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Os fluxdmetros ultrassénicos por tempo de transito (TTFM) vém se apresentando na
ultima década como uma ferramenta promissora na quantificacdo de fluxo em cirurgias
vasculares, principalmente nas de bypass coronariano. Para a calibracdo deste tipo de
sonda, é necessaria a utilizacdo de phantoms de fluxo, no entanto, poucos sdo os que
reproduzem os perfis de fluxo encontrados na rede vascular humana. Este trabalho se
propds a desenvolver uma bomba com caracteristicas geométricas particulares, capaz de
simular o padrdo de ejecdo do ventriculo esquerdo. Além dela foi confeccionado um
circuito hidraulico capaz de simular as caracteristicas viscoelasticas, resistivas e
capacitivas da rede vascular humana. Com este circuito monitorado em tempo real por um
sensor de pressao, foi possivel a obtengdo de perfis de pressdo semelhantes aqueles
encontrados no interior da aorta. O ajuste no padrdo de acionamento da bomba e nas
variaveis que controlam a viscoelasticidade e a resisténcia do circuito permitem a
reproducdo do perfil de pressdo correspondente a diversas situacdes clinicas, além da
andlise do efeito do ajuste de cada variavel isoladamente no perfil de pressdo. Baseando-
se no principio de que a organizagdo dos vasos sanguineos ocorre em paralelo, espera-
se que a conexao de tubos com didmetro, comprimento e caracteristicas viscoelasticas e
resistivas semelhantes a de vasos especificos promova perfis de fluxos semelhantes aos

encontrados na rede vascular humana.
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Ultrasonic transit time flowmeters (TTFM) have been presented in the last decade as
a promising tool for the quantification of flow in vascular surgery, especially in coronary
bypass. For calibration of this type of probe it is necessary to use flow phantoms, however,
there are only few that reproduce the profiles of flow found in the human vascular
network. This study aimed at developing a pump with particular geometric characteristics,
capable of simulating the left ventricle ejection pattern. Besides, a hydraulic circuit capable
of simulating the viscoelastic, resistive and capacitive characteristics of the human
vascular network was made. Real-time monitoring of this circuit by a pressure sensor
made possible to obtain pressure profiles similar to those found inside the aorta. The
adjustment of the firing pattern of the pump and the variables that control circuit resistance
and viscoelasticity could reproduce the pressure profile of various clinical situations, as
well as the analysis of the effect of the adjustment of each individual variable in the
pressure profile. Relying on the principle that the disposition of blood vessels occurs in
parallel, it is expected that connection of pipes with diameter, length, resistive and
viscoelastic properties similar to those of specific vessels will induce flow patterns similar

to those found in human vascular network.
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CAPITULO |

INTRODUCAO

As cirurgias de bypass coronariano em humanos existem desde a década de 60.
Nos dizeres do Dr. Dudley Jonhson: “De 1962 a 1967, muitos e esporadicos casos de
operacdo de revascularizacdo do miocardio foram relatados e ndo foram reproduzidos.
Nenhum teve impacto no desenvolvimento da operagdo das coronarias.”
(PRATES, 1999). René Favaloro foi pioneiro no uso de enxertos de veia safena em 1967,
mas Dudley Jonhson e seus colegas de Milwalkee publicaram em 1969 uma série de 301
pacientes operados desde 1967 (PRATES, 1999). Desde entdo esta modalidade cirdrgica
vem sendo aperfeicoada.

Com o advento dos procedimentos minimamente invasivos, incluindo aqueles em
gue a cirurgia é realizada com o coragéo pulsando, a qualidade dos enxertos tornou-se de
fundamental importancia. Portanto, métodos de fluxometria de facil acesso sao pré-
requisitos para uma avaliagdo confidvel do procedimento cirdrgico (WALPOTH et al.,
1998).

O uso do ultrassom no modo Doppler como ferramenta qualitativa de fluxo
sanguineo é bastante extenso em procedimentos transcutdneos, mas € pouco utilizado
durante cirurgias.

Classicamente, em grande parte das cirurgias de revascularizacdo, ndo ha a
utilizacdo de nenhum método de avaliagdo de fluxo. No entanto, nesta Ultima década,
uma nova modalidade de fluxometria ultrassénica, os fluxdmetros por tempo de transito
(transit time flowmeters - TTFM), comecou a ser utilizada e vem se apresentando como
uma ferramenta Util e promissora durante cirurgias vasculares (particularmente nas de
bypass coronariano), pois mede vazao, diferentemente do Doppler que apenas determina
perfis de velocidade. Além disso, os TTFM podem ser utilizados mais facilmente no
cenario cirlrgico, pois seus resultados sdo menos afetados por artefatos do que nos
fluxdmetros Doppler e eletromagnéticos (BELDI et al., 2000). Tornam-se, portanto, uma
importante ferramenta para detectar (ainda no periodo per-operatorio) ou predizer para o
periodo pds-operatério, possiveis oclusbes e vasoespasmos, permitindo que a equipe
médica tome as providéncias cabiveis ainda no procedimento cirirgico, como refazer o
bypass, ou entéo, tracar alguma estratégia de tratamento pds-operatério mais especifica

para cada caso.



Para garantir o bom funcionamento de sondas ultrassénicas € necesséaria a
realizacao de calibracdes periddicas.

Ensaios e calibragfes in vitro de aparelhos ultrassonicos utilizam phantoms. Estes
mimetizam propriedades acusticas dos tecidos e no caso dos phantoms de fluxo,
reproduzem perfis de fluxo conhecidos. No entanto, além de literatura escassa nesta area,
a maioria dos phantoms gera perfis de fluxo pulsado (HEIN e O'BRIEN Jr., 1992), ou
continuo (SILVA et al., 2008), que nao reproduzem os padrdes de fluxo encontrados na
vasculatura humana. As caracteristicas da eje¢éo cardiaca, pressdo arterial, viscosidade
do sangue e viscoelasticidade e resisténcia dos vasos sao as principais variaveis de
influéncia nos perfis de fluxo encontrados em humanos.

Este trabalho faz parte de um projeto de construcdo de um phantom de fluxo para a
calibragdo de fluxémetros por tempo de transito que conta com o apoio do CYTED
(Programa Iberoamericano de Ciencia y Tecnologia para el Desarrollo). O principal
objetivo foi a confeccdo de uma bomba capaz de simular o padréo de eje¢édo do ventriculo
esquerdo, e um circuito hidraulico baseado no modelo de viscoelasticidade de Voigt-
Maxwell. A unido da bomba com o circuito hidraulico, monitorizados em tempo real por um
sensor de pressdo foi capaz de retornar perfis de pressdo compativeis com aqueles

encontrados no interior da aorta de humanos.



CAPITULO I

REVISAO BIBLIOGRAFICA

I1.1) Phantoms de fluxo

Phantoms sdo corpos de prova que mimetizam propriedades especificas de um
determinado material biolégico. No campo de pesquisas ultrassbnicas, habitualmente,
mimetizam as propriedades acusticas destes materiais (velocidade de propagacédo da
onda no meio e coeficiente de atenuagéo).

Phantoms de fluxo, entretanto, propdem-se a reproduzir padrdes de fluxo
conhecidos, sejam eles continuos ou pulsateis, podendo em alguns casos mimetizar os
padrbes encontrados na vasculatura humana. Sdo utilizados especialmente para a
calibragcéo de aparelhos ultrassénicos de medic¢do de fluxo como o TTFM e o Doppler.

Apesar de literatura escassa, a grande maioria dos phantoms de fluxo descritos é
composta por um circuito hidraulico cuja complexidade depende da especificidade ou da
variedade de padrdes de fluxo que se deseja reproduzir. O fluido utilizado nestes
phantoms pode ser desde agua até solugfes elaboradas para mimetizar as propriedades
reoldgicas e acusticas do sangue (MACHADO et al., 2008, RAMNARINE et al., 1998).

Os phantoms de fluxo mais simples sao os que geram fluxo continuo. Este perfil
pode ser facilmente conseguido por meio de dois reservatérios d’agua posicionados em
niveis diferentes e interligados por um tubo onde se realiza a medi¢cao. Obviamente, o
fluxo inicial seria maior e decresceria progressivamente até zero a medida que o desnivel
diminui. Para manutencéo de um fluxo constante é necessario que haja algum mecanismo
capaz de re-estabelecer o desnivel, independente da vazao entre os reservatorios.

SILVA et al. descreveu, em 2008, um phantom de fluxo continuo simples utilizando

este principio (Figura 2.1).



Bomba Peristaltica

Regido de Medicao

e '

T T (A T

Figura 2.1: Phantom de fluxo continuo (Adaptado de SILVA et al. 2008).

Utilizaram-se duas colunas d’agua desniveladas e interligadas em sua base por
tubulacbes onde foram realizadas as medicdes. Uma bomba peristaltica de vazéo
ajustavel é responsavel por estabelecer um desnivel d’agua (h) entre as colunas. A vazao
média da bomba associada a resisténcia promovida pelos tubos da regido de medi¢céo
determina o desnivel entre as colunas e consequentemente o fluxo na regido de medicao.

Nos phantoms de fluxo pulsatil € necessério algum mecanismo capaz de propelir o
liquido por suas tubulagbes de forma pulsada. Para este fim, sdo utilizadas bombas
mecanicas, que podem ser de varios modelos. As mais utilizadas sdo as bombas

peristalticas e as bombas por pistdo. Além delas também s&o utilizadas bombas por



engrenagem. Cada qual apresenta caracteristicas particulares, cabendo ao usuario
identificar qual € mais adequada para sua finalidade.

HEIN e O'BRIEN Jr. descreveram em 1992 um modelo de phantom bastante
versétil, capaz de gerar fluxo continuo, porém com a vazao variando de acordo com o
desnivel de colunas d’agua. No modelo também € possivel gerar fluxo pulsatil sob varias
frequiéncias, acionando uma bomba por pistdo controlada por computador. A Figura 2.2 a

seguir ilustra o funcionamento do sistema.

.> Bomba
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+ Pistéo
—»
H j
A N oWy aY
. Regido de
Medicéo
—
—

Figura 2.2: Phantom de fluxo (Adaptado de HEIN e O’'BRIEN Jr., 1992).

O sistema consiste de trés recipientes principais. A diferenca de altura h pode ser
regulada pelo ajuste da posicdo do recipiente superior através de um braco movel. Esta
altura é diretamente proporcional a vazao na regido de medicao. O volume de liquido que

extravasa do recipiente superior e do inferior é coletado no recipiente de retorno, de onde



€ bombeado por uma bomba peristaltica novamente para o recipiente superior. Em se
ligando a bomba por pistéo, o fluxo no sistema passa a ser pulsatil.

Mais recentemente, ZANNOLI et al., 2009, confeccionaram um simulador mecénico
do sistema cardiovascular. Apesar do objetivo relatado pelos autores ndo ser
especificamente a calibragdo de fluxdmetros ultrassonicos, mas apenas a criagdo de um
sistema que permitisse a melhor visualizagéo e interpretacdo de aspectos fisiolégicos, sua
construcdo se assemelha muito com a proposta dessa dissertacdo. Neste trabalho os
autores utilizam uma seringa como bomba pistdo para simular o ventriculo esquerdo,
tubos de borracha de diferentes espessuras para simular o comportamento elastico da
aorta, uma tubulacdo de pequeno calibre para simular a resisténcia periférica, um
reservatorio compressivel (ou distensivel) para simular a rede venosa e sua colaboragéo
no retorno venoso, um reservatério que simula o atrio esquerdo, além de um mecanismo
gue permite o aumento do volume de ejecdo do ventriculo esquerdo de acordo com a

pressédo no atrio esquerdo (Figura 2.3).

Resisténcia
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Atrio N
Esquerdo Reservatdrio

Venosao

Valvula Mitra|[['3]] Valvula Adrtica

Ventriculo Esquerdo Aorta
% *"i;““F.j
il

Sensares de pressaﬂ

Figura 2.3: Simulador mecéanico do sistema cardiovascular (Adaptado de
ZANNOLI et al., 2009).

Alguns phantoms utilizam bombas peristélticas (Figura 2.4), como mecanismo de

geracdo de fluxo pulsatil. Este tipo de bomba funciona através da compressdo das



paredes de um tubo plastico propelindo o fluxo em uma direcdo. No entanto é dificil o

controle do padréo de fluxo pelas limitagdes mecéanicas do modelo.

Figura 2.4: Bomba peristaltica.

Os modelos que utilizam bombas com engrenagens (Figura 2.5) para a geragéo de
fluxo pulsétil, como o de HOSKINS et al. (1989), esbarram no empecilho de que as
engrenagens podem triturar particulas contidas no fluido com o intuito de mimetizar
organelas sanguineas. Estas particulas sdo utilizadas principalmente nos phantoms para
calibracdo de fluxémetros Doppler. Este tipo de bomba também nao apresenta bom
controle do padréo de fluxo.

Figura 2.5: Bomba com engrenagens.



[1.2) Fluxdmetros ultrassonicos

A fluxometria sanguinea pode ser realizada por diversos métodos. Dentre 0s
ultrassonicos conta-se com os fluxémetros por tempo de transito (TTFM) e o Doppler.

A praticidade do uso do ultrassom se deve ao fato de ser um método diagndstico
ndo invasivo e sem radiacdes ionizantes, além da portabilidade de grande parte dos
aparelhos. Tais caracteristicas fizeram com que ele se tornasse uma pratica clinica
padrdo, sendo utilizado desde o ambulatério até cendrios mais criticos, como unidades de
terapia intensiva, onde o Doppler é largamente utilizado para avaliacdo da presenca de
trombose venosa profunda (TVP), e nos centros cirargicos, onde os TTFM vém sendo
utilizado nos periodos peri-operatorio de cirurgias vasculares como preditor de sucesso do

procedimento.

[1.2.1) Fluxémetros por tempo de transito (TTFM)

Em qualquer modalidade cirlrgica, existem métodos pré, peri e pds-operatorios de
avaliacdo do procedimento visando garantir sua qualidade. Estes métodos variam desde
agueles subjetivos, baseados na experiéncia do préprio cirurgido, até métodos
quantitativos baseados em instrumentos.

Em cirurgias de revascularizacdo por bypass, durante e apods a realizacdo do
procedimento, é necessario verificar a paténcia e o funcionamento adequado do enxerto
utilizado. No entanto, nem sempre os métodos usados para esta avaliacdo fornecem
informacéo suficiente e adequada da funcdo do mesmo. No caso de bypass coronariano,
gue apresenta baixo indice de mortalidade e relatos de que os melhores cirurgides
atingem até 90% de sucesso, é admitido pela comunidade médica em geral, que, se
utilizada uma técnica cirtrgica semelhante, todos sao capazes de atingir resultados dessa
magnitude (LAUTSEN, 2001).

Segundo DESAI et al. (2006), mesmo em cirurgias modernas de bypass de
corondrias ainda existem evidéncias de ocluséo peri-operatéria do enxerto em 4 a 12%
dos procedimentos.

Muitas vezes a simples palpacdo em diferentes trechos da vasculatura observando
a presenca ou auséncia de pulso € utilizada como indicativa de sucesso, insucesso e até

preditora de re-estenose ou ndo. Faz-se necesséria, portanto, uma avaliacdo mais



acurada, qualitativa e quantitativa do nivel de sucesso deste tipo de procedimento
cirargico.

Atualmente ndo ha uma abordagem padréo para avaliagdo deste procedimento
cirurgico. Desde 0 momento em que a paténcia do enxerto € o principal preditor de
sobrevida ap0s cirurgias coronarianas, a falta de um método confiavel e validado de
avaliagdo do enxerto deixa de lado uma importante oportunidade de garantia de qualidade
(DESAI et al., 2006).

Tradicionalmente, a avaliagdo durante procedimentos cirlrgicos era realizada
somente por meio da angiografia, que € até hoje o padrdo ouro de avaliacdo. Entretanto,
€ um procedimento invasivo e nao ha a quantificacdo do fluxo, mas somente a
visualizacdo do enxerto e possivel desobstrucdo de re-estenoses (SANISOGLU et al.,
2003).

Diversos métodos ja foram e sdo utilizados para avaliagdo do comportamento do
sistema enxerto-vasculatura tanto durante quanto ao final de cirurgias. Entre eles estdo o
ultrassom Doppler, o fluxbmetro eletromagnético e, mais recentemente o TTFM

Segundo MATSIEVSKIlI (2003), medidas clinicas e experimentais do fluxo
sanguineo sao rotineiramente realizadas com métodos eletromagnéticos e acusticos. No
caso de vasos mais estreitos (< 1 mm de diametro), utilizam-se aparelhos de ultrassom
devido a sua sensibilidade e tamanho reduzido dos transdutores.

Os TTFM comecaram a ser utilizados como ferramentas de avaliacdo para
assegurar a qualidade das cirurgias de revascularizacdo do miocardio e rapidamente
demonstraram que algum numero de enxertos necessitava de revisdo, devido a razdes
técnicas (LAUTSEN, 2001, HERMAN, 2008).

Com a sofisticacdo dos dispositivos, incrementou-se a avaliacdo das caracteristicas
dos fluxos nos enxertos e os critérios para admissdo de sucesso cirlrgico.

De acordo com WALPOTH et al. (1998), a medicao de fluxo arterial, venoso ou de
enxertos durante cirurgias no sistema vascular possibilita maior controle de qualidade do
procedimento e evita erros técnicos que possam gerar baixo fluxo, e consequente
vasoespasmo.

Existem diversas evidéncias cientificas validando o uso da medi¢cdo do fluxo por
tempo de transito através do ultrassom como um método confidvel, acurado e preciso
(BELDI et al., 2000, DESAI et al., 2006, SANISOGLU et al., 2003).

Hoje, o fluxémetro ultrassbnico por tempo de transito, além de ser usado em

procedimentos cirargicos de artérias corondrias e de vasos periféricos, também pode ser
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utiizado em procedimentos no sistema circulatério cerebral, gracas a construgcdo de
sondas menores, que possibilitam o acoplamento a pequenos vasos (NAKAYAMA et al.
2001).

Uma sonda para medicéo de fluxo por tempo de transito consiste de dois elementos
piezoelétricos, um proximal e outro distal, montados em uma mesma estrutura que pode

ser ajustada aos vasos, sem constriccdo dos mesmos (Figura 2.6).

Figura 2.6: (A) Transdutor para vasos de pequeno calibre (ex. coronérias), (B) Transdutor
para vasos de grande calibre (ex. aorta), (C) Medi¢do do fluxo sanguineo em um bypass
coronariano com veia safena (Adaptado de STRANDER, 2001).

A interface da sonda é plana e existe um refletor metélico em frente aos elementos.
Cada elemento pode gerar um feixe de ultrassom largo e de alcance suficiente para
abranger totalmente o vaso. O pulso emitido pelo elemento proximal atravessa o vaso, é
refletido na superficie metalica e recebido no elemento distal, no instante seguinte ocorre
o caminho inverso. Como o ultrassom viaja mais rapidamente quando emitido no mesmo
sentido do fluxo sanguineo, uma pequena diferenca (da ordem de picossegundos) pode
ser expressa como um desvio de fase e pode ser determinada. Todos os componentes de
velocidade ao longo do vaso sdo detectados pelo feixe de ultrassom, sua integracéo
permite o calculo da vazao independentemente do perfil de velocidade (LAUTSEN, 2001).

Na Figura 2.7 a seguir, observa-se que o componente horizontal da velocidade de
propagacao do pulso é subtraido do componente horizontal da velocidade do fluxo,
guando estes se movem em sentido contrario. No caso de ambos terem 0 mesmo sentido,

estes componentes de velocidade se somam (MOORE et al., 2000).
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Sentido do fluxo

| | Parede da tubulacao
Refletor

Figura 2.7: Diagrama representando o principio de operacdo de um fluxédmetro por tempo
de transito (Adaptado de MOORE et al., 2000).

Assumindo-se um fluxo laminar, os tempos de transito dos pulsos ultrassénicos nos
dois sentidos, contra o fluxo (t;) e a favor (t,), ao longo do eixo de propagacao podem ser
expressos pelas Equacgdes 2.1 e 2.2, respectivamente (MOORE et al., 2000). Nelas, a € o
angulo entre o eixo de propagac¢ao do pulso (que coincide com o eixo do transdutor) e o
eixo do fluxo; L, a distancia percorrida pelo pulso; ¢, a velocidade de propagacdo do som
no meio, e v,(I) o componente horizontal da velocidade do fluxo na posigéo I. A partir das
Equacbes 2.1 e 2.2, pode ser calculada a velocidade média do fluxo pela Equacgéo 2.3,

onde L é a distancia entre os dois transdutores. O fluxo no meio (Q) podera ser entao

calculado multiplicando a velocidade média de fluxo (Vg,,) pela area (A) da secéo

transversa da tubulagédo (Equacéo 2.4).

