente para montar uma curva e demonstrar a estabilidade no processo
de separacéo. A Figura 29 ilustra esse grafico de estabilidade para as malhas entre 0,52x10° e
9,37x10°.

Figura 29 — Gréfico de Estabilidade Numérica de Separacédo para as malhas desenvolvidas.
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O grafico confirma a estabilidade dos dados no processo de separacao a partir da malha
de 2,67x10° elementos, com separacdes superiores a 97,88%. Com isso, é justificavel a escolha
das malhas utilizadas no teste de GCI, uma vez que elas apresentam um grau de refino superior
a 1,4 entre elas e permanecam demonstrando um resultado préximo, com erros inferiores a 2%

entre elas.

4.3.3 Eficiéncia de Separacéo

O teste de separacdo foi realizado para avaliar a eficiéncia do processo apos as
modificacOes realizadas. Os dados representados nesse estudo, apos a avaliagdo das vazdes
massicas nas saidas do microdispositivo, apontam para um processo de separacdo com 99,6%

de eficiéncia, estando proximo aos valores indicados no dispositivo curvo, que teve separacao
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de 100% de eficiéncia. A Figura 30 abaixo representa o processo de separacdo do

microdispositivo curvo reduzido.

Figura 30 — Simulacdo do processo de separacdo de particulas no microdispositivo G3.

Os resultados apontados no processo de separacdo confirmam a teoria sugerida por
Amini e colaboradores (2014), uma vez que a redugdo do microdispositivo com o0 acréscimo
das curvas manteve o processo com uma eficiéncia superior ao dispositivo base, acrescentando
entre as vantagens a de utilizar pouco material para fabricacdo e reduzir a quantidade de amostra
utilizada pelo dispositivo.

A reducdo do microdispositivo pode significar, a longo prazo, um potencial
microdispositivo capaz de ser utilizado em clinicas, hospitais e farmacias para isolar o plasma
sanguineo para leituras de parametros bioldgicos. Por exemplo, Li e Lillehoj (2021)
desenvolveram um microdispositivo capaz de realizar a leitura do plasma sanguineo e detectar
a presenca de proteinas caracteristicas de SARS-CoV-2. O processo, que ocorre através de uma
deteccdo ativa com a aplicacdo de campos magnéticos, pode também ser desenvolvida sem a
necessidade de utilizar energia externa ao processo, podendo se aproveitar apenas da geometria

do dispositivo, como o analisado nesse estudo.
4.3.4 Evolucéo do Vortex de Dean
A reducédo do microdispositivo ndo alterou os resultados apontados no dispositivo curvo,

onde a formagdo do vortex secundario permaneceu constante em todo o trecho curvo do

microdispositivo, como demonstrado na Figura 31.
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Figura 31 — Evolucédo do Vortex de Dean no Microdispositivo Curvo Reduzido
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A estratégia de reduzir o microdispositivo, como apontado pelos resultados anteriores,
mostrou-se eficiente para o processo, com uma separacdo acima de 99% e apresentando boa
estabilidade, o que significa que mesmo uma reducéo drastica na dimensdo do microdispositivo,
quando h& a formacdo do vortex secundario por um longo trecho, as particulas tendem a
apresentar uma migracao em direcdo as paredes do microdispositivo, garantindo a melhora do

processo de separagéo.
4.3.5 Forgas

As forcas envolvidas no microdispositivo reduzido foram avaliadas apenas na curvatura
do microdispositivo. Novamente, os calculos confirmam o efeito do alongamento do vortex

secundario e da curva do microdispositivo, nas forcas de arraste e levantamento, como pode ser

avaliado na Tabela 5 a seguir.

Tabela 5 — Dados de escoamento e forcas avaliado na curvatura do Microdispositivo G3
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Forca de Forca de

Dispositivo Nu(rjr;ero Namero Arraste de Levantamento ELE
p Revnolds de Dean Dean (Fp)  (FL) (x10?) L/Fo
y KON (N)
1 curva 112,47 19,58 1,557 6,409 4,12

Os dados confirmam o proposto por Nivedita e colaboradores (2017) para o
comportamento do vértex secundério para valores de Reynolds superiores a 100, que propdem
que o vortex secundario nessas condi¢fes s6 pode ser determinado para valores de Dean
superiores a 17 e inferiores a 37. Para os microdispositivos inerciais, a formacao do vortex de
Dean é fundamental para a migracao das particulas, por isso a avaliagdo do nimero de Reynolds
e do numero de Dean sdo fundamentais para entender o processo de escoamento do dispositivo,
uma vez que o nimero de Dean é diretamente relacionado por equa¢do com o numero de
Reynolds.