. _fL dl
1 o ¢ —v,(Dcosa

(2.1)
o jL dl
2 o ¢+ v,(Dcosa
(2.2)
5 _ L(ty —t3)
fluxo = 5¢ t.cosa

(2.3)
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(2.4)

O diagrama de blocos do fluxdmetro, segundo GORDON (1995) (apud BURTON et
al., 1984, DROST et al., 1980), € apresentado na Figura 2.8 a seguir.

Master Clock

Detector de

Amp. T ; Sincronismoy
- I@rad
Porta [ S&H
Logica i » Proximal }
Tr Prox . Tr. Dist Subtragéo iirgrljgigo
Entrada .

> S&H f Saida

Distal

Figura 2.8: Diagrama de Blocos de um TTFM (Adaptado de GORDON, 1995).

O master clock é responsavel pela geracdo do sinal que excita o transdutor
transmissor e que € também injetado no detector de sincronismo. Uma porta légica
controla o ciclo de funcionamento do aparelho, pois determina o inicio da fase de emissao
e de recepgdo de cada transdutor. No inicio do ciclo, a porta l6gica determina a aplicacao
do sinal de excitacdo em um dos transdutores, colocando o outro no modo de recepcéo.
O transdutor de excitacdo emite um trem de pulsos que dura cerca de 10us, até a porta
l6gica inverter a sele¢do, enquanto o receptor capta estes pulsos, transformando-os em
sinais elétricos a serem amplificados e injetados no detector de sincronismo. A diferenca
de fase entre sinal injetado e sinal de referéncia é funcdo do tempo de transito do sinal
ultrassdnico que atravessou a amostra, que por sua vez é funcdo do movimento do meio
de propagacédo. Esta diferenca de frequéncia € expressa como um nivel DC que, apos

passar por um integrador, representa a velocidade média das velocidades ao longo do
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eixo de propagacado do sinal no meio. O sinal DC instantaneo é armazenado no circuito
sample and hold. Quando ocorre a inversdo entre transmissor e receptor o mesmo
processo ocorre. A saida dos dois sample and hold é aplicada a um circuito que faz a
subtracao dos niveis DC e sua amplitude é proporcional ao fluxo do vaso.

Neste modelo (GORDON, 1995), o circuito de controle de tempo determina, no
comeco do ciclo, 10 ys de emisséo de pulso por um dos transdutores. O pulso tem um
tempo de chegada ao outro transdutor de, em média, 16 s, dependendo do tamanho do
cabecote e do caminho de propagacdo do ultrassom. Um intervalo de 500 pus entre os
periodos de emissédo dos dois transdutores permite que todos os ecos sejam recebidos
antes que a segunda metade do ciclo de mensuracdo comece. Assim o circuito de
subtracdo é atualizado, aproximadamente, a cada 1ms para produzir a curva de fluxo
versus tempo.

Deve-se notar, entretanto que sondas de TTFM ultrassdnicos necessitam de

calibrag&o periodica para garantir medicdes confiaveis.
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CAPITULO 1Il

FUNDAMENTACAO TEORICA

Nesta secc¢do serdo abordados os principios fisicos e fisiolégicos que embasaram a
elaboracédo e confecgéo do circuito desenvolvido.

[11.1) Fisiologia do sistema cardiovascular

[11.1.1) Funcé&o cardiaca

O coragdo € um 6rgdo muscular especializado capaz de se contrair ritmicamente
bombeando sangue do sistema venoso onde se encontra sob baixa pressdo para o
sistema arterial sob alta presséo. Consiste de duas bombas separadas que sé@o o coragéo
direito e o coragdo esquerdo. Gracas a excitacdo ritmica e ordenada de suas camaras,
associada a presenca de valvulas unidirecionais em sua anatomia, 0 coracdo € capaz de,

através de seus batimentos, desempenhar de forma eficaz a fungao de bomba.

[11.1.2) Anatomia cardiaca

A anatomia do coracdo é de fundamental importancia para o bom desempenho de
sua fungéo.

Ele é constituido de quatro camaras, sendo elas: atrio direito e ventriculo direito,
constituindo o coracdo direito; e atrio esquerdo e ventriculo esquerdo, constituindo o
coracgéo esquerdo (Figura 3.1).

O atrio direito recebe sangue da veia cava superior e da veia cava inferior
proveniente da circulacdo sistémica. O atrio direito é capaz de se expandir e acomodar
este volume de sangue sob baixas pressfes (0-4 mmHg). O &trio direito se comunica com
o ventriculo direito através da valvula tricuspide.

O ventriculo direito tem parte de suas paredes envolta pela espessa parede
muscular do ventriculo esquerdo. Sua via de saida é a artéria pulmonar, com a qual se

comunica através da valvula pulmonar.
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O atrio esquerdo recebe sangue das veias pulmonares. A pressdo dentro desta
camara oscila em torno de 8 a 12 mmHg. O atrio esquerdo se comunica com o ventriculo
esquerdo através da véalvula mitral.

O ventriculo esquerdo possui uma espessa parede muscular capaz de propelir o
sangue sob alta presséo através da valvula aédrtica, que é sua porta de comunicacado com

a artéria aorta.

Cabeca e Extremidades superiores

Aorta
[ | .
\eia cava Y Artéria Pulmonar
superior '
H
Al Pumbes
Atrio direito \J

—
i "u"em Pulmonar
Walklvula Pulmonar

Atriu Esquerdo

Valula Tricaspide Waula mitral

\vawma Adrtica
Ventriculo Esquerdo

Ventriculo Direito

Veia cava — 1 )
inferior T

Tronco e Extremidades inferiores

Figura 3.1: Anatomia cardiaca (Adaptado de GUYTON, 2006).
[11.1.3) Anatomia das vélvulas cardiacas

O coracdo possui quatro valvulas. As valvulas atrio-ventriculares, que como o
proprio nome sugere, encontram-se entre o atrio direito e o ventriculo direito (valvula
tricuspide) e entre o atrio esquerdo e o ventriculo esquerdo (valvula mitral).

As Vvalvulas étrio-ventriculares possuem faixas de tecido fibroso (cordoalha
tendinea) que fixam seus folhetos aos musculos papilares. Durante a contragdo
ventricular, estes musculos também se contraem tensionando os folhetos e evitando que
haja refluxo de sangue para os atrios, devido as altas pressGes produzidas nos

ventriculos, principalmente no ventriculo esquerdo.
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As vélvulas cardiacas funcionam como estruturas passivas que se abrem, ou se
fecham, de acordo com o gradiente de pressédo através dos seus folhetos. Apesar da
atividade dos musculos papilares durante a contracdo, as valvulas sadias em si nao

possuem nenhum mecanismo além da diferenca de pressdo que as facam abrir ou fechar.
[11.1.4) O ciclo cardiaco

A sequéncia de eventos contida entre o inicio de um batimento cardiaco e outro, é
chamada de ciclo cardiaco. Cada ciclo é iniciado pela geragdo espontanea de potencial
de acdo pelo nodo sino-atrial. Este estimulo elétrico viaja pelos éatrios e chega

rapidamente aos ventriculos pelo feixe atrio-ventricular (Figura 3.2).

Nodo Nodo

sino-atrial ‘ atrio-ventricular
\,_ . Feixe
AN /étrio-ventncular

Figura 3.2: Excitacéo elétrica do coracdo (Adaptado de GUYTON, 2006).

Devido a esse arranjo especial, a contracdo ventricular ocorre cerca de 0,1s apés a
contracao atrial, 0 que permite aos atrios bombear volume de sangue para os ventriculos
antes que ocorra a potente contracao ventricular e a expulsdo de sangue para o sistema
arterial.

O ciclo cardiaco pode ser dividido de uma forma mais geral em diastole e sistole. A
didstole é o periodo no qual o coracdo relaxa e suas cavidades sdo preenchidas com
sangue. A sistole € o periodo no qual ocorre contracdo muscular cardiaca e consequente

ejecao sanguinea.



18

Didaticamente, a sequéncia de eventos cardiacos € dividida por alguns autores em
sete fases e inicia-se com o aparecimento da onda P no eletrocardiograma. Esta onda é
causada pela dispersdo da despolarizacdo que ocorre pelo atrio, seguida do evento
mecéanico de contragdo atrial.

A Figura 3.3, a seguir € classica em cardiologia e mostra os eventos do ciclo
cardiaco para o coragdo esquerdo.

Fase
1 2 3 4 5 6 7
A Fechamento
:Ab rtl ' ' 1da valvula 5
« Abertura ' aorti v ressao
120 = ida valvulal ; alortlca : na aorta
adrtica : f

\/

80 = i E ;

Presséo S ! : N :
(mmHg) Fech. da i : : Pfessao no VE ]
valvula [ ' _

-] mitral [ | : . :

7, [  Presséo, Abertura da :

' a : i "} AE | vélvula mitral !

o i |

120 = i—j <— ! Volume no VEno ! ;

E i fim da diastole !

Volume VE ]
m)so=i i ; E

<+— \/olume no VE no

40 = fim da sistole !
Eletrocardiograma ; J'
Fonocardiograma — :

Sz S3 | i
|
0.8
Tempo (s)

Figura 3.3: Sequéncia de eventos no ciclo cardiaco (Adaptado de KLABUNDE, 2005).
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Fase 1: Contracéo Atrial:

Conforme descrito anteriormente, inicia-se imediatamente apds o aparecimento da
onda P do eletrocardiograma. Durante esta fase as valvulas atrio-ventriculares
permanecem abertas permitindo o fluxo de sangue dos atrios para os ventriculos. Com a
contracdo atrial, ocorre um ligeiro aumento da pressdo no interior dos atrios, que é
representada na Figura 3.3, como a onda “a” atrial. No coragéo esquerdo esse aumento é
de 7 a 8 mmHg e no coracao direito, de 4 a 6 mmHg. O fluxo retrégado de sangue para a
veia cava € impedido pela inércia do sangue no retorno venoso e pela forma com que
ocorre a contragdo ao longo do atrio, promovendo um efeito de ordenha. A contragdo
atrial em individuos saudaveis, em repouso, é responsavel somente por cerca de 10% do
enchimento ventricular, uma vez que o restante ocorre de forma passiva, antes mesmo
desta contracdo. Portanto o coragdo pode facilmente operar sem que haja este volume
extra de sangue, pois, normalmente, a capacidade de bombeamento cardiaco representa
300 a 400% da necessidade de um organismo em repouso. Durante o0 exercicio, ou
qualquer evento que aumente a frequéncia cardiaca, a contracdo atrial pode ser
responsavel por até 40% do enchimento ventricular. Isto ocorre principalmente porque em
altas frequéncias ocorre o encurtamento do tempo de diastole e, em alguns casos, ocorre
de forma concomitante o aumento da forca de contracdo. No final da fase de contracéo
atrial, o ventriculo esquerdo esta cheio com cerca de 120 ml de sangue a uma pressao de
8 al2 mmHg. Ja o ventriculo direito apresenta uma pressao de 3 a 6 mmHg. As valvulas
atrio-ventriculares passam a “flutuar” com a queda de pressdo no momento em que a
contracdo atrial cessa, ficando posicionadas para o fechamento. Nos casos em que as
paredes ventriculares estdo menos complacentes (normalmente em individuos idosos), é
possivel a ausculta de uma bulha, B4, decorrente da vibragdo da parede ventricular

durante a contracao atrial.

Fase 2: Contracao isovolumétrica:

Inicia-se imediatamente ap6s o0 aparecimento do complexo QRS do
eletrocardiograma, que representa a despolarizacdo ventricular. A contracdo muscular
ventricular associada ao imediato fechamento das valvulas atrio-ventriculares e ao fato
das véalvulas semilunares (pulmonar e aodrtica) ainda estarem fechadas, faz com que haja
um aumento abrupto da presséo intraventricular. Apesar de ndo haver alteracdo do
volume interno das camaras ventriculares, fato que da nome a fase, a contragdo muscular

nao é, via de regra, totalmente isométrica. Algumas fibras contraem-se concentricamente
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e o formato do coracao torna-se mais esferoide, porém o volume interno dos ventriculos é
mantido. A contracdo concomitante dos musculos papilares previne o prolapso das
vélvulas atrio-ventriculares para o interior dos atrios, principalmente do lado esquerdo do
coragdo, onde a pressdo € maior. O fechamento destas valvulas gera a primeira bulha
cardiaca, que na verdade é dividida em fechamento da vélvula mitral, seguido do
fechamento da valvula tricispide. Este atraso no fechamento da tricuspide é de
aproximadamente 0,04 s e, portanto, hdo pode ser percebido por método auscultatério.
Ausculta-se, entdo, um uUnico som. O fechamento das valvulas atrio-ventriculares e seu
abaulamento para o interior dos atrios pode gerar ligeiro aumento na pressédo atrial (por
vezes notado por uma pulsagédo da veia jugular), representado pela onda “c” atrial da
Figura 3.3. Quando a pressdo no interior da cAmara ventricular sobrepuja a pressao na
artéria aorta (80 mmHg) no caso do coracdo esquerdo, ou a pressdo na artéria pulmonar
(8 mmHg) no caso do coragéo direito, as vélvulas adrticas e pulmonares abrem-se. Os
ventriculos levam cerca de 0,02 a 0,03 s a partir do fechamento das valvulas atrio-
ventriculares para gerar pressdo suficiente para a abertura das valvulas adrtica e

pulmonar.

Fase 3: Ejecao rapida:

Com a abertura das valvulas pulmonar e adrtica, inicia-se o periodo de ejecao
cardiaca. A ejecao ocorre, pois a energia total do sangue no ventriculo excede a energia
total do sangue nas artérias pulmonar ou adrtica no coracao direito ou esquerdo
respectivamente, gerando um gradiente. A energia total do sangue é a soma da energia
potencial (pressdo) com sua energia cinética (velocidade). O sangue € expulso das
camaras ventriculares e ganha as artérias pulmonar e aértica rapidamente, devido as
grandes aberturas valvulares que oferecem pouca resisténcia. Nesta fase, que
corresponde ao primeiro tergo da fase de ejecdo, 70% do total de sangue que deixa o
ventriculo na sistole, é ejetado. Os ventriculos permanecem em contragdo e, portanto, a
pressdo continua em ascensdo. Enquanto o sangue é ejetado, os atrios sdo preenchidos
através de seus respectivos tratos venosos. O volume atrial aumenta enquanto sua
pressdo diminui, uma vez que a base atrial é puxada para baixo durante a contragao
ventricular. Ndo ha sons audiveis nesta fase, pois a abertura de valvulas saudaveis é
silenciosa. A presenca de sons pode estar associada a doencas valvares ou shunts

intracavitarios.
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Fase 4: Ejec¢éo lenta:

Representa os ultimos 2/3 da fase de eje¢do. Aproximadamente 150 a 200 ms apds
o complexo QRS, ocorre a repolarizacdo ventricular, marcada pela onda T do
eletrocardiograma. A musculatura ventricular inicia seu relaxamento e a taxa de ejecéo
diminui. Quando a presséo no interior do ventriculo cai a valores ligeiramente mais baixos
que a pressao no trato arterial, ainda ocorre fluxo de ejecédo devido a inércia do sangue. A
pressdo atrial aumenta devido ao seu enchimento continuo, mas as valvulas atrio-

ventriculares ainda permanecem fechadas.

Fase 5: Relaxamento isovolumétrico:

Com o progressivo relaxamento da musculatura ventricular, a pressao nas artérias
se torna maior que a pressao intraventricular. A valvula aértica se fecha e logo depois, a
pulmonar. O fechamento causa a segunda bulha cardiaca, B2, que é fisiol6gica e sua
ausculta, é dupla (pelo atraso do fechamento da valvula pulmonar). Normalmente nédo ha
fluxo retrégrado para os ventriculos depois do fechamento das valvulas e no tracado de
pressdo das grandes artérias surge um no. E interessante observar que a partir deste no,
a pressao ventricular continua em queda enquanto a pressado arterial passar a cair
desaceleradamente devido a energia potencial acumulada nas paredes arteriais elasticas.
O volume ventricular permanece constante uma vez que as valvulas permanecem todas
fechadas. O volume que permanece dentro do ventriculo ap6és a ejecdo, chama-se
volume sistolico final, e no ventriculo esquerdo, equivale a aproximadamente 50 ml. A
diferenca entre o volume diastélico final e o volume sistdlico final é o débito sistdlico e
corresponde a aproximadamente 70 a 80 ml. Em um ventriculo normal, pelo menos 60%
do seu volume diastélico final é ejetado. O débito sistdlico, dividido pelo volume diastélico
final, equivale a fracdo de ejecdo. E interessante notar que em situacdes onde o coracio
se contrai com mais for¢a, o volume sistdlico final pode reduzir-se a 10 ou 20 ml. Em
outros casos, o volume diastolico final pode ser aumentado para até 180 ml em um
coracdo saudavel quando o normal é 120 ml. Dessas duas maneiras, o débito sistdlico

pode ser aumentado até o dobro do normal, de acordo com a necessidade.

Fase 6: Enchimento rapido:
Quando as pressfes ventriculares caem abaixo das pressfes atriais, as valvulas
atrio-ventriculares abrem-se permitindo que o sangue chegue aos ventriculos. O fluxo

inicial de enchimento ventricular é rapido, pois, além dos atrios estarem repletos de
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sangue, os ventriculos continuam relaxando, gerando succdo. Além disso, as valvulas
abertas oferecerem minima resisténcia ao fluxo. Estando as valvulas atrio-ventriculares
em perfeito funcionamento, ndo se detecta nenhum som. Quando uma terceira bulha, B3,
torna-se audivel, isto pode representar tensdo na cordoalha tendinea e no anel étrio-
ventricular, que sdo os tecidos conectivos de apoio para os folhetos valvares. A B3 é
comum em criangas, no entanto, € considerada patolégica em adultos, pois esta, na

maioria das vezes, associada a dilatacéo ventricular.

Fase 7: Enchimento lento:

N&o ha um evento claro que demarque a separagdo entre enchimento rapido e
enchimento lento. Esta fase trata-se do momento no qual o enchimento ventricular esta
préximo do fim. Pelo fato de estarem distendidos, os ventriculos tornam-se menos
complacentes e sua pressdo comeca a subir, reduzindo o gradiente de pressao atrio-
ventricular e a velocidade de enchimento. Em frequéncias cardiacas mais baixas, o tempo
disponivel para a diastole é aumentado, ja em frequéncias cardiacas mais altas, o ciclo
cardiaco todo tem seu tempo encurtado, mas, a didstole encurta muito mais que a sistole.
Existem, no entanto, mecanismos compensatérios para que este efeito adverso nao

comprometa o enchimento ventricular, principalmente durante o exercicio.

[11.1.5) Funcéo Vascular

[11.1.5.1) Circulagéo

O organismo humano precisa de um sistema circulatério, pois, toda célula viva
necessita de substratos (ex.: oxigénio, aminodcidos, glicose), e de alguma forma de
remocdo dos produtos do seu metabolismo (ex.: gas carbbnico e &cido Iatico).
Organismos unicelulares realizam estas funcbes diretamente com o0 meio em que se
encontram, no entanto, a maioria das células dos grandes organismos ndo estd em
contato com o meio externo e necessitam de um mecanismo complexo de vasos para
realizar estas funcoes.

O sistema circulatério € composto de dois componentes principais, que sdo o
coracdo e 0s vasos sanguineos, além de um terceiro componente, o sistema linfatico.
Apesar de ndo possuir sangue, este ultimo, efetua papel importante na funcéo de troca,

juntamente com 0OS vasos sanguineos.
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O coracao, conforme descrito anteriormente, pode ser considerado funcionalmente
como duas bombas; a direita que ejeta sangue para a circulacdo pulmonar e a esquerda
gque ejeta sangue para a circulacdo sistémica.

De uma forma resumida, o sangue chega ao lado direito do coracdo através da veia
cava, passa pelo atrio direito, chega ao ventriculo direito e € ejetado através da valvula
pulmonar para a circulagdo pulmonar onde realiza intercambio gasoso com 0s gases
alveolares. A partir da circulacdo pulmonar o sangue, rico em oxigénio chega ao atrio
esquerdo através das veias pulmonares, preenche em seguida o ventriculo esquerdo e é
ejetado sob alta pressdo através da valvula adrtica. A partir dai o sangue segue, via
sistema arterial, para ser distribuido por todos os 0rgdos na circulacdo sistémica,
retornando a veia cava e reiniciando o ciclo.

O sistema vascular possui uma interessante organizacéo que favorece a eficacia de
seu funcionamento. Esta organizacdo serd discutida na secgdo I11.1.5.3 destinada a

organizacao espacial do sistema circulatorio.
[11.1.5.2) Anatomia funcional da rede vascular

O sangue é bombeado continuamente pelo coracdo esquerdo para o interior da
aorta. Devido ao fato de o bombeamento cardiaco ser pulsatil e das paredes arteriais
possuirem propriedades viscoelasticas, a pressao arterial no interior da aorta oscila
aproximadamente entre 80 e 120 mmHg, na didstole e na sistole respectivamente. Esta
pressdo cai progressivamente ao longo da arvore circulatéria (Figura 3.4), chegando a
aproximadamente 0 mmHg quando o sangue atinge a veia cava.
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Figura 3.4: Presséo ao longo da arvore circulatéria (Adaptado de GUYTON, 2006).
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A pressdo considerada funcional na maioria das terminagbes venosas é de
17 mmHg, permitindo a facil difuséo de nutrientes através dos poros das paredes
capilares. No caso do coracao direito, a pressao no interior das artérias pulmonares oscila
aproximadamente entre 8 e 25 mmHg, para diastole e sistole respectivamente. Apesar
dos niveis de pressdo mais baixos na circulagdo pulmonar, o fluxo sanguineo total é o
mesmo da circulacdo sistémica. As baixas pressdes sao suficientes para as necessidades
pulmonares, que consiste em expor o sangue contido nos capilares aos gases contidos
nos alvéolos.

Os vasos possuem diferentes fungbes que estdo associadas principalmente as
caracteristicas de suas paredes. Vasos de maior calibre, como as grandes artérias
exercem a funcgéo de distribuigdo. A aorta particularmente, devido a complacéncia de suas
paredes, funciona como um amortecedor do pulso arterial além da fung&o de distribui¢céo
de sangue para os demais ramos arteriais. Nas grandes artérias, ndo ha praticamente
perda de pressdo, uma vez que elas representam pouca resisténcia ao fluxo. Ja as
pequenas artérias e arteriolas funcionam como vasos de resisténcia e, portanto,
reguladores de fluxo. Durante a passagem de sangue por esses vasos, ocorre a queda de
50 a 70% da pressao arterial. As arteriolas sé@o ricamente inervadas e capazes de se
contrair ou dilatar de acordo com as necessidades metabdlicas da regido que irrigam. A
medida que as arteriolas se tornam mais estreitas, vdo perdendo sua delgada
musculatura e tornam-se capilares. Nesse trecho da vasculatura ocorrem as trocas de
substancias com o meio. A pressdo média € de 25 a 30 mmHg. Suficiente para permitir
trocas sem que haja excesso de perda de fluidos, causando edema tissular. Apesar de
serem 0s vasos mais estreitos da circulagdo, possuem, em conjunto, a maior area de
seccao transversa, correspondente a aproximadamente 1000 vezes a area de seccdo
transversa da aorta. Em consequéncia, tém a velocidade de fluxo mais lenta, com cerca
de 0,05 cm/s, uma vez que a velocidade de fluxo se relaciona com a &rea de seccao

transversa através da Equacao 3.1 a seguir:

(3.1)
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Onde:

V = velocidade de fluxo
F = fluxo

A= area de seccdo transversa

A partir dai, pode-se concluir matematicamente que a velocidade média do fluxo na
aorta é de 50 cm/s.

Apbs a rede capilar, os vasos convergem tornando-se vénulas que ainda possuem a
funcdo de troca. Em seguida, os vasos continuam convergindo e volta a aparecer
musculatura nas vénulas que, pela capacidade de se contrair, funcionam como
reguladoras da pressao capilar. As vénulas unem-se formando as veias que Sao 0s vasos
de capacitancia do sistema circulatério, onde se encontra o maior volume de sangue,
cerca de 60 a 80% do total. Finalmente as veias drenam nas veias cavas, superior e
inferior, carregando o sangue de volta para o atrio direito.

[11.1.5.3) Organizacédo espacial do sistema circulatorio

O primeiro ponto a ser notado quanto a organizacao do sistema circulatério é que o
lado esquerdo e o lado direito do coracdo estdo em série entre si, separados pela
circulacdo sistémica e pela circulacdo pulmonar. Esta disposicdo permite que todo o
sangue que é bombeado por um lado do coragcdo chegue ao outro de forma ciclica. Para
gue isto ocorra, no entanto, existe a necessidade de que o volume bombeado pelo lado
direito do coracédo se aproxime daquele bombeado pelo lado esquerdo, para que ndo haja
0 acumulo excessivo de sangue nos sistemas circulatorios, pulmonar ou sistémico, além
de extravasamento excessivo de liquidos pelos capilares.

A segunda particularidade € que a maioria dos 6rgdos do corpo humano recebe
sangue da aorta por meio de grandes artérias, e drena através do sistema venoso na veia

cava, caracterizando uma organizacédo em paralelo da distribuicdo do fluxo (Figura 3.5).
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Figura 3.5: Distribuicdo de sangue na rede vascular e sua organizagdo espacial (Adaptado
de GUYTON, 2006).

Esta disposicao apresenta as seguintes vantagens:

1) Caso haja a alteracdo do fluxo sanguineo para algum 6rgédo, os demais ndo
serdo afetados.

2) A resisténcia total ao fluxo sanguineo € sempre menor que a menor resisténcia

apresentada no sistema, evitando sobrecarga cardiaca.

O calculo da resisténcia total de um sistema hidraulico em paralelo obedece a
Equacédo 3.2 a seguir:

1 %1
R =R
(3.2)
Ou, na Equagéo 3.3, explicitando R,:
1
Rl - i i
R=Ry R

(3.3)
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Tomando como exemplo um sistema em paralelo com trés resisténcias:
R =5; R,=10; R, =20

Tem-se:

1
R=g—1 172%
5 10 20

Observa-se que a resisténcia total do sistema (2,86) € menor que a menor

resisténcia isolada (5).
[11.1.6) Curva de presséo adrtica

Um dos objetivos deste trabalho foi reproduzir o perfil de presséo no interior de uma
aorta humana, portanto, nesta secgdo serdo feitas algumas consideracdes a respeito
deste perfil.

A ejecdo de sangue para o interior da aorta pelo ventriculo esquerdo gera uma

curva de presséo caracteristica (Figura 3.6).
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Figura 3.6: Perfil de pressao no interior de uma artéria aorta (Adaptado de AVOLIO, 2010).
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A pressao mais alta da curva € denominada pressao sistélica, j& a mais baixa é
denominada presséo diastolica. A diferenca entre as duas € denominada pulso arterial. A
medida que a onda gerada pelo pulso arterial afasta-se do coragdo ocorrem mudangas no
seu contorno devido a variacdo da complacéncia dos vasos, pela presenca de ondas
refletidas que se somam as ondas que viajam ao longo da arvore arterial além de outros
fatores que produzem resisténcia ao fluxo sanguineo.

A pressdo arterial média (PAM) é dada pela média geométrica das pressbes no
interior da artéria. No entanto, para individuos em repouso, podemos estimar a PAM pela
Equacéo 3.4 a seguir (KLABUNDE, 2005):

PAM = Pyias + /5 (Psise — Paias)
(3.4)

Sob frequéncias cardiacas mais altas, a PAM se aproxima da média aritmética de
pressédo sistblica e pressao diastélica, uma vez que o formato da curva torna-se mais
estreito. E interessante observar que caso haja variagdo na complacéncia aortica sem
alteracd@o na resisténcia e no débito sistolico, ndo havera alteragdo da PAM, mas somente
na amplitude do pulso arterial.

A curva de pressédo na aorta é determinada basicamente pelo débito sistélico e pela
complacéncia da parede aortica. Complacéncia é definida como a relacéo entre volume e

pressédo conforme a Equacéo 3.5 a seguir:

C= Av/Ap

(3.5)
Onde:
C = Complacéncia
Av= Variagéo do volume

Ap = Variacdo da pressao

A complacéncia dos vasos ndo possui um valor fixo, pois suas propriedades

mecanicas nao se comportam de forma linear, ou seja, para um determinado grau de
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estiramento da parede de um vaso, ele apresenta uma complacéncia diferente daquela
encontrada em outro grau de estiramento.

A complacéncia de um vaso é dada em grande parte pela quantidade de elastina,
colageno e musculo presente e pelo arranjo destes componentes no tecido. A elastina
oferece pouca resisténcia ao estiramento, ao contrario do colageno. A aorta possuli
grande quantidade de elastina, pouco coldgeno e uma delgada faixa muscular, sendo,
portanto, um vaso de grande complacéncia capaz de amortecer 0 pulso de pressao
proveniente do ventriculo esquerdo (Figura 3.7). Enquanto 0 sangue € ejetado para o

interior da aorta, suas paredes se expandem “armazenando” pressao.

Frentes de onda

I |
/|

Figura 3.7: Amortecimento do pulso de pressao sistdlica pelas paredes complacentes da
aorta (Adaptado de GUYTON, 2006).

Se as paredes arteriais fossem rigidas, todo o volume ejetado na sistole teria que
viajar pelos vasos periféricos instantaneamente e somente enquanto durasse esta fase.
Durante a diastole ndo haveria fluxo. A presenca de complacéncia associada a resisténcia
oferecida pelas arteriolas, e as ramificacées que aumentam a area de seccao transversa
dos vasos, amortece as pulsacfes de maneira que nos capilares o fluxo sanguineo é
basicamente continuo e pouco pulséatil. Normalmente s6é se observam pulsa¢bes nos

vasos capilares quando as arteriolas encontram-se muito dilatadas, oferecendo pouca

resisténcia ao fluxo sanguineo.
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[11.1.7) Hemodinamica

Apesar da complexidade que permeia 0s processos da circulagdo existem trés
principios basicos que a regem:

1) A taxa de fluxo sanguineo destinada a determinado 6rgdo ou tecido é controlada
de acordo com a sua necessidade:

Quando um tecido apresenta-se sob atividade acima dos niveis de repouso existe a
necessidade de maior aporte de nutrientes e oxigénio. Por vezes esta necessidade pode
ser de 20 a 30 vezes maior que a necessidade no repouso. No entanto, o coragdo nao é
capaz de aumentar o débito cardiaco (que é igual ao débito sistdlico multiplicado pela
frequéncia cardiaca) em mais de quatro a sete vezes. Também nao € interessante que as
necessidades de um tecido particular afetem o aporte de sangue para todos os tecidos do
organismo. Portanto, os microvasos de cada tecido monitoram suas necessidades e

dilatam-se ou contraem-se para controlar o fluxo sanguineo daquele local.

2) O débito cardiaco é regulado principalmente pela soma das necessidades locais
dos tecidos:

Todo o sangue que flui pelos tecidos retorna ao coracdo por meio das veias. O
influxo que chega ao coracdo é bombeado novamente para as artérias imediatamente. Ou
seja, quanto maior o volume de sangue circulante pelos tecidos (0 que é regulado pelas
necessidades locais), maior o influxo para o coracdo e, portanto, maior o volume ejetado
para as artérias. Entretanto, o coracdo necessita de impulsos nervosos especiais para ser

capaz de bombear a quantidade de sangue requerida pelo organismo.

3) Em geral, a presséo arterial é controlada independentemente do controle de fluxo
sanguineo local ou do controle do débito cardiaco:

O sistema circulatorio disp6e de um sistema extenso de controle da presséao arterial.

Se por alguma razdo, a pressdo arterial média cair abaixo do seu nivel normal de

aproximadamente 100 mmHg, em alguns segundos, uma série de alteracfes regidas por

reflexos nervosos, promove alteragdes circulatérias para que a pressao retorne para 0s

niveis normais. Essencialmente ocorre aumento da forca de bombeamento, aumento da

frequéncia cardiaca, contragdo dos reservatorios venosos direcionando mais sangue para
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0 coragdo e contracdo das arteriolas ao longo do corpo, promovendo maior acumulo de

sangue nas grandes artérias e consequente aumento da presséo arterial.

[11.1.7.1) Regulacdao local do fluxo sanguineo

Conforme dito anteriormente, ndo € interessante para 0 organismo adotar
mecanismos que aumentem o fluxo de todos os 6rgdos para suprir as necessidades
metabodlicas de um 6érgdo em particular. Portanto cada regido do organismo possui
mecanismos regulatdrios para seu aporte sanguineo.

De forma aguda, o controle do fluxo sanguineo local é comandado principalmente
pela baixa de nutrientes e oxigénio. Quando ha diminuicdo da disponibilidade de oxigénio
e nutrientes, os esfincteres pré-capilares e as paredes das arteriolas tém sua contracao
prejudicada. Relaxados, permitem maior influxo de sangue para o tecido em questao.
Mecanismo semelhante ocorre quando ha aumento do metabolismo local. Residuos do
metabolismo que possuem propriedades vasodilatadoras como gas carbdnico e
adenosina (proveniente da quebra da molécula de ATP) se difundem através do tecido,
atingindo os esfincteres pré-capilares e as paredes das arteriolas favorecendo sua
dilatacéo.

Estes mecanismos descritos até entdo sdo conhecidos como mecanismos
metabdlicos e dois exemplos classicos sdo a hiperemia reativa e a ativa. A primeira
decorre do bloqueio mecanico do influxo sanguineo para determinada regido. A auséncia
de oxigenacao além do acumulo de metabdlitos promove intensa vasodilata¢édo local, no
entanto, ndo ha influxo devido ao bloqueio mecéanico. Removido o bloqueio,
imediatamente ocorre grande fluxo de sangue para a regido. Pode-se experimentar o
mecanismo blogueando-se as artérias que irrigam a méo por alguns segundos e observar
sua vermelhiddo apés a liberacdo do bloqueio. J& a hiperemia ativa € o resultado do
aumento da atividade metabolica de certa regido. O consumo réapido dos nutrientes e
oxigénio desencadeia vasodilatacdo e consequente aumento do fluxo sanguineo para a
regido. Pode-se observar, em pessoas de pele mais clara, o rubor na face durante a
realizacdo de exercicios fisicos vigorosos. A pele, nestas ocasifes encontra-se sobre
intensa atividade, pois é responsavel pelo resfriamento do corpo como um todo.

Outro mecanismo de controle agudo do fluxo sanguineo € o mecanismo miogénico.
Quando ocorre aumento da pressdo arterial, as paredes arteriais imediatamente se

expandem, mas, através do mecanismo de despolarizacdo muscular induzida pelo reflexo
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de estiramento, ocorre contracdo. Este mecanismo é importante na prevencao de leses
por estiramento excessivo das paredes dos vasos. Existem outros mecanismos de
regulacéo aguda e local do fluxo sanguineo, como o de secregéo de 6xido nitrico devido
ao stress de cisalhamento nas paredes dos vasos, além dos mecanismos especificos de
regulacdo da circulacéo cerebral, renal e etc., mas, sua abordagem foge do escopo desta
dissertacéo.

Até entdo, foram abordados os mecanismos de controle de fluxo local de curto
prazo. A eficacia desses mecanismos € indiscutivel, mas, nem sempre eles sdo capazes
de ajustar precisamente o fluxo sanguineo as necessidades metabdlicas locais. Na
maioria das vezes consegue-se um ajuste de aproximadamente trés quartos da
necessidade. Em algumas situagfes as necessidades metabdlicas de um tecido podem
se tornar elevadas ou diminuidas cronicamente e os mecanismos de regulagéo local de
curto prazo tornam-se insuficientes. Neste caso, ocorrem principalmente, alteragbes na
vascularizagédo dos tecidos. Uma reconstrucao fisica da rede vascular € ajustada para as
novas necessidades do tecido em questdo. Dentre os exemplos de reconstrucdo da rede
vascular podemos citar o desenvolvimento de circulacéo colateral, que ocorre nos casos
em que a circulacdo de uma regido é bloqueada. Um novo canal vascular se desenvolve

formando um bypass alternativo para a circulagéo.

[11.1.7.2) Regulacédo sistémica de presséo e do fluxo sanguineo

Além dos mecanismos de controle local do fluxo sanguineo existem mecanismos de
controle sistémico. E importante ressaltar que a categorizacdo do tipo de regulacio possui
apenas fins didaticos, uma vez que todos 0s mecanismos na maioria das vezes agem em
conjunto.

Uma das formas de controle sistémico do fluxo sanguineo é dada através de
hormonios. Estes sdo secretados por glandulas especializadas e viajam pela corrente
sanguinea para todo o corpo. Existem também horménios secretados apenas em regides
especificas participando do controle local do fluxo sanguineo. Os horménios podem ter
propriedades vasodilatadoras e vasoconstritoras. Dentre os vasodilatadores pode-se citar
a bradicinina e a histamina. Dentre os vasoconstritores pode-se citar a noradrenalina, a
angiotensina Il e a vasopressina ou horménio antidiurético. Outra forma de controle de

pressdo é através do sistema nervoso autbnomo, onde o equilibrio simpético e

parassimpético € modulado através dos estimulos recebidos por terminacdes nervosas
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espalhadas pelo corpo em forma de baroceptores, nociceptores, quimioceptores,
proprioceptores e etc.

[11.2) Registro de presséo arterial
A pratica de se examinar o pulso arterial existe desde 1600 AC (NELSON, 2010),

porém o registro do perfil da onda de presséo s6 se tornou possivel com a invencdo do
esfigmaografo por Etienne Jules Marey em 1860 (AVOLIO, 2010) (Figura 3.8).

Figura 3.8: Esfigmégrafo (NELSON, 2010).

O advento dos métodos de medicdo de pressdo arterial através de oclusdo por
manguitos (esfigmomandmetros) se deu no final do século XIX, com 0s experimentos de
Riva-Rocci (1896). A partir de entdo esta modalidade de medicdo de pressédo arterial
tornou-se a mais corriqueira clinicamente e os métodos esfigmogréaficos foram deixados
de lado. Em 1905 Korotkoff, acrescentou ao método esfigmomanomeétrico de Riva-Rocci
(1896) a ausculta. Este método de avaliacdo de presséo arterial € o mais utilizado até
hoje.

Apesar do baixo custo e da praticidade e rapidez com que se pode operar um
esfigmomandmetro, este método ignora todo o perfil da onda de pressao que ocorre entre
sistole e diastole, havendo apenas o registro pontual de pressdo sistdlica e presséo
diastdlica.

Em 1963, Pressman e Newgard redescobriram a esfigmografia através da técnica
de tonometria que é a base para a gama de transdutores amplamente utilizados
atualmente na deteccéo do pulso arterial periférico.

A curva de pressdo nha aorta sO pode ser registrada diretamente por
procedimentos invasivos, nos quais um cateter € posicionado no interior de seu limen.

De forma indireta, ndo invasiva, atualmente utiliza-se a tonometria da artéria radial

associada a funcBes de transferéncia. Este Ultimo método é descrito como acurado e
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reprodutivel mesmo quando realizado por novatos. Um tondmetro consiste em um sensor

de presséo do tipo strain gauge que é posicionado sobre a topografia da artéria radial

pressionando-a levemente de forma a aplaina-la. A presséo arterial radial periférica é

transmitida ao sensor e armazenada em formato digital. Através de fungcbes mateméticas

utilizando a transformada rapida de Fourrier (FFT), criou-se um algoritmo, aprovado pela

Food and Drug Administration (FDA), que permite a estimativa da presséo central
(pressao na aorta) (NELSON, 2010).

[11.2.1) Andlise da curva de pressao na aorta

O formato da onda de pressdo que se propaga pela arvore arterial varia ao longo de

seu trajeto. No trecho da aorta, apresenta-se da seguinte forma (Figura 3.9):
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Figura 3.9: Perfil de press@o no interior da aorta. Obtido a partir de uma fun¢do de
transferéncia adrtico-radial de tonometria de artéria radial de um homem de 50 anos

(AVOLIO, 2010).
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O perfil da onda de pressdo se caracteriza basicamente pela soma de ondas
transmitidas e refletidas (Figura 3.10) e depende dos seguintes fatores:

1) Amplitude e duragéo da ejecédo ventricular.

2) Amplitude do pulso refletido.

3) Velocidade do pulso refletido.