A relacdo entre as forcas de arraste e levantamento apresentam uma diferenca de 4 vezes
entre elas, onde F.>Fp. Essa condic¢éo, segundo Lee e colaboradores (2013), faz com que as
particulas se alinhem em direcdo a uma das paredes do microdispositivo, facilitando o processo
de separacdo. Com isso, é possivel determinar que mesmo com a reducdo realizada, o
microdispositivo mantém sua eficiéncia pelas propriedades fisicas do escoamento, ndo sendo

necessario modificar a velocidade dos fluidos ou outras propriedades, apenas a geometria.

4.3.6 Eficiéncia de Separacdo com Diferentes Velocidades de Entrada

O dispositivo G3 foi avaliado em condicdes variaveis de velocidade para determinar a
faixa de trabalho na qual a separagdo do dispositivo permanece eficiente (> 90%). Para esta
avaliacdo, dois pontos foram considerados para determinar o nimero de Reynolds: (1) na regido
de mistura, apos a inlet 1 e a inlet 2, e (2) na regido de contracdo do microdispositivo. A Tabela

6 representa os dados encontrados com a variagdo dos valores de velocidade.
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Tabela 6 — Efeito da variacéo de velocidade na caracteristica do escoamento, movimento das particulas e separacéo do dispositivo G3.

UDean
\(/r;;‘}est)l \(/r;:}‘;t)z (rX/ls) V2 (mls)  Res Re; De (S(nl]cl)sg) CL '(:;18\% E(ng\% FUFo  Separacdo
0.04 0.28 0.59 3.97 23.69 113.05 19.68 2.31 0.34 1.57 6.49 413 99.60%
0.03 0.28 0.58 3.84 22.96 109.47 19.06 2.20 0.34 1.49 5.99 4.02 99.11%
0.02 0.28 0.56 3.72 22.23 105.89 18.43 2.08 0.33 1.41 5,51 3.90 98.64%
0.01 0.28 0.54 3.59 21.49 102.32 17.81 1.97 0.33 1.34 5.06 3.79 97.50%
0.009 0.28 0.54 3.58 21.42 101.97 17.75 1.96 0.33 1.33 5.02 3.78 96.67%
0.008 0.20 0.38 2.52 15.18 71.79 12.50 1.10 0.27 0.75 2.09 2.78 97.87%
0.008 0.10 0.20 1.30 7.88 37.07 6.45 0.38 0.20 0.25 0.40 1.57 86.32%
0.008 0.09 0.18 1.18 7.15 33.62 5.85 0.32 0.19 0.22 0.31 1.44 76.58%
0.008 0.08 0.16 1.06 6.42 30.18 5.25 0.27 0.18 0.18 0.24 1.31 58.05%
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Os dados da tabela demonstram a caracteristica laminar do microdispositivo na regido
1, onde os valores de Reynold permanecem abaixo de 24, chegando a 6,42 na ultima variacao.
O fluxo laminar é fundamental para alcancar a separacdo inercial por meio do processo de
concentracdo das particulas. Na regido 2, devido a reducdo da area, a velocidade tende a
aumentar e, consequentemente, o nimero de Reynolds.

A reducéo nas velocidades iniciais tem uma relacdo direta com os dados de forca de
arrasto e forca de sustentacdo. Essa mudanca tem um efeito maior na forca de sustentacéo,
fazendo com que as forcas de arrasto dominem o0 movimento das particulas. Quando as forcgas
tendem a ser iguais, as particulas encontram uma posicao de equilibrio perto do centro do
microdispositivo. Os dados de separacdo demonstram que quanto menor a velocidade do fluxo
e menor a relagdo FL/Fp, o dispositivo apresenta uma separacdo ineficiente, conforme ilustrado
por Lee et al. (2014). A Figura 32 demonstra o efeito das forcas e a consequéncia direta para o

processo de separagéo.