Por sua vez, estes trés parametros sao influenciados por diversos outros, tais quais:

1) Enrijecimento das artérias: Promove maior velocidade de propagacdo do pulso

tanto transmitido quanto refletido;

2) Frequéncia cardiaca: Quanto mais baixa, maior a duragéo da ejecdo ventricular;

3) Resisténcia vascular sistémica: Quanto mais baixa, menor a amplitude do pulso

refletido;

4) Estatura do individuo: Quanto mais baixa, mais rapido o retorno da onda refletida,

pela proximidade entre regido de propagacéo e reflexdo;

O momento do ciclo cardiaco em que a onda refletida se soma a onda transmitida
possui grande importancia na funcdo cardiaca. Caso a onda refletida retorne durante a
sistole, sua somacédo com o pulso transmitido resulta em aumento da pressao sistélica e
diminuicdo da pressao diastdlica. Tais eventos podem resultar respectivamente em
hipertrofia do ventriculo esquerdo por aumento da pdés-carga, e isquemia miocardica

devido a baixa presséo diastdlica.
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Figura 3.10: Exemplo de somacé&o de onda transmitida e refletida com interferéncia gerando
aumento da presséo sistdlica e diminuicdo da presséo diastélica (NELSON, 2010).

E possivel pontuar eventos e caracteristicas, analisando o perfil da onda de presséo
aortica. Os dois principais sdo a pressao sistdlica e a pressdo diastélica, que
correspondem respectivamente ao ponto mais alto e mais baixo da curva. A diferenca
entre os dois € 0 pulso de pressdo. O momento em que a pressao comeca a subir
corresponde ao inicio da sistole. A primeira inflexao observada corresponde ao momento
em que a onda refletida se soma a onda transmitida gerando um aumento na pressdo
sistolica. A relacdo entre aumento de pressao e pulso de pressédo é chamada de indice de
aumento e é expresso em termos percentuais. O tempo de ejecdo é dado pelo inicio da
sistole até o no dicrético (momento em que a Vvalvula aodrtica se fecha) e o tempo de

reflexdo € dado pelo inicio da sistole até o inicio do aumento de pressao.
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[11.3) Mecéanica dos Fluidos

[11.3.1) Viscosidade

O movimento dos fluidos se da através do deslizamento de suas particulas, umas
sobre as outras, na direcdo em que uma forca é aplicada. A resisténcia ao deslizamento
relativo entre as particulas € denominada viscosidade. A viscosidade é um dos fatores

determinantes do tipo de escoamento de um fluido.

[11.3.2) Regime de escoamento interno

Escoamentos internos sdo aqueles que ocorrem no interior de tubula¢des e podem
ser laminares ou turbulentos (Figura 3.11).

O fluxo laminar é aquele onde o fluido escoa em laminae, ou camadas. A seccao
transversal de um tubo onde ocorre este tipo de escoamento apresenta um perfil
parabdlico. A velocidade € maxima no centro e se reduz progressivamente em dire¢do as
paredes do tubo.

O fluxo turbulento ndo apresenta um padrdo definido de escoamento. Nele as

particulas se misturam de forma nao linear.

Laminar Turbulento
O S
s -~ B

Figura 3.11: Regimes de escoamento.
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O regime de escoamento de um liquido no interior de um tubo pode ser determinado
pelo nimero de Reynolds (Equacao 3.6) (FOX, 1998):

DC
Re = P2~
U

(3.6)

Onde:

o = Densidade do fluido
D = Diametro interno do tubo
C = Velocidade média de fluxo do fluido

U = Viscosidade dinamica do fluido

Trata-se de uma grandeza adimensional onde fluxos laminares ocorrem para
valores até 2000, fluxos turbulentos ocorrem para valores a partir de 3000 e valores entre
2000 e 3000, sao considerados transicionais, podendo apresentar regime de escoamento
laminar ou turbulento.

[11.3.3) Principio de Bernoulli

Este principio expressa que um fluido ideal que circula por um tubo fechado mantém
sua energia constante ao longo do seu percurso. A energia do fluido é dada pela soma da
energia cinética devida a velocidade e energia potencial devida a pressao e altura do
fluido (Equacéo 3.7).

V2p
- + P + pgh = Constante

(3.7)

Onde:

V= Velocidade do fluido
p = Densidade do fluido

P= Pressao do fluido
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g£= Aceleragao da gravidade

h = Altura do liquido

A Figura 3.12 ilustra o principio.

2 2
Figura 3.12: Principio de Bernoulli: V;—p + Py +pghy = % + P, + pgh,; .

[11.4) Viscoelasticidade

A teoria da elasticidade aborda as relacdes entre as forcas aplicadas sobre um
corpo e sua consequente deformacdo (SMITH, 1937). A for¢a por unidade de é&rea é
chamada stress e a deformagdo em relagdo a sua forma original € chamada strain
(McDONALD, 1974).

A habilidade de resistir a um stress € uma propriedade que distingue um solido de
um liquido. Todavia, um grande nimero de substancias exibe propriedades tanto elasticas
de um sodlido quanto viscosas de um liquido. Estas substéncias sdo chamadas
viscoelésticas (McDONALD, 1974) e as paredes arteriais fazem parte desta grande classe
de elementos (BERGEL, 1960; BIA et al., 2005).
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[11.4.1) Modelo de Maxwell

McDONALD (1974) representa modelos de viscoelasticidade através da associagao
de molas e amortecedores. O modelo de Maxwell consiste na associacdo em série de
uma mola X e um amortecedor A. O comportamento da tenséo ao longo do tempo ao se
submeter o sistema a um estiramento mantido é representado na Figura 3.13 a seguir.

A
3
A
X %
3
(A)

(B) = -
tempo

Tenséo

Figura 3.13: (A) Modelo Mola-Amortecedor de Maxwell contendo uma mola X posicionada
em série com o amortecedor A (conectados a uma superficie fixa). (B): Curva da tensdo em
funcdo do tempo, deste modelo quando submetido a um estiramento mantido na mola X.
(McDONALD, 1974).

Em um primeiro instante (1), o sistema reage a tensdo aplicada na extremidade de
X de forma puramente elastica. Nos instantes seguintes o amortecedor A comeca a ceder

permitindo a retracdo de X, até o momento em que ndo ha mais tensédo na mola X (3).
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[11.4.2) Modelo de Voigt-Maxwell

Ainda utilizando associacbes de molas e amortecedores, McDONALD (1974)
descreveu o modelo de Modelo de Voigt-Maxwell que consiste na associagéo em paralelo
entre uma mola Y e um amortecedor A, e o conjunto associado em série com uma mola
X. O comportamento da tensdo ao longo do tempo ao se submeter o sistema a um

estiramento mantido é representado na Figura 3.14 a seguir.

Tenséo
)

-
(A) (8) —

Figura 3.14: (A) Modelo Mola-Amortecedor de Voigt-Maxwell contendo uma mola Y
posicionada em paralelo com o amortecedor A (conectados a uma superficie fixa) e ambos
em série com a mola X. (B): Curva da tensdo em fun¢cdo do tempo do modelo quando
submetido a um estiramento mantido. Os instantes 1, 2 e 3 representam a resposta do
sistema ao longo do tempo (McDONALD, 1974).

Em um primeiro instante (1), o sistema reage a tensdo aplicada na extremidade de
X de forma puramente elastica. Nos instantes seguintes o amortecedor A comeca a ceder
permitindo a retracdo de X e o estiramento de Y (2), até que haja equilibrio entre as
tensGes em X e Y (3). Este modelo é considerado por McDONALD (1974) como o modelo

mais simples para representacao de viscoelasticidade de tecidos materiais vivos.
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[11.4.3) Modelo de Martins

MARTINS et al. (2009) desenvolveram um analogo hidraulico dos modelos de
Maxwell e Voigt-Maxwell descritos por McDONALD (1974), utilizando uma seringa dividida
em dois compartimentos preenchidos parcialmente por agua e interligados por um giglé
(Figura 3.15).

Unidade viscoelastica

Seringa injetora <

Figura 3.15: Diagrama esquematico do funcionamento da unidade viscoelastica (MARTINS
et al., 2009).

Ao injetar um volume constante de 4gua para o sistema através de uma seringa
injetora, e mantendo o émbolo desta seringa pressionado, o volume de ar do primeiro
compartimento (B1) é comprimido e o sistema se comporta inicialmente de forma
puramente elastica, ou seja, B1 funciona como a mola X do modelo de Voigt-Maxwell.
Nos instantes seguintes, o volume de agua injetado se redistribui entre o primeiro e o
segundo compartimento, mas a vazao é controlada pela resisténcia oferecida a passagem
do liquido no estreito giglé contido entre os compartimentos, ou seja, B2 funciona como a
mola Y e o giglé como o amortecedor A do modelo de Voigt-Maxwell. O sistema entra em
equilibrio quando a pressdo em B2 se iguala a pressdo em B1l. Para que o sistema se
comporte de forma equivalente ao modelo de Maxwell basta que o compartimento B2,

seja aberto para 0 meio ambiente.
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[11.5) Lei de Boyle

A Lei de Boyle pode ser obtida a partir da lei dos gases ideais (Equacéo 3.8):

PV = nRT
(3.8)

Onde:

P=Presséo do gas

V= Volume ocupado pelo gas

n=numero de moles

R = Constante universal dos gases perfeitos

T= Temperatura do gas

Em uma transformacéao isotérmica envolvendo um gas ideal, o produto do volume e
da pressado gasosa é constante. Isto pode ser inferido ja que se pode eliminar o fator nRT

gue é constante. Sendo assim obtém-se a Lei de Boyle (Equagéo 3.9):

PO . VO = P1 . Vl
(3.9)
Onde:

P, = Presséo inicial
V, = Volume inicial
P; = Presséo ao fim da transformacgé&o

V; = Volume ao fim da transformacéo
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CAPITULO IV

MATERIAIS E METODOS

Nesta seccdo serd apresentado o circuito hidraulico mimetizador de ejecdo do

ventriculo esquerdo e de pressdo no interior da aorta confeccionado. Em seguida cada

componente do circuito serd descrito com riqueza de detalhes. Por dltimo seréo

abordadas a montagem do circuito, a calibracdo do sensor de pressdo e a metodologia

utilizada para geracao e coleta de sinais.

Para confec¢do do circuito e realizacdo dos experimentos, foram utilizados os

seguintes materiais:

1)

2)

3)

4)

5)
6)
7)
8)
9)
10)
11)

1 (uma) bomba por pistdo cuja ejecdo mimetiza a do ventriculo esquerdo,
projetada no Laboratério de Ultrassom do Programa de Engenharia Biomédica
da COPPE/UFRJ e confeccionada no Centro de Ciéncias Mateméticas e da
Natureza (CCMN/UFRJ).

1 (um) par de valvulas unidirecionais projetadas e confeccionadas no
Laboratério de Ultrassom do Programa de Engenharia Biomédica da
COPPE/UFRJ.

1 (uma) protese valvar aédrtica de pericardio bovino desenvolvida pela Divisdo
de Bioengenharia - InCor - HC - FMUSP.

1 (um) circuito hidraulico capaz de reproduzir as propriedades viscoelasticas,
resistivas e capacitivas da rede vascular humana, projetado e confeccionado
no Laboratério de Ultrassom do Programa de Engenharia Biomédica da
COPPE/UFRJ.

1 (uma) fonte de alimentacédo (ICEL PS-4100).

1 (um) motor de passo (Akiyama AK57H/3-18).

1 (um) driver de motor de passo (Akiyama AKDMP5-3.5A).

1 (uma) placa I/O (National Instruments PCI-6221).

1 (um) sistema de medicéo eletronica para PC’s (Spider 8-HBM).

1 (um) PC comercial.

1 (um) sensor de pressdo para monitorizacdo invasiva de pressao arterial
(Hewlett Packard 1290 A Transducer).
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12) 1 (uma) coluna d’agua de 240 cm graduada de 10 em 10 cm.

IV.1) Montagem do Circuito Hidraulico

A Figura 4.1 a seguir ilustra a montagem do circuito e as diversas partes que o

compdem.

Unidade
Viscoelastica

Resisténcia
(Registro R3)

Recipiente
Despressurizado

Sensor de presséo

Ejecao Admissao

Figura 4.1: Diagrama esqueméatico da montagem do circuito hidraulico.
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A principal estrutura do circuito é a bomba, uma vez que € através dela que o liquido
€ propelido pelo circuito. A bomba possui duas portas: a de admissédo e a de ejecao,
ambas equipadas com valvulas unidirecionais. Na porta de admissédo a véalvula permite
fluxo para o interior da bomba representando a valvula mitral ou valvula atrio-ventricular
esquerda. O interior da bomba representa a camara ventricular esquerda. A incursdo do
seu pistdo em um sentido gera pressao negativa e preenche a camara com liquido
proveniente do reservatério despressurizado. A incursdo no sentido oposto propele o
liguido através da porta de ejecdo, onde esta instalada a outra valvula unidirecional,
permitindo fluxo apenas para o exterior da bomba. Esta valvula reproduz o funcionamento
da valvula adrtica. Percebe-se que as vélvulas funcionam de forma alternada e, portanto,
permitem o fluxo em apenas um sentido. Quando a bomba estd em sua fase de
enchimento, a valvula de admissé@o estd aberta e a de ejecdo fechada, j4 na fase de
ejecdo ocorre o inverso. As valvulas seguem o padrdo de funcionamento das valvulas
cardiacas, permanecendo abertas ou fechadas passivamente, de acordo com o gradiente
de pressao, sem que haja mecanismos ativos para o seu funcionamento.

Imediatamente apo6s a valvula de ejecédo, o circuito € acoplado através de um tubo
de PVC flexivel, um conector em T e um registro (R1), a unidade viscoelastica
(Figura 4.2).

<+— Registro (R1)

' ) <+—— Conector T

Figura 4.2: Destaque do acoplamento entre a unidade viscoelastica e o restante do circuito
hidraulico.
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Nesta, durante a fase de ejecdo, ocorre o amortecimento e armazenamento da
presséo, conforme descrito na secc¢éo 1V.4.3 destinada ao principio de funcionamento da
unidade viscoelastica. Durante a fase de re-enchimento, a pressdo armazenada nas
bolhas, juntamente com o fechamento da vélvula de ejecdo, mantém o bombeamento,
pois garantem queda lenta da pressdo, como no interior da artéria aorta, e ndo brusca,
como ocorre no interior do ventriculo esquerdo (Figura 4.3).

Sistole Diastole
A A
( Y o
; Fechamento
' da V. Adrtica Presséo

120 =1 Abertura da

S V. Adrtica na Aorta
T
€ g0~
~— : Pressédo no VE
18 :
0 '
@ 40 = '
o E
0 = ! .
| I [
0 0.4 0.8
Tempo (s)

Figura 4.3: Perfil de presséo no interior da aorta (linha preta) e do ventriculo esquerdo (linha
vermelha) (Adaptado de KLABUNDE, 2005).

O registro (R1) encontrado nesta conexao funciona como um regulador da taxa de
amortecimento que é fornecida para o circuito.

O outro ramo da conexd@o T segue para o reservatorio despressurizado e antes de
chegar a ele, passa por mais um registro (R3) (Figura 4.2). Este realiza a funcéo efetiva
do somatério das resisténcias oferecido principalmente pelas arteriolas e esfincteres pré-
capilares do sistema vascular.

O trecho contido entre a valvula de ejecdo e o registro (R3) que antecede o
reservatorio despressurizado, incluindo a unidade viscoelastica, é chamado de trecho
pressurizado do circuito. Este trecho é o de maior importancia do circuito, pois representa
a aorta humana. E nele que se encontra o sensor de pressdo (Figura 4.2) e é também, a

partir deste trecho, que emergirdo os ductos para ensaios com TTFM.
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O trecho contido entre o registro (R3) que antecede o reservatério despressurizado
até a valvula de admissdo da bomba, € chamado de trecho despressurizado e contém
basicamente o reservatorio que realiza a funcdo capacitiva do trecho venoso da rede
vascular. Este reabastece a bomba quando ela se encontra na fase de re-enchimento,
completando o circuito hidraulico fechado.

A seguir serdo descritas as diversas partes do circuito e suas fun¢gées com maior

riqgueza de detalhes.

IV.2) Bomba

A Figura 4.4 a seguir ilustra a bomba confeccionada.

Figura 4.4: Diagrama esquematico da bomba (vista diagonal superior).

IV.2.1) Funcéo

Reproduzir o padrdo desacelerado de ejecdo cardiaca, conforme a Figura 4.5 a

seqguir:
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Didstole

Sistole

— 120 —

Volume no interior
do VE (ml
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o 0.4 0.8
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Figura 4.5: Padrédo de ejecdo desacelerado do ventriculo esquerdo durante a sistole (trecho
em vermelho).

IV.2.2) Confecgéo

Para a confec¢cdo da bomba e toda a estrutura que a sustenta, foram utilizados:

1) 1 (um) tubo de aluminio de 44,5 mm de didmetro interno, 3 mm de parede e
115 mm de altura (Figura 4.6 - 1).

2) 2 (dois) tubos de aluminio com 25 mm de didametro interno e 3 mm de parede
(Figura 4.6 -2 e 3).

3) 2 (dois) rolamentos (SKF - Brasil) (Figura 4.6 - 4).

4)  Placas de aluminio de 3 mm de espessura (Figura 4.6 - 5).

5) 1 (um) tarugo de Nylon de 50 mm de diametro (Figura 4.6 - 6).

6) 1 (um)tarugo de Teflon de 44,5 mm de didmetro (Figura 4.6 - 7).

7) 1 (uma) haste de aco inoxidavel de 4 mm de espessura e 120 mm de
comprimento (Figura 4.6 - 8).

8) 1 (uma) peca de aco inoxidavel em T que se acopla ao eixo do motor de
passo descrevendo um raio de 25 mm (elemento motor) (Figura 4.6 - 9).

9) 1 (um) motor de passo (Akiyama AK57H/3-18) (Figura 4.6 - 10).

10) 2 (duas) valvulas unidirecionais (Figura 4.6 - 11 e 12).

11) Parafusos, arruelas e porcas para montagem e fixacao.

12) Orrings, fita de PVC veda-juntas e resina epoxy para vedacgao (Figura 4.6 -13).

O tubo de aluminio de 44,5 mm foi utilizado como a camara principal da bomba

(Figura 4.6 - 1), exercendo a funcéo da camara ventricular esquerda. Em suas laterais
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foram realizados dois orificios onde foram inseridos, de forma simétrica, os tubos de
aluminio de 25 mm. Estes tubos funcionam como portas de admissao (Figura 4.6 - 2) e
ejecdo (Figura 4.6 - 3) da bomba e neles estdo acopladas as valvulas unidirecionais
(Figura 4.6 - 11 e 12), que seréo descritas na sec¢ao IV.3. No interior da camara principal,
esta posicionada a haste de aco inoxidavel (Figura 4.6 - 8). Em uma extremidade da haste
esta fixado o tarugo de Teflon (Figura 4.6 - 7), que funciona como o pistdo da bomba, e na
outra extremidade estd acoplada a peca de aco inoxidavel em T que funciona como
elemento motor (Figura 4.6 - 9). Esta, por sua vez, estd acoplada ao eixo do motor de
passo (Figura 4.6 - 10). Nas faces externas das portas de admissdo e ejecdo estdo
acoplados os rolamentos (Figura 4.6 - 4), que permitem a movimentacdo da bomba em
torno do seu eixo de giro. Por sua vez, os rolamentos estdo acoplados a uma estrutura
confeccionada em placas de aluminio (Figura 4.6 - 5) que funciona como base de
sustentagdo para todo o conjunto. As regifes onde havia risco de vazamento de liquidos
foram vedadas, com fitas veda-rosca, o’rings (Figura 4.6 - 13), ou coladas com resina

epoxy.

Figura 4.6: Diagrama esquematico da bomba (diagrama explodido): 1) camara principal, 2)
porta de admisséo, 3) porta de ejecdo, 4) rolamentos, 5) base de sustentacéo, 6) tarugo de
Nylon, 7) tarugo de Teflon, 8) haste de aco inoxidavel, 9) elemento motor em T, 10) motor de
passo, 11) valvula de admisséo, 12) vélvula de eje¢do, 13) o’ring.
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IV.2.3) Principio de funcionamento

Para se conseguir o padrdo de ejecdo desacelerado do ventriculo esquerdo com
esta bomba por pistdo, foi necessaria sua montagem segundo a geometria
esquematizada na Figura 4.7 a seguir:

Figura 4.7: Diagrama esquematico da bomba (corte sagital) e suas dimensdes-chave.

A distancia c da Figura 4.7 varia de acordo com o angulo o durante o funcionamento

da bomba, segundo a Equacgéo 4.1 a seguir:

¢ = R? 4+ D? — 2DRcosa
4.2)

Onde:

a = Angulo entre o elemento motor e a horizontal
¢ = Distancia entre a extremidade da haste e o eixo de giro da bomba
R = Raio de giro do elemento motor

D = Distancia entre o eixo de giro do elemento motor e o eixo de giro da bomba
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O volume de liquido ejetado pela bomba é dado pela Equacao 4.2 a seguir:

2
Aw=nF /4 (€oo — C180°)
(4.2)
Onde:

F = Didmetro interno do cilindro
As dimensbes foram ajustadas através de um programa implementado em Matlab

7.1 (Mathworks Inc.) de forma a se obter padréo de ejecéo e volume ejetado semelhantes
aos de uma sistole humana. Foram elas:

R=25cm
D=7cm
F=4,45cm

A partir destas dimensdes obteve-se a seguinte curva de ejecdo para uma haste do
pistdo com o comprimento de 12 cm (Figura 4.8):

—_
—
N

[{s]
o

Volume no interior
da bomba (ml)
& o

0 1 2 3 4 5 6
Angulo o (rad)

Figura 4.8: Padréo de ejecdo da bomba obtido a partir das dimensdes descritas.

IV.3) Valvulas unidirecionais de Plastisol (PVCP)

O Plastisol € o produto da disperséo de resina vinilica em liquidos orgéanicos e pode

ser formulado para se obter caracteristicas atoxicas resistentes a agua, a 6leo, fungos e a
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agressdes por produtos quimicos. Estas resinas quando aquecidas vulcanizam dando

origem a uma borracha maleavel. A Figura 4.9 a seguir ilustra uma vélvula de Plastisol

confeccionada no LUS.

(A)

Figura 4.9: (A) Diagrama esquematico e (B) fotografia da valvula unidirecional de Plastisol.

IV.3.1) Fungéo

Reproduzir a fungao especifica das vélvulas mitral e adrtica nas portas de admisséo

e ejecdao, respectivamente. Asseguram o fluxo unidirecional de liquidos no circuito.

IV.3.2) Confeccgéo

Para confecgéo das valvulas foram utilizados:

1)
2)
3)
4)
5)

1 (uma) féorma de aluminio

Gaze (trama de algodéo)

Plastisol

Estrutura de PVC em forma de cruz

Parafusos

Foi confeccionada uma forma de aluminio circular de 34 mm de diametro e 2 mm de

profundidade. Nesta férma colocada uma trama de algodéao (gaze), foi vertido Plastisol em

fase liquida. Colocando-se o conjunto em uma estufa a 150°C, o Plastisol vulcaniza. A

trama de algoddo confere maior resisténcia a tracdo ao disco de Plastisol vulcanizado.

Este disco € entdo fixado ao centro da estrutura de PVC através de um pequeno parafuso

para, em seguida, serem acopladas as portas de admissdo e ejecdo da bomba. Vale

lembrar que este modelo de valvula utilizado n&o reproduz de forma fiel o0 mecanismo de
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abertura e fechamento das valvulas cardiacas. Obviamente existem repercussdes no
perfil de fluxo decorrentes deste modelo alternativo de valvula, principalmente no
segmento imediatamente apds seu posicionamento. Nesta dissertacdo ndo foram
estudadas estas repercussdes. Houve apenas a preocupacdo de se criar um mecanismo
gue permitisse fluxo unidirecional. Uma véalvula mitral, por exemplo, possui dois folhetos
gue se abrem do centro para as laterais e uma valvula adrtica possui trés folhetos que se
abrem da mesma forma, oferecendo pouca resisténcia ao fluxo, principalmente no centro
do 6stio. Neste modelo de valvula confeccionado, existe apenas um folheto que se abre
das laterais para o centro, oferecendo resisténcia adicional ao fluxo, o que ndo ocorre
fisiologicamente. Além disso, a estrutura de PVC também oferece resisténcia a passagem

de fluidos.

IV.3.3) Principio de funcionamento

A estrutura anteriormente descrita permite que as valvulas abram-se em um sentido
e fechem-se no outro, passivamente, de acordo com o gradiente de pressao através de
seus folhetos.
IV.4) Protese valvar de pericérdio bovino

Na continuacdo do trabalho foi conseguida uma doacédo de duas proéteses valvares

aorticas, no entanto optou-se por utilizar apenas uma delas, na porta de ejecao da bomba
(Figura 4.10).

Figura 4.10: Prétese valvar de pericardio bovino acoplada a porta de ejecao da bomba.
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Este modelo de vélvula é utilizado em cirurgias de substituicdo de valvulas
cardiacas (valvuloplastias) e segue o padrdo de funcionamento fisiol6gico, provavelmente
oferecendo menor resisténcia ao fluxo e menor turbilhonamento do que a valvula

confeccionada em Plastisol no LUS.

IV.5) Unidade viscoelastica

A Figura 4.11 a seguir ilustra a unidade viscoelastica.

Figura 4.11: Diagrama esquematico da unidade viscoelastica.

IV.5.1) Fungéo

Confere a caracteristica viscoelastica das artérias ao circuito hidraulico de paredes
rigidas, isto é, cede parcialmente a pressdo durante a sistole (injecdo da bomba) e
durante a diastole (re-enchimento da bomba), mantém o bombeamento, pois garante

queda lenta da pressao.
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IV.5.2) Confeccao

Para confec¢do da unidade viscoelastica foram utilizados:

1) 1 (uma) proveta de 2 litros de capacidade
2) 1 (uma) proveta de 1 litro de capacidade
3) 2 (duas) rolhas

4)  Tubos de PVC de % polegada

5)  Reducdes (1/ ¥2) de PVC

6) 2 (dois) registros PVC

7) 2 (duas) conexdes tipo flange

8) 1 (uma) conexdo em joelho

9) 1 (uma)conexdaoemT

10) Parafusos

11) Orrings e fita veda-rosca para vedacao

As duas provetas foram ligadas entre si através das conexdes e tubos de PVC.
Entre elas foi colocado um registro que controla a vazdo. A unidade viscoelastica foi

acoplada ao restante do circuito através de outro registro.

IV.5.3) Principio de funcionamento

No modelo proposto neste trabalho, o sistema desenvolvido por MARTINS et al.
(2009), descrito na seccao 111.4.3, sofreu algumas alteragdes. A mais importante delas foi
o redimensionamento para adequa-lo ao volume de eje¢do da bomba.

Foram utilizadas duas provetas, vedadas por rolhas. As provetas representam Bl e
B2 e foram interligadas por um tubo de PVC de 0,5 polegadas contendo um registro (R2).
A presenca do registro é outra diferenca notavel em relagdo ao modelo original. Com ele,
€ possivel o ajuste da resisténcia & passagem de liquidos entre B1 e B2, funcionando
como um giglé ajustavel. Nota-se também, neste segmento do sistema, que a interligacao
entre os compartimentos se faz na horizontal e ndo mais na vertical, como no modelo
original. A figura 4.12 ilustra essa montagem.

A injecdo de liquido que era feita manualmente no modelo de MARTINS et al.

(2009), agora € realizada pela bomba descrita anteriormente. O impedimento do refluxo
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de liquidos para o instrumento injetor, que, no modelo original, era garantido
manualmente pela manutencdo do émbolo da seringa injetora na mesma posi¢ao do fim
da injecdo, agora é garantido pelo fechamento da valvula contida na porta de ejecdo da
bomba.

T Injecéo de liquido

Figura 4.12: Diagrama esquemaético dos elementos da unidade viscoeléastica. B1 e B2 s&o
bolhas de ar, as rolhas mantém a vedacédo do sistema, R2 controla da passagem de liquido
de Bl para B2.

No momento da inje¢cdo, o volume de liquido injetado comprime Bl e, pela
compressibilidade do ar, é propelido para B2. Este é o efeito elastico do sistema. A
resisténcia a passagem deste liquido é dada pela resisténcia ajustavel contida entre as
provetas (R2), que corresponde a caracteristica viscosa do sistema. Caso ndo haja nova
injecdo da bomba, o sistema caminha para o equilibrio pressérico entre B1 e B2. Mas
durante o funcionamento ciclico, este equilibrio ndo chega a ser atingido, pois uma nova

injecdo interrompe a queda de presséo.
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IV.5.4) Dimensionamento dos volumes das bolhas B1 e B2

Conforme descrito na secgédo IV.4.3 destinada ao funcionamento da unidade
viscoeléastica, B1 e B2 funcionam como as molas do modelo mola-amortecedor de Voigt-
Maxwell, descrito por McCDONALD (1974). Quanto maior o volume, maior a complacéncia
do sistema.

Os volumes de B1 e B2 podem ser dimensionados de duas formas. A primeira delas
€ posicionando as rolhas das provetas na altura desejada. A segunda € preenchendo as
provetas de liquido de forma a restar, até a rolha, o volume de ar desejado.

Neste experimento, inicialmente, utilizou-se o mesmo dimensionamento descrito por
MARTINS et al. (2009). Este autor utilizou o mesmo volume para B1 e B2, 16 ml cada,
para uma injecdo de 2 ml. O objetivo foi atingir, no trecho de comportamento puramente
elastico do sistema, a pressado de 200 cmH,O (147 mmHg) e posteriormente um platd de
pressdo em 100 cmH,O (73 mmHg), quando houvesse a estabilizacdo da pressdo no
interior do sistema.

Utilizando uma regra de trés simples (Equagéao 4.3), redimensionou-se o volume de
Bl e B2 para a inje¢do de 80 ml, que corresponde aproximadamente a ejecdo da bomba
descrita anteriormente.

2—-16
80 —x
|’
x =640
(4.3)

Portanto, os volumes utilizados em B1 e B2 foram inicialmente de 640 ml, para
cada.

Observou-se, no entanto, que estes valores ndo sdo adequados para o modelo, pois
este funciona de forma ciclica, e ndo ha tempo entre duas inje¢cdes consecutivas para a
estabilizacdo da pressao no circuito. Ocorrem entdo somacdes consecutivas de pressdo
em incrementos dados pela variacdo de pressdo produzida pelo volume injetado pela
bomba no restante do circuito. Neste ponto é interessante observar que fisiologicamente
esta somacéao de pressao realmente ocorre.

Como ndo é objetivo promover a estabilizacdo rapida da pressdo no circuito,

evitando assim o efeito de somacéao, obviamente, se a primeira injecdo da bomba produzir
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uma variagdo de 147 mmHg, como no modelo de MARTINS et al. (2009) nos ciclos
seguintes havera aumento ainda maior da pressao, fugindo da faixa de presséo de 80 a
120 mmHg, alvo deste trabalho. Portanto houve a necessidade de um novo
redimensionamento de B1 e B2.

Observando o funcionamento ciclico do circuito e o respectivo registro em tempo
real de presséo, pode-se concluir que, mantendo-se todos 0s registros em uma posicao
fixa, o incremento de pressao para o circuito a cada sistole é muito proximo, mas a queda
de pressédo durante a didstole, ndo. Partindo do circuito estabilizado e despressurizado, os
primeiros ciclos apresentam queda da pressdo mais lenta e, portanto, 0 ciclo
imediatamente subsequente, promove incremento de pressdo, pois nao ha tempo
suficiente para que a pressao atinja 0 mesmo valor do inicio do ciclo anterior. No entanto,
este efeito de somacédo perdura apenas por alguns ciclos, ja que a vazao no registro R2
varia de acordo com a pressao no interior de B1. No momento em que a vazao no registro
R2 consegue produzir queda de pressdo durante a didstole equivalente a pressdo
incrementada durante a sistole, a press&do no circuito atinge um equilibrio dinamico. E
durante este equilibrio que se deseja manter a faixa de pressao entre 80 e 120 mmHg.

Como o incremento de pressao a cada ciclo é muito préximo, é ele que rege a
variacao de pressdo entre sistole e diastole. Para manter a faixa de presséo entre 80 e
120 mmHg, portanto, este incremento deve estar em torno de 40 mmHg, que corresponde
a diferenga entre 120 e 80 mmHg.

O dimensionamento do volume de B1 foi feito utilizando-se a Lei de Boyle (Equacéo
3.9), uma vez que se assumiu que a variacdo de temperatura no ar ali contido seria
desprezivel. Esta consideracéo foi feita ja que o fator relevante é a variagédo de pressao, e
ndo a temperatura e o volume da bolha. Esta € uma simplificacdo que atendeu

satisfatoriamente as necessidades do presente trabalho.

Py-Vo= P Vg,
Onde:

P, = Presséo registrada no sensor inicialmente
Vy, = Volume de B1 inicialmente
P; = Pressao que se deseja atingir: P, + 40 mmHg

V; = Volume de B1 apos injecdo da bomba: V, — 80 ml
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Calculando V, (Equacéo 4.4):

790 - V, = 830(V, — 80)
()
Vo = 1660 ml
(4.4)

Portanto, B1 deve ter cerca de 1660 ml.

Este calculo foi repetido para uma variacdo de 60 mmHg, para que se pudesse fazer
uma analise comparativa do efeito elastico na curva de pressao gerada. Para este novo

dimensionamento, o valor de P, passa a ser:

P, = Pressao que se deseja atingir: P, + 60 mmHg

Calculando V, (Equacéo 4.5):

790 - V, = 850(V, — 80)
()
Vo = 1133 ml
(4.5)

Portanto, o volume alternativo de B1 deve ser de cerca de 1133 ml.

J& o volume de B2 é responsavel essencialmente pelo nivel de pressdo no qual
havera o equilibrio estatico da pressao no circuito apds um ciclo unico isolado. Como este
equilibrio leva alguns segundos para ser atingido, mesmo com as diferentes resisténcias
no registro R2 utilizados, ele ndo chega a ser atingido durante o funcionamento ciclico do
circuito, e, portanto o papel de B2 torna-se menos critico. Dimensionou-se entao esta
bolha em 1000 ml.
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IV.5.5) Resisténcia no Registro R2

Por se tratar de um registro hidraulico, a resisténcia oferecida é de dificil
quantificagdo. Para conseguir ajusté-la foi utilizada inicialmente a seguinte metodologia:

Ao se realizar um ciclo isolado a partir do circuito totalmente despressurizado com o
registro contido no recipiente despressurizado (R3) e o registro (R2) contido entre as
provetas, totalmente fechados, observa-se uma resposta imediata de presséo no circuito
com um pico e posterior equilibrio em um platd. Caso se repita o procedimento, mas com
R2 totalmente aberto, a resposta é semelhante, mas com um pico de pressédo mais baixo
e um platd de pressao também inferior. Este comportamento indica que a resposta de
pressdo no circuito nos dois experimentos se deu de forma elastica, sendo que no
segundo, a elasticidade é maior. Mas, pretende-se que a resposta de pressdo no circuito

seja viscoelastica e, portanto, a resisténcia no registro R2 deve ser tal que:

1) O pico de pressdo do segundo experimento seja 0 mesmo (ou préximo) do
primeiro experimento: Assim garante-se que o comportamento inicial da presséo

no circuito seja essencialmente elastico e regido pelo volume de B1.

2) A estabilizacdo da pressdo seja no mesmo platd do segundo experimento:

Assim garante-se que a pressao se redistribuiu entre as duas bolhas.

3) A queda de pressao do pico até o platd ocorra de forma lenta: Caracteristica do
comportamento viscoelastico dos tecidos vivos (McDONALD, 1974)

Qualquer posicao do registro R2 em que se respeitem estas trés condi¢gbes fard com
que a resposta da unidade viscoelastica seja efetivamente viscoelastica.

No entanto durante os experimentos, observou-se que esta metodologia € pouco
reprodutivel, uma vez que retornar o registro para uma mesma posi¢cao antes utilizada é
praticamente impossivel. Além disso, o trecho em que o registro oferece resisténcia que
satisfaca as trés condi¢cdes acima é muito pequeno e proximo de seu total fechamento.
Portanto, para tornar o procedimento mais reprodutivel, foram confeccionadas pecas de

PVC que se encaixam na “bola” do registro R2 (Figura 4.13).
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Peca de PVC

Orificio _L@ '\ {m \ \,
\ L_,_j \\\\J, -

Figura 4.13: Diagrama esquematico das pecas de PVC confeccionadas e inseridas no
registro R2. Foram utilizados orificios de 0,7 mm, 1,3 mm e 1,7 mm de didmetro.

Estas pecas fornecem ao registro, trés opcbes de resisténcia, de acordo com o
diametro do orificio central, sendo eles: Orificio de 0,7 mm, 1,3 mm e 1,7 mm. Sendo
assim as diferentes resisténcias permitem diferentes vazfes e, consequentemente,
diferentes viscoelasticidades ao circuito. Vale ressaltar que existe grande variabilidade de
viscoelasticidade arterial entre individuos, mas ndo ha alteracdo desta, em curto prazo,
em um mesmo individuo. Portanto, diferentes combinacdes de dimensionamento de
bolhas e resisténcia podem representar as variagbes de viscoelasticidade possiveis de

serem observadas entre individuos.

IV.6) Recipiente despressurizado

A Figura 4.14 a seguir ilustra o recipiente despressurizado.

Figura 4.14: Diagrama esquematico do recipiente despressurizado.
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IV.6.1) Funcéo

Reproduzir o comportamento capacitivo da rede venosa.

IV.6.2) Confeccao

Para a confec¢éo do recipiente despressurizado foram utilizadas:

1) 1 (uma) caixa plastica com capacidade volumétrica de 12 litros
2) 2 (duas) conexdes tipo flange

3) 1 (um) registro

Foram realizados dois furos na base da caixa onde foram fixados os flanges. Um
flange foi conectado a porta de admissdo da bomba através de um tubo flexivel de PVC e
0 outro conectado ao trecho pressurizado do circuito através de um registro que controla a
vazao para 0 reservatério e a pressdao no trecho pressurizado do circuito. O trecho
pressurizado e o despressurizado do circuito serdo descritos com mais detalhes na

seccao V.1 destinada a montagem do circuito.

IV.6.3) Principio de funcionamento

Trata-se de um recipiente que acomoda a maior parte do volume de liquido contido
no circuito sob baixa pressdo. Encontra-se em série com o trecho pressurizado do
circuito, separado deste por um registro que controla a vazao para 0 recipiente, e
concomitantemente, controla a pressdo no trecho pressurizado do circuito. O recipiente
alimenta a bomba quando esta realiza succéo. Fisiologicamente o retorno venoso para o
coracdo ndo depende em grande parte da pressdo negativa que ocorre no interior do
ventriculo esquerdo durante seu relaxamento, e sim do grau de contracdo muscular
existente na rede venosa que é regido pelas necessidades de maior ou menor fluxo de
sangue pelo organismo, conforme descrito anteriormente. J& neste modelo, a principal
forca motriz de re-enchimento da camara é a succdo além de um componente
gravitacional gerado por uma coluna d’agua de aproximadamente 20 cm correspondente

ao desnivel entre o recipiente e a valvula de admisséo da bomba.
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IV.7) Resisténcias

A Figura 4.15 a seguir ilustra o modelo de registro utilizado no circuito hidraulico.

Figura 4.15: Diagrama esquematico de um modelo de registro tipo bola, utilizado como
resisténcia no circuito hidraulico.

IV.7.1) Funcgéo

Sua funcéo basica é regular a resisténcia a passagem de liquidos no segmento em
gue se encontram, mas, cada um dos registros encontrados no circuito possui analogia

com uma funcao diferente do sistema vascular humano.
IV.7.2) Principio de funcionamento
Cada um dos trés registros dispostos ao longo do circuito hidraulico possui um

principio de funcionamento diferente que serd apresentado no decorrer desta secc¢do. A

Figura 4.16 a seguir ilustra o posicionamento de cada um deles no circuito.
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Figura 4.16: Posicionamento dos registros R1, R3 e R3.

R1: Contido entre a unidade viscoelastica e o restante do circuito:

Este registro controla a vazao de liquidos entre esses dois segmentos e 0 seu ajuste
confere maior ou menor viscoelasticidade ao circuito. Se totalmente fechado, o circuito
torna-se totalmente rigido. Neste modelo, ele s6 é util para fins de calibracdo e durante o

funcionamento ciclico permanece totalmente aberto.

R2: Contido entre os compartimentos da unidade viscoelastica:
Conforme descrito anteriormente, 0 seu ajuste confere maior ou menor viscosidade
ao circuito (para o mesmo ajuste do registro 1) através do controle da vazéo de liquidos

entre as provetas.

R3: Contido entre o trecho pressurizado do circuito e o recipiente despressurizado:
Funciona efetivamente como o somatorio das resisténcias encontradas ao longo da

rede vascular humana, principalmente nas arteriolas e esfincteres pré-capilares.
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IV.8) Ajuste dos registros

Os ajustes dos registros durantes os testes e experimentos foram realizados da

seguinte maneira:

R1: Utilizado apenas para calibragéo dos instrumentos. Durante o funcionamento do

sistema permanece totalmente aberto.

R2: Conforme descrito anteriormente na sec¢ao IV.4.5, confeccionaram-se pegas de
PVC de forma a oferecer trés niveis de resisténcia. Cada qual confere um nivel de

viscoelasticidade ao circuito.