Figura 32 — Separacgdo no microdispositivo G3 com diferentes condi¢des de velocidades
iniciais com diferentes relacdes de Drag e Lift Force.

Re.=113.05 Re.=102.32
F/Fp = 413 Fy/Fp = 379

Re.=71.79 Re.=30.18
F /Fp, =2.78 F/Fp=1.31

Os resultados apresentados na Figura 32 demonstram como um dispositivo tende a

perder eficiéncia e a ser dominado pelas forcas viscosas do canal quando as velocidades iniciais
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sdo reduzidas. Quando FL/Fp = 2,78, a particula é influenciada pela forca de sustentagcdo, mas
a zona de expansao influencia seu movimento, o que faz com que as particulas migrem na
direcdo oposta. Quando F/Fp = 1,31 a forca de sustentacéo exerce pouca influéncia na posicao
de equilibrio da particula e as forcas viscosas comegam a aumentar, tornando 0 movimento das
particulas difuso. Este fendmeno pode ser explicado pelos estudos de Sudarsan e Ugaz (2006)
onde os autores observam o movimento de dois fluidos de acordo com 0s ndmeros
adimensionais de Reynolds e Dean. Para os autores, quando forgas viscosas exercem maior
influéncia no escoamento, isso dificultaria a formacao do vortice secundario. A medida que
ambos 0s nimeros aumentam e as forcas inerciais passam a ser dominantes no escoamento,
pode-se observar a formacdo do vortice secundario, gerando as condicdes ideais de separacéo.
Ramachandraiah et al. (2014) também demonstraram que é necessario atingir um namero de
Dean ideal para a formacdo do vortice secundario para que a forca de arrasto e forca de
sustentacdo atuem para a focalizacdo das particulas. Portanto, a migracdo de particulas no
dispositivo G3, quando comparada a outros estudos, ilustra a importancia do estudo da variagdo

do nimero de Dean em microdispositivos inerciais.

4.3.7 Avaliacdo de Separacdo com particulas de diferentes tamanhos

A influéncia da forca de sustentacdo no movimento das particulas é um fator
determinante para avaliar os tamanhos das particulas que podem ser utilizadas no
microdispositivo. Mihandoust et al. (2020) descreveram a influéncia da forca de sustentacéo
através da relacdo entre o diametro da particula e o diametro hidraulico do dispositivo, que
precisa obedecer a condicdo de ap/Dn> 0,07 para que ocorra a focalizacdo das particulas. Essa
condicdo promove uma separacdo mais eficiente devido ao dominio das forgas inerciais no
processo. Na Figura 33, os dados para 5 tamanhos de particulas diferentes e sua resposta a

mudanca de Dean sdo exibidos.
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Figura 33 — Separagdo das particulas de diferentes tamanhos com variacdo do nimero de

Dean
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O grafico demonstra a evolucgdo da separacdo com a variacdo do numero de Dean, com
uma transicdo do escoamento com dominio das forcas viscosas para o dominio das forcas
inerciais. Todas as particulas tém caracteristicas de separacdo proximas a De> 17 devido ao
foco das particulas. Mudancgas comportamentais sdo observadas na regido onde 12 <De <17,
com uma transi¢do da regido de saida do microdispositivo, variando da outlet 2 para a outlet 1
devido a acdo da geometria do dispositivo pela regido de saida possuindo uma regido de
expansdo que induz as particulas se movem em direcdo a outlet 1. Nessa faixa de valores de
Dean ainda ha acédo de forcas inerciais e as particulas se alinham préximo ao centro do canal.
Para De <12 o comportamento apresenta um maior dominio de for¢as viscosas, onde a particula
é capturada no centro do canal pelo vortice secundéario, causando separacdes ineficientes,

conforme mostrado na Figura 34.