R3: Ajustado em uma posicéo fixa de forma a manter os niveis pressoricos na faixa
de 120/80 mmHg para uma configuracdo-padréo das variaveis do sistema utilizada para a
geracdo de uma sequéncia de pulsos descrita na secc¢do V.4.1. Foi mantido nesta posi¢éo
para a avaliacdo comparativa do efeito das varidveis frequéncia cardiaca, tempo de

sistole, volume de B1 e diametro do giglé ajustavel (R2) no perfil de presséo gerado.

IV.9) Acionamento da bomba pelo motor de passo

Para o acionamento da bomba construida foi necesséria a utilizacdo de um motor
de passo. O funcionamento deste motor a uma velocidade constante permite que as
caracteristicas mecéanicas da bomba rejam seu padrédo de ejecao. O eixo motor de passo
esta ligado diretamente a peca de aco inoxidavel em T, que descreve um arco de 2,5 cm,
e movimenta a haste do pistdo. Por sua vez o motor de passo é acionado pelo driver de
motor de passo que se conecta a um computador por uma placa PCI-6221 da National
Instruments (EUA).

IV.9.1) Controle de motor de passo

O motor de passo foi controlado por um programa implementado previamente em
LabView (National Instruments, EUA) no Laboratério de Instrumentacdo Biomédica do
Programa de Engenharia Biomédica da COPPE/UFRJ e adaptado para uso neste
trabalho (CATUNDA, 2009). O programa atua sobre duas saidas digitais da placa PCI-
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6221 da National Instruments (EUA). Tais saidas digitais foram conectadas ao driver
(Akiyama AKDMP5-3.5A) que possui um modo de operagdo onde ha uma entrada digital
que controla a execucdo dos passos e outro que determina o sentido de rotacdo do motor.
O driver possui o0 papel de energizar as bobinas do motor de passo de forma sequencial
para a execucdo dos movimentos. A sequéncia digital de controle dos ciclos foi produzida
no MATLAB 7.1 (Matworks. Inc) e foram utilizadas duas regras basicas. A primeira é que
0 numero total de passos dados multiplicado pelo angulo percorrido por cada passo leva a
excursdo angular total. A segunda € que o numero de passos por segundo, também
multiplicado pelo angulo por passo, leva a velocidade angular. Sendo assim, foi possivel
produzir velocidades angulares distintas para os primeiros 180 graus (sistole) e para os
tltimos 180 graus (diastole), totalizando um ciclo completo. As sequéncias foram entéo
gravadas em formato .txt, e eram utilizadas pelo programa de controle em LabView

(Anexo I). A Figura 4.17, a seguir ilustra o controle do motor.

Motor de

" Driver Passo

Figura 4.17: Diagrama de blocos do controle do motor de passo.

Os experimentos utilizaram as frequéncias cardiacas de 60, 70 e 80 bpm com o

tempo de sistole fixo em 0,3 ou 0,5 segundos.
IV.10) Monitorizacdo de presséo

Um dos objetivos deste projeto foi a reproducéo da curva de pressao no interior da
aorta. Portanto h4 a necessidade de monitorizacéo e controle da pressao no interior do
circuito.

De acordo com o descrito na seccao IV.1 destinada a montagem do circuito, o
sensor de pressdao foi acoplado ao trecho pressurizado do circuito conforme a Figura 4.18

a sequir.
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Conexéao para
0 sensor de
presséo

Figura 4.18: Diagrama esquematico do ponto de conexdo para o sensor de presséo.

Por meio do Spider 8, o sensor de pressao foi conectado a um PC comercial. Neste,
utilizou-se outro programa implementado previamente em LabView no Laboratério de
Instrumentacdo Biomédica do Programa de Engenharia Biomédica da COPPE/UFRJ para
visualizacdo e aquisicéo de sinais (CATUNDA, 2009) (Figura 4.19).

Sensor de pressao Spider 8

Figura 4.19: Diagrama de blocos do sistema de monitorizacdo de presséao.

Este programa permite aquisi¢cdo e registro de sinais ja calibrados de volts para
mmHg. Além disso, é possivel a determinacdo de parametros como frequéncia de
amostragem e a utilizacéo de filtros na aquisicdo. Os sinais adquiridos neste estudo foram
todos amostrados a uma frequéncia de 600 Hz e submetidos a uma pré-filtragem por um
filtro digital passa baixas com frequéncia de corte em 10 Hz. A frequéncia de corte
utilizada em monitores multiparamétricos para sinais de pressao €, habitualmente, de
9 Hz e a banda de frequéncia que contém a maior parte da energia em um sinal de
pressao arterial esta abaixo de 4 Hz (AVOLIO et al., 2010).
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IV.10.1) Calibracdo do sensor de presséo

O sensor de presséo foi calibrado utilizando-se uma coluna d’agua, conforme a
seguinte metodologia:

Foi utilizada uma coluna d’agua contida em uma mangueira transparente de 240 cm
de comprimento graduada de 10 em 10 cm e fixada na posig&o vertical.

A extremidade inferior da mangueira foi acoplado um conector em T cujos ramos
continham: 1) mangueira, 2) sensor de pressao, 3) registro, conforme a Figura 4.20 a

seguir.

} 10 cm
| sensorde
—| presséo
_ Registro
\. I:I I:I
\ ~

Figura 4.20: Setup experimental para calibrac&o do sensor de presséo.

O registro foi aberto e fechado de forma a permitir que a coluna d’agua baixasse de
10 em 10 cm (guiando-se pela graduacdo na parede da mangueira). Em cada posi¢cédo da
coluna d’agua, o programa que realiza o registro de pressao calcula e fornece a linha de
base do sinal em volts. O procedimento foi repetido até que o nivel da coluna d’agua
atingisse o nivel do sensor de presséo, ou seja, 0 cmH,0. Foi repetida esta rotina de
medicao quatro vezes. A média dos valores em volts obtidos para cada nivel de pressao

em cmH,O foi plotada em um grafico volts x pressdo (cmH,0). Foi feita uma conversao
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simples de cmH,O para mmHg através do fator 0,7355 e obteve-se uma curva volts x
pressédo (mmHg) apresentada na Figura 4.21 a seguir.

y=0,0391x+1,4295
R?=1

Tenséo (volts)
O =M W bk 00 <] 00 W
1

0 50 100 150 200

Pressédo (mmHg)

Figura 4.21: Curva de calibracdo Pressédo x Tensdo e a respectiva equacdo de regresséo
linear.

IV.11) Metodologia experimental

Antes de serem realizados os testes nos quais foram simuladas as diferentes
frequéncias cardiacas, tempo de sistole, volume de Bl e resisténcia em R2, alguns dos
testes realizados por MARTINS et al. (2009) foram reproduzidos a fim de observar o
comportamento da unidade viscoelastica e realizar ajustes finos nos tamanhos das
bolhas, na resisténcia R2 e na resisténcia R3 que conecta a unidade viscoelastica ao

restante do circuito hidraulico.

IV.11.1) Resposta de pressao baseando-se em um modelo elastico - degrau de

presséao

Para a realizacdo deste teste foram realizados 0s seguintes ajustes no circuito

hidraulico:
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Em primeiro lugar, o circuito foi totalmente despressurizado através da abertura de
todos os registros. Em seguida, o registro contido entre o trecho pressurizado do circuito e
0 reservatorio despressurizado foi totalmente fechado. O registro contido entre as
provetas foi totalmente fechado. Com estas medidas restringiu-se o funcionamento da
unidade viscoeléstica a apenas uma bolha e, portanto, espera-se um comportamento
puramente elastico da pressdo no circuito. O motor de passo foi entdo programado para
realizar apenas um ciclo. O sinal de presséo foi registrado por 1 minuto. Este experimento

foi realizado para B1 com o volume de 1660 ml e 1133 ml.
IV.11.2) Resposta de presséo baseando-se no modelo de Maxwell

MARTINS et al. (2009) realizaram experimentos com sua unidade viscoelastica
reproduzindo o modelo de Maxwell (Figura 4.22). Este modelo é constituido por uma
mola, X e um amortecedor A, arranjados em série. O comportamento da tensédo ao longo

do tempo ao se submeter o0 sistema a um estiramento mantido € representado a seguir.

A
1
A
X
(A) é (B

Tenséo

) 3

tempo

L

Figura 4.22: (A) Modelo Mola-Amortecedor de Maxwell contendo uma mola X posicionada
em série com o amortecedor A (conectados a uma superficie fixa). (B): Curva da tensao em
funcdo do tempo, deste modelo quando submetido a um estiramento mantido na mola X.
(McDONALD, 1974).

O anélogo hidraulico utilizando o modelo de MARTINS et al.(2009), é conseguido ao
se abrir o segundo compartimento do circuito (B2) para o meio ambiente.

Para a realizacdo deste teste foram realizados 0s seguintes ajustes no circuito
hidraulico:

Em primeiro lugar, o circuito foi totalmente despressurizado através da abertura de

todos os registros. Em seguida a rolha do segundo compartimento foi aberta. No registro
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R2 contido entre as provetas foram utilizadas as pecas de PVC com 0,7 mm, 1,3 mm
1,7 mm. Com estas medidas, espera-se um comportamento viscoelastico do circuito, mas
com equilibrio de pressdo no mesmo nivel do inicio do experimento (zero), pois o0 circuito
esta aberto para o meio ambiente. O motor de passo foi entdo programado para realizar
apenas um ciclo. O sinal de presséo foi registrado por 1 minuto. Este experimento foi
realizado com as combinacdes possiveis de B1 (1660 ml ou 1133 ml) e do diametro das
pecas de PVC utilizadas em R2 (0,7 mm, 1,3 mm ou 1,7 mm).

IV.11.3) Resposta de presséo baseando-se no modelo de Voigt-Maxwell

Para a realizagdo deste teste foram realizados os seguintes ajustes no circuito
hidraulico:

Em primeiro lugar, o circuito foi totalmente despressurizado através da abertura de
todos os registros. No registro contido entre as provetas foram utilizadas as pecas de PVC
com diferentes didmetros. Com estas medidas espera-se um comportamento
viscoelastico do circuito, com equilibrio de pressdo em um nivel maior que o do inicio do
experimento (Figura 4.23).

B -

(A) (B) >

tempo

Tenséo
[ \%]

Figura 4.23: (A) Modelo Mola-Amortecedor de Voigt-Maxwell contendo uma mola Y
posicionada em paralelo com o amortecedor A (conectados a uma superficie fixa) e ambos
em série com a mola X. (B): Curva da tensdo em funcdo do tempo do modelo quando
submetido a um estiramento mantido. Os instantes 1, 2 e 3 representam a ordem que cada
um dos 3 componentes atua (McDONALD, 1974).

O motor de passo foi entdo programado para realizar apenas um ciclo. O sinal de
presséo foi registrado por 1 minuto. Este experimento foi realizado com as combinacdes
possiveis de B1 (1660 ml ou 1133 ml), didmetro do orificio entre as provetas (0,7 mm,
1,3mm, 1,7 mm) e B2 = 1000 ml.
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IV.11.4) Resposta de pressédo durante o funcionamento ciclico da bomba

Conforme descrito no decorrer do texto, existem diferentes varidveis no circuito que

podem interferir no perfil de pressado registrado. Destas variaveis algumas s&o

controlaveis por ajustes no circuito. Sdo elas:

1)

2)

3)

4)

5)

Frequéncia cardiaca: Controlada com a programacao do motor de passo. Nos

experimentos foram utilizadas as frequéncias cardiacas de 60, 70 e 80 bpm.

Tempo de sistole: Controlado com a programacdo do motor de passo. Nos
experimentos foram utilizados os tempos de sistole de 0,3 e 0,5 s. Em um
primeiro momento, esta variavel foi ignorada e o funcionamento do motor se
dava em velocidade constante (FRANCA et al., 2010), ou seja, quanto maior a
frequéncia cardiaca, menor o tempo de sistole e diastole na mesma proporgéo.
Os resultados desta forma de acionamento do motor ndo foram téo satisfatorios
guanto aqueles onde se utilizou tempo de sistole fixo para as diferentes

frequéncias cardiacas.

Elasticidade do circuito: Controlada pelo dimensionamento de B1l. Nos

experimentos foram utilizados os volumes de 1133 e 1660 ml.

Viscosidade do circuito: Controlada essencialmente pela resisténcia (R2) entre
as provetas e pela pressdo em B1. Nos experimentos, foram utilizadas em R2 as
pecas de PVC de 0,7 mm, 1,3mm e 1,7 mm. As pressdes em Bl variam de

acordo com os volumes dimensionados (descrito na seccéo 1V.4.4).

Resisténcia do circuito (R3): Controlada através do posicionamento do registro

R3. Nos experimentos aqui descritos, R3 foi mantida em uma posicao fixa.

Para a avaliacdo do comportamento da pressédo no circuito durante o funcionamento

ciclico da bomba utilizou-se uma combinacdo das variaveis ajustaveis do sistema cujo

pulso produzido apoés a estabilizacdo dindmica do sistema encontra-se entre a faixa de 80

a 120 mmHg. Este pulso, chamado de pulso-padrdo, sera definido com mais detalhes na

seccdo V.4.1. O estabelecimento de um pulso-padrao tem como finalidade utiliza-lo como
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base para o estudo comparativo dos efeitos das diferentes varidveis do sistema no perfil
de presséao gerado.

Para todas as coletas de sinais referentes a esta combinacao-padrdo das variaveis
e para as demais combinacdes utilizadas, partiu-se do circuito despressurizado e foram

realizados 50 ciclos. O sinal de presséao foi coletado durante 1 minuto.
IV.11.5) Simula¢cBes com sistema elétrico

Para predizer os efeitos das variacdes realizadas no circuito hidraulico durante os
experimentos, foram feitas simulacdes utilizando o software LT Spice IV (Linear
Technology Corporation). Um circuito-base onde s&o representados eletricamente os
componentes do circuito hidraulico foi montado. Nele, a bomba é representada por uma
fonte de corrente, a valvula adrtica por um diodo, a unidade viscoelastica pela associagéo
de dois capacitores (B1 e B2) e um resistor (R2) e a resisténcia periférica por um resistor
(R3). As caracteristicas do liquido utilizado séo representadas pela associacdo de um
indutor e um resistor e as caracteristicas das tubulacdes pela associacdo de um capacitor

e um resistor (Figura 4.24).
Regido de Medicéo

Valvula /

C. Liquido

Bomba C?) C. Tubos = B1 § R3

A4

Figura 4.24: Circuito-base com os elementos representativos do circuito hidraulico.

A partir deste circuito-base foram realizados experimentos equivalentes aos
realizados no modelo hidraulico. Para tanto, alguns ajustes no circuito elétrico foram

necessarios. As seccdes a seguir descrevem estes ajustes.
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IV.5.11.1) Resposta de tensdo baseando-se em um modelo elastico - degrau de

tensao

Para simular esta situacédo, o modelo elétrico foi ajustado conforme a Figura 4.25 a

seguir.

Regido de Medicao

Valvula
C. Liquido
Bomba C‘r) C. Tubos == B1
» -
S~

Figura 4.25: Circuito-base ajustado para representar um modelo elastico. Os elementos
elétricos representativos da viscoelasticidade (B2 + R2) e da resisténcia periférica (R3)
foram retirados do circuito, uma vez gue para esta situacdo ndo participam do circuito
hidraulico, tendo como equivalente elétrico um circuito aberto.

A fonte de corrente foi ajustada para realizar apenas um pulso com amplitude de
0,1 A, respeitando o mesmo padrdao de queda obtido pela geometria da bomba. O
capacitor B1 foi ajustado com os valores de 0,0166 e 0,01133 F de forma a simular a
variacdo do volume da bolha Bl do circuito hidraulico. Os valores das associacfes
indutor-resistor e capacitor-resistor referentes as caracteristicas do liquido e da tubulacéo
respectivamente foram mantidos fixos. Os sinais de tensdo para cada valor de B1 foram

registrados por 1 minuto.
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IV.5.11.2) Resposta de tenséo baseando-se no modelo de Maxwell

Para simular esta situagdo, o modelo elétrico foi ajustado conforme a Figura 4.26 a

seguir.

Regido de Medicéo
vavula

C. Liquido

C. Tubos

Bomba Q)

~

Figura 4.26: Circuito-base ajustado para representar o modelo de Maxwell. Os elementos
elétricos representativos da viscoelasticidade (B2) e da resisténcia periférica (R3) foram
retirados do circuito, uma vez que para esta situacdo eles ndo participam do circuito
hidraulico. O capacitor B2 foi substituido por um curto circuito e o resistor R3 por um
circuito aberto.

A fonte de corrente foi ajustada da mesma forma que no experimento anterior. O
capacitor B1 foi ajustado com os valores de 0,0166 e 0,01133 F. A resisténcia R2 foi
ajustada com os valores de 585, 1000 e 3450 Ohms para simular a resisténcia R2 contida
entre as bolhas B1 e B2 do circuito hidraulico. Os valores das associa¢des indutor-resistor
e capacitor-resistor referentes as caracteristicas do liquido e da tubulacao
respectivamente foram mantidos fixos. Os sinais de tens&do para as combinagcbes dos

valores de B1 e R2 foram registrados por 1 minuto.
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IV.5.11.3) Resposta de pressédo baseando-se no modelo de Voigt-Maxwell

Para simular esta situagdo, o modelo elétrico foi ajustado conforme a Figura 4.27 a

seguir.

Regido de Medicao
Valvula /

C. Liquido

Bomba G) C. Tubos ==B1

§R2

N

Figura 4.27: Circuito-base ajustado para representar o modelo de Voigt-Maxwell. O elemento
elétrico representativo da resisténcia periférica (R3) foi retirado do circuito uma vez que
para esta situagao ele ndo participa do circuito hidraulico. O resistor R3 foi substituido por
um circuito aberto.

A fonte de corrente foi ajustada da mesma forma que no experimento anterior. O
capacitor B1 foi ajustado com os valores de 0,0166 e 0,01133 F. A resisténcia R2 foi
ajustada com os valores de 585, 1000 e 3450 Ohms para simular a resisténcia R2 contida
entre as bolhas B1 e B2 do circuito hidraulico. O capacitor B2 foi ajustado com o valor de
0,01 F. Os valores das associacdes indutor-resistor e capacitor-resistor referentes as
caracteristicas do liquido e da tubulacéo respectivamente foram mantidos fixos. Os sinais

de tenséo para as combinacgdes dos valores de B1 e R2 foram registrados por 1 minuto.
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VI.5.11.4) Resposta de tensdo durante o funcionamento ciclico da fonte de

corrente

Para simular esta situagdo, o modelo elétrico foi ajustado conforme a Figura 4.28 a

seguir.
Regido de Medicéo
Valvula /
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Figura 4.28: Circuito-base com os elementos representativos do circuito hidraulico.

A fonte de corrente foi ajustada para realizar uma série de 50 pulsos de 0,1 A de
amplitude. Ao final de cada pulso a fonte permanece desligada por um tempo que varia de
acordo com o tempo de sistole e/ou frequéncia cardiaca que se deseja simular. O tempo
de pulso adicionado ao tempo da fonte desligada corresponde ao periodo do ciclo. Cada
pulso respeita 0 mesmo padrdo de queda obtido pela geometria da bomba. Para simular a
variagdo do tempo de sistole, o tempo que a fonte de corrente permanece ligada foi de
0,3 ou 0,5 s. Para simular a variacao de frequéncia cardiaca, o periodo de cada ciclo foi
de 1, 0,85 ou 0,75 Hz. O capacitor B1 foi ajustado com os valores de 0,0166 e 0,01133 F.
A resisténcia R2 foi ajustada com os valores de 585, 1000 e 3450 Ohms. A resisténcia R3
que representa o registro R3 do circuito hidraulico foi mantida constante. Os valores das
associacoes indutor-resistor e capacitor-resistor referentes as caracteristicas do liquido e
da tubulacao, respectivamente, foram mantidos fixos. Os sinais de tensao referentes as
combinacdes de frequéncia cardiaca, tempo de sistole, B1 e R2 foram registrados por 1

minuto.
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CAPITULO V

RESULTADOS

Nesta seccdo sdo apresentados os resultados da aquisicdo de sinal de pressédo no
interior do circuito e as respectivas simulacdes elétricas. Foram coletados diversos sinais
referentes as diferentes combinacdes de ajustes nas variaveis do circuito (frequéncia
cardiaca, tempo de sistole, volume de Bl (elasticidade), resisténcia em R2
(viscoelasticidade)). Nem todos correspondem a situacdes fisioldgicas habituais, portanto,
para nao tornar este texto tedioso com excesso de informagéo, optou-se por apresentar
apenas 0s sinais mais proximos da realidade fisioldgica e aqueles Uteis para efeito de
comparagao.

V.1) Resposta de pressdo baseando-se em um modelo elastico - degrau de pressao
Para este estudo foram coletados os sinais referentes a dois degraus de pressdo

com B1= 1133 ml e B1= 1660 ml. Nestas condi¢fes, 0s registros R2 e R3 permaneceram

fechados. Os perfis de pressao estédo apresentados na Figura 5.1, a seguir.

L EREEEECELELEREEEEEELE
= B1:1133ml
— B1:1660ml --
o BOFPA
L
E 7O e
E
o B0 sz
i
E D0 pfrrmmm
o
A0 Fl--mmmm
301 ------------------------------------------------------------------------
200 10 20 30 40 20 60

Tempo (s)

Figura 5.1: Comportamento da pressdo para um modelo elastico do circuito para
B1=1133 ml e B1= 1660 ml.
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As simulacgfes elétricas equivalentes apresentaram os seguintes perfis (Figura 5.2):

L —— B1:0.01133F -~
—— B1: 0.01660F
1of

0.8 } ---------------------------------------------------------------------

|15 | SN —————————

Tenséo (V)

O -

0.2 [} i cre s mmnebntenm hmb ere dar bR RS e R s

0 10 20 30 40 50 60
Tempo (s)

Figura 5.2: Comportamento de tensdo no circuito elétrico equivalente ao modelo elastico do
circuito hidréaulico.

No experimento hidraulico observam-se claramente picos de pressédo com queda e
posterior estabilizagcdo em niveis diferentes, de acordo com o volume de B1l. Na
simulacdo elétrica, ocorrem também dois niveis de tensdo, mas sem queda. Atribui-se
essa perda de pressdo no modelo hidraulico a provaveis vazamentos na valvula, nas

bolhas e em pontos de jun¢éo do circuito.
V.2) Resposta de pressdo baseando-se no modelo de Maxwell

Para este estudo foram coletados os sinais referentes as variacbes das
combinagdes dos diferentes volumes de Bl e das diferentes resisténcias em R2. Neste
caso, B2 permanece aberta para o ambiente e R3 totalmente fechada. A Tabela 5.1 a

seguir ilustra estas combinagdes.



83

Tabela 5.1: Combinacdes dos didametros das pecas de PVC em R2 e volumes em B1.

Diametro de R2 Volume de B1 (ml)
1133
0,7mm 1660
1133
1,3mm 1660
1133
1.7mm 1660

Os perfis de presséo estao apresentados nas Figuras 5.3 e 5.4, a seguir:

100 re v res e
—— B1=1133, R2=0,7

--------------------------------------- ——B1=1133,R2=1,3 -
B1=1133, R2=17

90

80

70

60

a0

Pressao (mmHg)

40

1] | R

EDD 10 20 30 40 a0 60

Tempo (s)

Figura 5.3: Comportamento da pressédo segundo o modelo de Maxwell para as combinacdes
de B1=1133 ml com R2=0,7 mm, R2=1,3 mm ou R2=1,7 mm.
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100 prsmrensren s
—— B1=1660, R2=0,7
QO [-mmemmm e —— B1=1660, R2=1,3 -

B1=1660, R2=1,7
e

Pressao (mmHg)

Tempo (s)

Figura 5.4: Comportamento da presséo segundo o modelo de Maxwell para as combinacdes
de B1=1660 ml com R2=0,7 mm, R2=1,3 mm ou R2=1,7 mm.

As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram o0s seguintes perfis
(Figuras 5.5 e 5.6):

1

—— B1:0.01133, R2: 3450
1.0 [ags —— B1:0.01133, R2: 1000 -
| B1:0.01133, R2: 585

Tenséao (V)

0 10 20 30 40 50 60
Tempo (s)

Figura 5.5: Comportamento de tensdo no circuito elétrico equivalente ao circuito hidraulico

segundo o modelo de Maxwell para as combina¢gdes B1= 0,01133 F com R2= 3450 Ohms,
R2= 1000 Ohms ou R2= 585 Ohms.
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1 e

—— B1:0.0166, R2: 3450
1.0 [ommmmme e —— B1:0.0166, R2: 1000 --
B1:0.0166, R2: 585

Tenséo (V)

0 10 20 30 40 50 60
Tempo (s)

Figura 5.6: Comportamento de tens&o no circuito elétrico equivalente ao circuito hidraulico
segundo o modelo de Maxwell para as combina¢gbées B1= 0,0166 F com R2= 3450 Ohms,
R2= 1000 Ohms ou R2=585 Ohms.

Observa-se que, no experimento hidraulico, para um volume fixo de B1, os picos
iniciais de presséo referentes as diferentes pecas de PVC em R2 sdo semelhantes entre
si e semelhantes ao pico de pressédo observado durante o experimento anterior (degrau
de pressdo). Esta é, conforme descrito anteriormente na seccdo 1V.4.5, destinada a
resisténcia em R2, condicdo para se considerar o comportamento do circuito como
viscoelastico.

Observa-se que, quanto maior o didmetro da resisténcia em R2, mais rapida a
estabilizacdo da pressdo. Quando utilizada a pe¢ca de PVC de 1,7 mm de diametro, a
pressao no circuito ndo atinge o equilibrio, apés 1 minuto.

As simulagfes elétricas equivalentes apresentam perfis semelhantes aos obtidos

nos experimentos hidraulicos.

V.3) Resposta de pressdo baseando-se no modelo de Voigt-Maxwell

Para este estudo foram coletados os sinais referentes as mesmas variacfes das

variaveis do circuito utilizadas para a analise do comportamento da pressao, segundo o
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modelo de Maxwell. Neste caso, bem como nos casos onde se avalia o0 comportamento
da pressao durante o funcionamento ciclico da bomba, o volume de B2 é de 1000 ml e R3
permanece totalmente fechada. A Tabela 5.2, a seguir, ilustra estas combinacgoes.

Tabela 5.2: Combinacdes dos didmetros das pecas de PVC em R2 e volumes em B1.

Diametro de R2 Volume de B1 (ml)
1133
0,7mm 1660
1133
1,5mm 1660
1133
1,7mm 1660

Os perfis de presséo estdo apresentados nas Figuras 5.7 e 5.8 a seguir:

A0 [+ mmm e llln oo
— B1=1133, R2=07
90 —B1=1133, R2=1,3 --
B1=1133,R2=17
BN
(=7}
o (11 L A
£
D ED B L e e === ==
0
0
]
(a1
AQ) -
0 05|
|
2[] | | | 1 1 |
0 10 20 30 40 50 60

Tempo (s)

Figura 5.7: Comportamento da pressdo segundo o modelo de Voigt-Maxwell para as
combinac¢des de B1=1133 ml com R2=0,7 mm, R2=1,3 mm ou R2=1,7 mm.
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Figura 5.8: Comportamento da pressdo segundo o modelo Voigt-Maxwell para as
combinag¢des de B1=1660 ml com R2=0,7 mm, R2=1,3 mm ou R2=1,7 mm.
As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram o0s seguintes perfis

(Figuras 5.9 e 5.10):

—— B1:0.01133, R2: 3450
oo —— B1:0.01133, R2: 1000~
B1: 0.01133, R2: 585

DT 1
Qo
g
L o e e
2
O
0
0
0 10 20 30 40 50 60
Tempo (s)

Figura 5.9: Compo

segundo o modelo de Voigt-Maxwell

rtamento de tensao no circuito elétrico equivalente ao circuito hidraulico
para as combina¢cfes B1= 0,01133 F com

R2= 3450 Ohms, R2= 1000 Ohms ou R2= 585 Ohms.
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—— B1: 0.0166, R2: 3450
L1 — B1:0.0166, R2: 1000---
B1: 0.0166, R2: 585
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0.2,
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Figura 5.10: Comportamento de tensdo no circuito elétrico equivalente ao circuito hidraulico

segundo o modelo de Voigt-Maxwell para as combinacbées Bl= 0,0166 F com
R2= 3450 Ohms, R2= 1000 Ohms, R2= 585 Ohmes.

Os achados dos experimentos no circuito hidraulico para o comportamento da
pressdo segundo o modelo de Voigt-Maxwell sdo semelhantes aqueles do
comportamento segundo o modelo de Maxwell. No entanto, a estabilizagdo da pressao
ocorre em um nivel intermediério entre aqueles ocorridos para os experimentos de degrau
de pressédo, e aqueles referentes ao comportamento da pressédo segundo o modelo de
Maxwell.

Mais uma vez, quando utilizada a peca de PVC de 1,7 mm em R2, a pressao no
circuito ndo atinge o equilibrio apds 1 minuto.

As simulacOes elétricas equivalentes apresentam perfis semelhantes aos obtidos

nos experimentos hidraulicos.
V.4) Resposta de pressdo durante o funcionamento ciclico da bomba (com R3 fixo)

A avaliacdo destas condicdes € bastante extensa, pois envolve a combinacdo das
variaveis: frequéncia cardiaca, tempo de sistole, didmetro de R2 e volume de B1l. O
volume de B2 é de 1000 ml para todos os experimentos. R3 foi utilizada em uma posi¢ao
fixa adequada a manter a pressdo dentro da faixa de 120/80 mmHg para uma

combinacédo de variaveis que aqui sera chamada de pulso-padréo.
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A Tabela 5.3, a seguir, ilustra as combina¢fes realizadas, com R3 adequada ao
pulso-padréo.

Tabela 5.3: Combinacgdes de resisténcia em R2, frequéncia cardiaca, tempo de sistole e volume
de B1 com R3 adequada ao pulso-padrédo. Em destaque a combinacé&o para o pulso-padréo.

Diametro de R2 F. Cardiaca (bpm) T. de sistole (s) Volume de B1 (ml)
0.3 1133
60 1660
05 1133
' 1660
1133
0,3
' 1660
0,7mm 70 e 1133
' 1660
11
0,3 33
80 1660
0.5 1133
' 1660
1133
60 0.3 1660
05 1133
' 1660
1133
0,3
' 1660
1,3mm 70 e 1133
' 1660
11
0,3 33
80 1660
0.5 1133
' 1660
1133
60 0.3 1660
05 1133
' 1660
1133
0,3
1,7mm 20 1660
05 1133
' 1660
1133
0.3 1660
80 1133
0.5 1660
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V.4.1) Pulso-padrao

O pulso-padrdo consiste em um pulso de pressao fruto da seguinte combinacéo de
das variaveis do circuito: Frequéncia cardiaca: 60 bpm, tempo de sistole: 0,3 s, volume de
B1: 1660 ml e resisténcia em R2: 1,3 mm. O formato tipico deste pulso s6 ocorre apos a
estabilizagdo dindmica da presséo no circuito.

A seguir estdo apresentadas uma sequéncia de pulsos-padréo (Figura 5.11) e uma

sequéncia de pulsos até a estabilizacdo dinamica da pressao no circuito (Figura 5.12).
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Figura 5.11: Sequéncia de pulsos-padréo.



91

140 e m =
e EC- 60 bpm, TS: 0,3 5, R2: 1,3 mm, B1: 1660 mi
120
£ 100
£
E
o 80
]
w
w
2 60
o
40
20 [ L L L L J
0 10 20 30 40 90 60
Tempo (s)

Figura 5.12: Sequéncia de pulsos até estabilizacao dindmica da pressao no circuito.

A seguir serdo apresentados os perfis de pressdo que melhor expressam os efeitos

das diferentes variaveis do circuito na pressao e no pulso-padrao.

V.4.2) Efeito da frequéncia cardiaca na pressao do circuito e no pulso-padréo

Nos experimentos realizados no circuito hidraulico, ao se aumentar a frequéncia
cardiaca, ocorre no circuito o aumento da pressdo, como se pode observar na
Figura 5.13. Isto ocorre basicamente porque, ao se aumentar a frequéncia cardiaca
mantendo o tempo de sistole fixo, obrigatoriamente o tempo de diastole diminui. Desta
forma, o periodo onde a pressdo estd em queda torna-se mais curto e portanto a
somacédo de pressdo causada pelo ciclo subsequente se inicia em um nivel de pressao
mais alto. Na Figura 5.14 é possivel observar o tempo de diastole mais curto para
frequencias cardiacas mais altas, e a consequente estabilizacdo da pressdo no circuito

em um nivel mais alto.
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Figura 5.13: Efeito do aumento da frequéncia cardiaca na presséo do circuito.
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Figura 5.14: Efeito do aumento da frequéncia cardiaca no formato do pulso-padrao.
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As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram 0s seguintes perfis
(Figuras 5.15 e 5.16):
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Figura 5.15: Simulacé&o elétrica do efeito do aumento da frequéncia cardiaca na presséo no
circuito hidraulico.
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Figura 5.16: Simulacéo elétrica do efeito do aumento da frequéncia cardiaca no formato do
pulso-padré&o no circuito hidraulico
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As simulagOes elétricas equivalentes apresentam perfis semelhantes aos obtidos
nos experimentos hidraulicos.

V.4.3) Efeito do tempo de sistole na presséo do circuito e no pulso-padréo

O aumento do tempo de sistole proporciona contornos mais arredondados, além de
gerar achatamento (diminuicdo da amplitude) no pulso-padrdo, conforme pode ser
observado nas Figuras 5.17 e 5.18.

Os contornos mais arredondados (Figura 5.18) provavelmente se dao porque, ao se
aumentar o tempo de sistole, a velocidade de eje¢&o diminui e consequentemente a
amplitude da onda refletida se torna menor. Sendo assim, tem-se um menor aumento de
presséo gerado pela onda refletida e consequentemente a pressao sistélica diminui e sua
forma de onda se torna mais arredondada.

O achatamento do pulso se da, pois, conforme descrito anteriormente, a pressao
sistolica diminui. Além disso, a pressao diastélica aumenta, uma vez que o0 tempo

disponivel para diastole diminui com o aumento do tempo de sistole.
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Figura 5.17: Efeito do tempo de sistole na presséo do circuito.
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Figura 5.18: Efeito do tempo de sistole no formato do pulso-padréo.

As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram o0s seguintes perfis
(Figura 5.19 e 5.20):
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Figura 5.19: Simulacédo elétrica do efeito do aumento do tempo de sistole na pressao no

circuito hidréaulico
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Figura 5.20: Simulacéo elétrica do efeito do aumento do tempo de sistole no formato do
pulso-padréo no circuito hidréaulico.

Os resultados das simulacdes elétricas diferem dos obtidos no circuito hidraulico. Os
niveis de tensao atingidos, quando o “tempo de sistole” € mais curto, sdo mais altos. No
entanto, algumas caracteristicas morfologicas das curvas elétricas coincidem com as das
curvas hidraulicas, como contornos mais arredondados e menor amplitude a onda
refletida. O achatamento do pulso nao foi observado no equivalente elétrico para o “tempo

de sistole” mais longo.
V.4.4) Efeito do volume de B1 na presséao do circuito e no pulso-padréo

B1 representa a complacéncia do circuito. Ao tornar o circuito menos complacente
com a diminuicdo do volume de ar em B1, a resposta da presséo a variacdo de volume
gerada pela injecdo da bomba, é de maior amplitude conforme se observa nas
Figuras 5.21 e 2.22.
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Figura 5.21: Efeito do volume de B1 na presséao do circuito.
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Figura 5.22: Efeito do volume de B1 no formato pulso-padréo.
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As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram 0s seguintes perfis
(Figuras 5.23 e 5.24):
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Figura 5.23: Simulacéo elétrica do efeito do aumento do volume de Bl na press&do no
circuito hidraulico.
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Figura 5.24: Simulacéo elétrica do efeito do aumento do volume de B1 no formato do pulso-
padrao no circuito hidraulico.
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As simulacfes elétricas equivalentes apresentam perfis semelhantes aos obtidos

nos experimentos hidraulicos.

V.4.5) Efeito do diametro da peca de PVC em R2 na pressao do circuito e no

pulso-padrao

O didmetro da peca de PVC em R2 determina a viscoelasticidade do circuito.
Aparentemente, esta variavel s6 tem interferéncia no periodo em que a pressao no
circuito ainda nao atingiu o equilibrio dindmico (Figura 5.26).

Conforme se pode observar na Figura 5.25, quanto mais estreito o didmetro da peca
de PVC em R2, mais rapido o circuito atinge este equilibrio. Este efeito se deve ao fato de
gue a pressdo no circuito cai mais rapidamente para a pe¢a de PVC mais calibrosa.
Sendo assim o pulso de presséo seguinte, se inicia em um patamar mais baixo, levando

mais tempo, portanto, para atingir o equilibrio dinamico.
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Figura 5.25: Efeito do didmetro do da peca de PVC em R2 na presséo do circuito.
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As simulacdes elétricas equivalentes apresentaram 0s seguintes perfis
(Figuras 5.28, 5.29 e 5.30):
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Figura 5.28: Simulacgao elétrica do efeito do diametro da peca de PVC em R2 na presséo no
circuito hidraulico.
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Figura 5.29: Simulacgao elétrica do efeito do didametro da peca de PVC em R2 na pressao no
pulso-padréo antes da estabilizagdo dinamica no circuito hidraulico.
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Figura 5.30: Simulacgao elétrica do efeito do didametro da peca de PVC em R2 na pressao no

pulso-padrao depois da estabilizacdo dindmica no circuito hidraulico.

As simulagbes elétricas equivalentes apresentam perfis semelhantes aos obtidos

nos experimentos hidraulicos.
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CAPITULO VI

DISCUSSAO

Nesta seccdo serdo discutidos os resultados incluindo sua relagdo com os demais
trabalhos encontrados na literatura.

VI.1) Andlise do efeito das variaveis no perfil de pressdo durante um ciclo isolado
da bomba

Serdo analisados os resultados para a resposta de pressdao baseando-se num

modelo elastico, no modelo de Maxwell e no modelo de Voigt-Maxwell.

VI.1.1) Modelo eléstico

Conforme observado na simulacdo elétrica, esperava-se que este experimento
retornasse dois platés de pressao correspondentes ao volume de ar contido em B1. No
caso em que Bl contém 1660 ml, esperava-se um platd 40 mmHg acima do nivel de
pressao inicial do circuito, ja para B1 contendo 1133 ml, esperava-se um platé a 60 mmHg
acima do mesmo nivel. Em ambos os casos a estabilizacdo ndo ocorreu no platé em que
se esperava, no entanto o pico inicial de presséao fica préximo ao valor esperado para o0s
platds e, em seguida, ha uma perda de pressdo até a estabilizacdo. No caso de Bl
contendo 1660 ml, ha uma perda de aproximadamente 20 mmHg e para B1 contendo
1133 ml, perde-se aproximadamente 10 mmHg. As possiveis causas para essa queda de
presséo sao:

O fato de B1 ter inicialmente uma resposta quasi-adiabatica e com o passar do
tempo tender para comportamento isotérmico: Neste caso a temperatura do gas no
interior de B1 aumentaria instantaneamente com a diminuicdo do volume devido a
“sistole”, entretanto com a subsequente troca de calor para 0 meio esta temperatura cai
acarretando queda de pressdo. A resposta quasi-adiabatica pode gerar um efeito
compensatério para perda de pressao causada pelos mecanismos descritos abaixo. Isto

serd mais evidente durante o funcionamento ciclico da bomba.
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Um possivel atraso no fechamento da valvula adrtica: Este fendmeno pode ocorrer
fisiologicamente e a valvula em questdo é a mesma utilizada em cirurgias de
valvuloplastias.

Pode estar havendo vazamento na vélvula: O fato de que, ao passar de sistole para
diastole, a bomba promove queda de pressado subita em seu interior pode estar causando
vazamentos indesejados nos folhetos da valvula. Este efeito ndo é fisiolgico e pode estar
comprometendo o funcionamento da valvula.

Pode haver pontos de vazamento nas jun¢des do circuito: Apesar de aparentemente
pouco detectaveis, pode estar havendo vazamento lento de liquido em algumas jungdes
do circuito.

Pode haver vazamento em B1 ou B2: Apesar dos cuidados tomados com a vedacgéo
de B1 e B2, pode ser que, ao se pressurizar o sistema, esteja havendo vazamento lento

de ar para 0 meio ambiente pelas rolhas.