65

Figura 34 — Analise do Comportamento das particulas com diferentes tamanhos na regido de
saida do microdispositivo com varia¢do de Dean
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A eficiéncia de separacdo de particulas de diferentes tamanhos estd diretamente
relacionada a Lift Force, concentrando as particulas em uma posi¢éo de equilibrio. Asmolov
(1999) afirma que a Lift Force é amplamente afetada pelo tamanho da particula, o que
possibilita observar que a posi¢do de equilibrio das particulas mais proxima da parede para
didmetros maiores, enquanto as menores tendem a estar localizadas no centro do
microdispositivo. Kuntaegowdanahalli et al. (2009) demonstraram em um microdispositivo

microfluidico inercial a separacéo de células entre 15 a 8 um de diametros por saidas diferentes
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baseado no principio da influéncia do tamanho da particula na posi¢do de equilibrio. No
microdispositivo G3, que possui apenas duas saidas, as separa¢fes apresentaram resultados
préximos, com tendéncia de melhores resultados para particulas maiores, pois a concentracao
das particulas € mais estavel para essas particulas do que para as menores, 0 que pode ser
observado com a reducdo do nimero de Dean. A Figura 35 representa a comparagdo entre as

os dois microdispositivos.

Figura 35 — Comparacéo entre as saidas do microdispositivo. Em A) é representado a saida

simulada nesse trabalho e B) o microdispositivo desenvolvido por Kuntaegowdanahalli et al.
(2009).
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A comparacdo na Figura 9 demonstra que o dispositivo G3 realiza a separacdo das
particulas com pouca distin¢do de tamanho, separando apenas as particulas em suspensao do
fluido. Em um estudo realizado por Shamloo et al. 2019, um dos fatores determinantes para a
separagdo das particulas foi a modificagdo do raio de curvatura. O autor focalizou particulas de
2 tamanhos diferentes, fazendo uma modificacdo estrutural na regido antes da curva de
contracgdo e no raio da curvatura. No estudo, é possivel observar comportamento idéntico ao do
microdispositivo G3, com mistura dos dois tamanhos de particula, dentro de um determinado

raio de curvatura. A otimizacdo do microdispositivo, para garantir a separacao de fluidos e
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particulas de diferentes tamanhos, envolve necessariamente a criagdo de outras zonas de saida
do microdispositivo, uma vez que a interacdo de FL com Fp levara a particulas em diferentes
posicbes de equilibrio, o que determinara a localizacdo das particulas nas saidas do

microdispositivo.
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5 Conclusoes

Os dispositivos microfluidicos simulados nessa pesquisa possibilitaram uma
compreensdo do comportamento de particulas em processo de separacdo microfluidica inercial
quando inseridas em sistemas com diferentes geometrias. No dispositivo G1 observamos a
formagdo rapida do vortex secundario no inicio da regido de contragdo do dispositivo, se
extinguindo logo depois, resultando em uma separacdo simulada de aproximadamente 66%. A
inclusdo de curvas como demonstrado no dispositivo G2 possibilitou o prolongamento do
vortex secundério ao longo da regido de contracao, resultando em separacdes proximas a 99%
e possibilitando a reducdo no tamanho do dispositivo, representado pelo G3, que apresentou
boa capacidade de separacdo, superior a 98%.

A avalicdo do dispositivo G3 com a mudanca de velocidade e diferentes tamanhos de
particulas permitiu compreender alguns limites fisicos do microdispositivo pela mudanca no
dominio do escoamento pelas forcas viscosas e inerciais, afetando diretamente a eficiéncia do
microdispositivo. Também permitiu compreender que a reducdo do tamanho da particula
implica com uma redugéo na eficiéncia de separagdo, gerado pela relacéo ap/Dn > 0.07.

Portanto, o trabalho demonstrou a eficiéncia de processos inerciais nas pesquisas de
modificacdo estrutural do dispositivo, demonstrando a importancia da acdo do vortex
secundario no processo de separacdo e do processo de simulacdo prévio de dispositivos

microfluidicos para avaliacdo de eficiéncia.
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6. Trabalhos Futuros
O estudo demonstrou potencial de criar novos microdispositivos utilizando o método

inercial como método de separacdo eficiente para microparticulas. Em trabalhos futuros,
recomenda-se:

e Estudo dos efeitos da curvatura no processo de separacao;

e Avaliacdo de mudancas nas proporces geométricas (largura x altura).

e Fabricacdo do dispositivo para validacdo experimental dos dados;

e Utilizacdo de Beads de superficie modificada para captura de proteinas;

e Estudo de integracdo de biossensores com dispositivo microfluidico;

e Comparacdo de eficiéncia e custos entre separacao passiva e ativa;
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