VI.1.2) Modelo de Maxwell

Os resultados deste experimento estdo em conformidade com os resultados das
simulacdes elétricas. Todos 0s sinais atingem um pico de pressao inicial semelhantes
aqueles encontrados nos experimentos referentes ao modelo elastico, e em seguida
sofrem queda desacelerada de pressdo de acordo com o didmetro da peca de PVC
utilizada em R2. Quanto mais calibrosa a pe¢ca de PVC, mais rapida a queda de pressao.
Pelo fato de B2 estar aberta para o meio ambiente, esperava-se que todos os perfis de
pressdo retornassem para a linha de base de onde partiram. Este fato se observou,
exceto no caso da peca de PVC mais estreita (0,7 mm), onde o tempo de coleta do sinal

(1 minuto), néo foi suficiente para que a presséo retornasse para a linha de base.

VI.1.3) Modelo de Voigt-Maxwell

Os resultados destes experimentos estdo em conformidade com os resultados das
simulacdes elétricas. Esperava-se que este experimento retornasse picos de presséo
inicial semelhantes aqueles encontrados nos experimentos referentes ao modelo elastico,
fato que se observou. Esperava-se queda de pressdo desacelerada de acordo com o
diametro da peca de PVC utilizada em R2 (da mesma forma que no modelo de Maxwell) e

posterior estabilizacdo em um platd de pressao, fato também observado. Esperava-se que
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a estabilizacéo para B1 = 1660 ml se desse em torno de 24 mmHg acima da linha de base
do inicio do experimento e para B1 = 1133 ml, 31 mmHg acima da linha de base do inicio
do experimento. Estes valores foram obtidos através dos seguintes calculos a partir da
Equacéo 3.9:

Po‘V(): P]_'Vl

P, = Presséo inicial registrada no sensor
Vy, = Volume inicial de B1 + B2
P, = Pressao registrada no sensor ao final do experimento

V; = Volume de B1 + B2 ap0s injecdo da bomba: V,, — 80 ml

Utilizando B1 = 1660 ml (Equacéo 6.1):

790 - (1660 + 1000) = P,. (2660 — 80)

()
P; =814 mmHg

(6.1)

Portanto a diferenca entre a presséao inicial e a final é (Equacéo 6.2):

814 — 790 = 24 mmHg

(6.2)

Utilizando B1 = 1133 ml (Equacéo 6.3):

790 - (1133 + 1000) = P;.(2133 —80)
g
P, =821 mmHg

(6.3)

Portanto a diferenca entre a pressao inicial e a final é (Equacao 6.4):
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821 —-790 = 31 mmHg
(6.4)

Pelas mesmas razdes que se relacionam as perdas de pressdo no circuito,

relatadas no modelo elastico, a estabilizacdo de pressao ndo se da nos niveis esperados.

VI.2) Andlise do efeito das varidveis no perfil de pressédo durante o funcionamento

ciclico da bomba

Dentre as vantagens de se comparar um circuito hidraulico com um equivalente
elétrico estdo a possibilidade de se anaisar o efeito isolado de cada uma de suas
variaveis em dois ambientes e observar se apresentam as mesmas tendéncias. Além
disso, simulacbes elétricas podem ser rapidamente alteradas para prever efeitos de
modificagbes em um circuito hidraulico, onde as modificagdes demandam mais tempo e
trabalho. Sera analisado agora o efeito de: frequéncia cardiaca, tempo de sistole, volume
de B1 e didmetro da peca de PVC em R2 no perfil de presséo, durante o funcionamento

ciclico da bomba.

VI.2.1) Frequéncia cardiaca

Os resultados do perfil de pressdo com a variacdo da frequéncia cardiaca estdo
dentro do esperado e de acordo com os resultados das simulacdes elétricas. Quanto
maior a frequéncia cardiaca, maior a pressao. Este efeito decorre do fato de que, ao se
aumentar a frequéncia cardiaca sem alterar o tempo de sistole (que permaneceu fixo em
0,3 s), obrigatoriamente, ha diminuicdo o tempo de diastole. Com o tempo de diastole
mais curto, a queda de pressdo que ocorre nesta fase é interrompida mais precocemente
por um pulso subsequente, que gerard novo aumento de pressdo sobre uma pressao
diastélica aumentada. Este efeito de somacdo ocorre até o momento em que o
incremento de pressdo gerado pelo pulso se iguala ao decremento gerado pela vazdo em
R2 (determinada pelo didmetro da peca de PVC e pela pressdo em B1l) e pela vazdo em
R3. Neste momento a pressdo no circuito entra em equilibrio dindmico. Sendo assim
esperava-se que, quanto maior a frequéncia cardiaca, mais alta a pressao atingida no

circuito durante o equilibrio dindmico. Fato que se observou.
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VI.2.2) Tempo de sistole

Os resultados do perfil de pressdo com a variagdo do tempo de sistole no circuito
hidraulico, ndo correspondem ao perfil observado na simulacdo elétrica equivalente.
Quanto maior o tempo de sistole, mais lenta € a ejecao da bomba. Isto faz com que a
amplitude da onda refletida seja menor, e consequentemente, ocorre menos oscilagdo no
circuito, sendo assim, o contorno da curva se apresenta mais suave. Fato que se observa
tanto no circuito hidraulico quanto no circuito elétrico. Decorre indiretamente do fato de o
tempo de sistole ser mais longo, a diminuicdo do tempo de diastole, uma vez que se
manteve a mesma frequéncia cardiaca. Os efeitos de um tempo diastélico mais curto
levariam a um aumento da pressdo pelo exposto no item anterior, no entanto este efeito
s6 se observou na simulagdo elétrica. As limitagbes causadas por vazamentos e
comportamento inadequado da valvula descritos na seccdo V.1.1, podem também

explicar a auséncia de aumento de pressao com o aumento do tempo de sistole.

VI.2.3) Volume de B1

Os resultados do perfil de pressdo com a variacdo do volume de Bl estdo dentro
do esperado e de acordo com os resultados das simulacbes elétricas. Pelo fato de B1
representar essencialmente a complacéncia do circuito, quanto menor o seu volume,
menor a complacéncia e consequentemente maior a amplitude do sinal de pressao. Fato

gue se observou tanto no circuito hidraulico, quanto no circuito elétrico.

VI.2.4) Diametro da pe¢ca de PVC em R2

Os resultados do perfil de pressdo com a varia¢do dos didmetros da peca de PVC
em R2 estdo dentro do esperado e de acordo com os resultados das simulagfes elétricas.
O didmetro da peca de PVC em R2 relaciona-se com o tempo que a presséo leva para
atingir o equilibrio ap6s a inje¢do de volume. Quanto mais calibrosa, mais rapido ocorre a
estabilizacdo. Este fato ja foi discutido e observado nos experimentos referentes ao
modelo de Maxwell e Voigt-Maxwell. No funcionamento ciclico do sistema, no entanto, o
efeito esperado do didametro da peca de PVC em R2 é um pouco diferente. Uma vez que
em um ciclo isolado a peca mais calibrosa leva a queda e ao equilibrio de pressdo mais

rapidamente, no funcionamento ciclico o tempo que se leva para atingir o equilibrio
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dindmico é maior para esta mesma peca. Isto decorre do fato de que ciclo subsequente
ocorre a partir de um nivel de pressdao mais baixo (uma vez que a pressao cai mais
rapidamente). O efeito final € que, nos primeiros ciclos, a pressao referente a peca de
PVC mais calibrosa sobe mais lentamente e, portanto é mais baixa. Mas, uma vez
atingido o equilibrio dindmico do sistema, as pressdes referentes aos diferentes diametros
das pecas de PVC se equivalem. Fato observado tanto na simulacao elétrica quanto nos
experimentos hidraulicos. Basicamente, quanto mais calibrosa a peca de PVC em R2,
maior o tempo para se atingir este equilibrio. No entanto, depois de atingido, os trés perfis

de pressao comportam-se identicamente.

VI.3) Anélise do pulso-padrédo e sua comparagao com um pulso fisiolégico

Até o presente momento foram feitas discussdes e comparagdes do comportamento
do perfil de pressado no circuito hidraulico e o seu equivalente elétrico. A discussao seguira
comparando o perfil de pressdo obtido no circuito hidraulico com o perfil de presséo

adrtica obtido através de tonometria radial de um homem de 50 anos (Figura 6.1).

1304 Fontode Ponto de o
= inflex&o 1201  inflexdio a<— Pressao sistolica
T l « Presséo sistdlica

120 - (=)

% / Incisura E 110 J Incisura

(]

5 110 1 £

< 5 100

L] W0

!E v

£ o

90 Pressdo diastélica «— Pressdo diastdlica

I T T T 1 80 L L . . .
00 02 04 06 08 30.8 3_1|_ 312 314 316

(A) Tempo (s) (B) empo (s)

Figura 6.1: (A) Perfil de presséo no interior da aorta obtido através de tonometria da
artéria radial de um homem de 50 anos (AVOLIO, 2010), (B) Perfil de presséao obtido
com o funcionamento do circuito com os ajustes de pulso-padréo.

E possivel observar que o pulso-padréo obtido através do funcionamento do circuito
desenvolvido possui perfil semelhante ao do registro de presséo adrtica obtido por meio

de tonometria radial. Observa-se, no entanto a presenca de uma oscilacdo logo no inicio
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do pulso, que pode ser atribuida a inércia do liquido associada a rigidez da tubulacéo,
uma vez que este modelo utiliza parametros concentrados para representar resisténcia
periférica e complacéncia. Tais caracteristicas mecéanicas contribuem para o aumento da
amplitude e velocidade da onda refletida bem como a geracéo de oscilagédo no circuito. No
caso real, estes parametros séo distribuidos ao longo da rede vascular, o que produz
amortecimento desta oscilagao.

Observa-se também, na regido que antecede o fechamento da vélvula aortica
(incisura), caracterizado pelo inicio de uma queda de pressao desacelerada, a presenca
de outra incisura. Esta pode ser atribuida a troca de dire¢do no movimento do pistéo, que
gera pressao negativa. Como a valvula ainda néo se fechou, o restante do circuito se
comunica com o interior da bomba, que, no momento de reenchimento, é rapidamente
despressurizado. Este efeito ndo se observa fisiologicamente, pois o reenchimento do
ventriculo se da essencialmente pelo retorno venoso, com pouca contribuicdo da queda
de pressdo no interior desta camara. Além disso, as raz8es descritas para o fenbmeno
anterior, também contribuem para o aumento da amplitude desta oscilagdo que s6 nédo é

maior, pois ocorre num momento em que a pressao do circuito esta em queda.

VI.4) Posicionamento do trabalho em relagdo aos demais encontrados na literatura

Como ja mencionado no inicio desta dissertacdo, a literatura que abrange phantoms
de fluxo é muito escassa.

Apesar de ainda néo se tratar de um phantom de fluxo propriamente dito, o objetivo
do circuito € gerar um meio pressurizado semelhante ao sistema arterial humano no ramo
aortico e, a partir dai, gerar perfis de fluxo através de vasos de menor calibre (coronarias,
principalmente) para ensaios com TTFM. O fato de se tratar de um circuito pressurizado
dentro da faixa de pressdo arterial humana o torna diferente dos demais phantoms
descritos na literatura, uma vez que a grande maioria deles preocupa-se essencialmente
em produzir fluxo pulsado ou continuo.

O phantom descrito por SILVA et al., 2008, apesar da facilidade de confeccéo e
operacdo, promove apenas fluxo continuo e, portanto, ndo apresenta perfil compativel
com o fluxo arterial, restringindo seu uso para simulagdes de fluxo venoso.

O phantom descrito por HEIN e O'BRIEN, 1992, é mais versétil e promove fluxo
continuo e pulsado, mas, ndo se trata de um sistema pressurizado e, portanto, sé ocorre

fluxo durante a ejecdo da bomba pistdo. Este padrdo também é incompativel com a
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realidade da vasculatura humana, onde o fluxo ndo tem interrupgéo, e sim aumenta e
diminui de acordo com os batimentos cardiacos. Sendo assim o phantom é util para
simular fluxo venoso, mas ao gerar fluxo pulsado, ndo é fiel ao comportamento de fluxo
arterial.

O simulador mecanico de ZANOLLI, 2009, apesar de néo ter sido confeccionado
para ser um phantom, possui caracteristicas semelhantes as da confec¢do do circuito
hidraulico desenvolvido neste trabalho, conforme descrito na secc¢do I1l.1. Estas
caracteristicas trazem, como vantagem, a presenca de um reservatorio venoso
compressivel (de volume variavel), e de um compartimento distensivel ao redor da
bomba. A unido destes dois mecanismos permite que o volume ejetado pela bomba seja
regido pelo “retorno venoso”, como o é fisiologicamente. No circuito aqui apresentado, o
volume ejetado pela bomba é constante. Em contrapartida, o simulador de ZANOLLI,
2009, ndo utiliza mecanismos controlaveis de viscoelasticidade (como a unidade
viscoeléstica deste trabalho), e sua construgdo, por tratar-se ainda de um protétipo,
possui dimensdes bem menores que as do sistema vascular humano, como didmetro da
aorta e volume de ejecao do ventriculo, que neste caso, sao respectivamente 4 mm e
cerca de 1 ml. Além disso, utiliza como valvula aédrtica uma valvula tipo bola, que

sabidamente promove grande resisténcia a ejecdo da bomba.
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CAPITULO VII

CONCLUSAO

Foram desenvolvidos neste trabalho, uma bomba capaz de simular o padrdo de
ejecdo do ventriculo esquerdo e um circuito hidraulico capaz de simular as propriedades
viscoelasticas, resistivas e capacitivas da rede vascular humana.

O funcionamento deste circuito é capaz de mimetizar o perfil de pressao tipico do
interior de uma aorta e através do ajuste das diferentes variaveis, é possivel simular
situacBes clinicas como hipertensdo arterial, enrijecimento de artérias, aumento de
resisténcia vascular periférica, etc.

O ajuste de tempo de sistole e frequéncia cardiaca no funcionamento da bomba é
capaz de reproduzir diferentes padrdes de ejecao cardiaca.

O dimensionamento das bolhas B1 e B2, bem como o ajuste da resisténcia contida
entre elas (R2) é capaz de reproduzir diferentes graus de viscoelasticidade arterial.

O ajuste da resisténcia R3 é capaz de representar o somatério das resisténcias
encontradas principalmente nas arteriolas e esfincteres pré-capilares.

Note-se que é possivel ajustar uma variavel isoladamente (como nos experimentos),
facilitando o estudo dos efeitos especificos de cada uma delas. Também é possivel o
ajuste de mais de uma variavel ao mesmo tempo, de forma a reproduzir o que ocorre
fisiologicamente, ou seja, ajustes dinamicos de forma a manter a presséo arterial dentro
de uma faixa fisiologica.

O circuito possui baixo custo, uma vez que pode ser confeccionado em grande parte
com pecas comerciais de encanamentos.

E possivel a utilizacdo de fluidos mimetizadores de sangue no circuito, tornando-o
mais realista.

O circuito faz parte de um projeto cujo objetivo final é a confec¢cdo de um phantom
de fluxo para ensaios e calibracdo de fluxémetros por tempo de transito. Para tanto,
seguindo a premissa de que o sistema vascular se organiza basicamente em paralelo,
basta emergir um ramo a partir do trecho pressurizado do circuito até o recipiente
despressurizado. A complacéncia e resisténcia deste ramo devem estar de acordo com a
daquele vaso que se deseja mimetizar, para que se obtenha um perfil de fluxo
semelhante. Um ramo referente a circulagdo coronariana, principal alvo das avaliagfes

com fluxébmetros por tempo de transito, estd em desenvolvimento no LUS.
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Sugerem-se, como passos futuros para a continuacdo do trabalho: Melhorar
conexdo das partes do circuito a fim de contornar problemas como pequenos
vazamentos. A utilizacdo de fluidos mimetizadores de sangue. Desenvolver estratégias
mecénicas que reproduzam melhor a onda refletida, pois esta ainda apresenta grande
amplitude. Desenvolver estratégias mecénicas que distribuam a viscoelasticidade ao
longo do trecho pressurizado do circuito (esta solugéo pode ser a mesma para o problema
anterior). Interligacdo (em paralelo ao trecho pressurizado do circuito) de vasos para

ensaios com fluxdmetros ultrassonicos.



113

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS

AVOLIO, A. P., BUTLIN, M., WALSH, A., 2010, “Arterial Blood Pressure Measurement and
Pulse Wave analysis - Their role in enhacing cardiovascular assessment”, Physiological

Measurement, v.31, n.1, pp. R1-R47.

BELDI, G., BOSSHARD, A., HESS, O. M., et al., 2000, “Transit Time Flow Measurement:
Experimental Validation and Comparison of Three Different Systems”, Annals of Thoracic
Surgery, v.70, pp. 212-217.

BERGEL, D. H., 1961, “The Dynamic Elastic Properties of The Arterial Wall”, Journal of
Physiology, v.156, pp. 458-469.

BIA, D., AQUIRE, I., ZOCALO, Y., et al, 2005, “Regional Differences in Viscosity, Elasticity
and Wall Buffering Function in Systemic Arteries: Pulse Wave Analysis of Arterial

Pressure-Diameter Relationship”, Revista Espanhola de Cardiologia, v.58, n.2, pp.167-74.

BORTOLOTTO, L. A., SAFAR, M. E., 2006, “Perfil da Press&o Arterial ao Longo da Arvore
Arterial e Genética da Hipertensao”, Arquivos Brasileiros de Cardiologia, v.86, n.3,
pp.166-169.

CATUNDA, J.M.Y., 2009, Efeitos de Diferentes Frequéncias de Estimulacdo Elétrica no
Reflexo de Hoffmann e na Oposicdo ao Movimento Passivo de Punho em Individuos
Saudaveis. Dissertacdo de M.Sc., Programa de Engenharia Biomédica, COPPE/UFRJ,

Rio de Janeiro, RJ, Brasil.

DESAI, N. D., MIWA, S. KODAMA, D., et al., 2006, “A Randomized Comparison of
Intraoperative Indocyanine Green Angiography and Transit-Time Flow Measurement to
Detect Technical Errors in Coronary Bypass Grafts”, The Journal of Thoracic and

Cardiovascular Surgery, v.132, n.3, pp. 585-594.

FOX, R.W., MCDONALD, A.T., 1998, Introducdo & mecénica dos fluidos. 4 ed. Rio de

Janeiro, Brasil, LTC.



114

FRANCA, B. R., MARTINS, V. C., CATUNDA, J. M. Y. et al., 2010, “Circuito Hidraulico
Mimetizador de Ejecdo do Ventriculo Esquerdo e de Pressédo no Interior da Aorta”, XXII

Congresso Brasileiro de Engenharia Biomédica, 135, Tiradentes, MG, Brasil, Novembro.

GORDON, I. L. 1995, “Effects of Stenosis on Transit-Time Ultrasound Measurement of
Blood Flow”, Ultrasound in Medicine & Biology, v.21, n.5, pp. 623-633.

GUYTON, A.C., HALL, J.E., 2006, Textbook of Medical Physiology, 11 ed., Philadelphia,

Pennsylvania, Elsevier Saunders.

HEIN, I. A, OBRIEN, W. D., 1992, “A Flexible Flow Phantom Capable of Independently
Producing Constant and Pulsatile Flow with a Predictable Spatial Flow Profile for
Ultrasound Flow Measurement Validation”, IEEE Transactions on Biomedical Engineering.
v. 39, n. 11, pp. 1111-1122.

HERMAN, C., SULLIVAN, J. A, BUTH, K., et al., 2008, “Intraoperative Graft Flow
Measurements During Coronary Artery Bypass Surgery Predict In-Hospital Outcomes”,
Interactive CardioVascular and Thoracic Surgery, v.7, pp. 582-585.

HOSKINS, P.R., ANDERSON, T., McDICKEN, W. N., 1989, “A Computer Controlled Flow
Phantom for Generation of Physiological Doppler Waveforms”, Physics in Medicine and
Biology, v.34, n.11, pp.1709-1717.

KLABUNDE, R.E., 2005, Cardiovascular Physiology Concepts. Philadelphia, Lippincott

Williams e Wilkins.

LAUTSEN. J, 2001, “Transit Time Flow Measurement: Principles and Clinical
Applications”, In: Giuseppe D’Anconna, Hratch L. Karamanoukian, Marco Ricci, Tomas A.
Salerno, Jacob Bergsland, Intraoperative Graft Patency Verification in Cardiac and

Vascular Surgery, cap. 3, Armonk, NY, Futura Publishing Company, Ink.



115

MACHADO, M. R., von KRUGER, M. A., PEREIRA, W. C. A, 2008, “Analises Reoldgica e
Termofisica de Um Fluido Artificial Mimetizador do Sangue Humano” In: Anais do XXI
Congresso Brasileiro de Engenharia Biomédica, pp. 1094-1097, Salvador, Bahia, Brasil,

Novembro.

MARTINS, V. C., von KRUGER, M. A., PEREIRA, W. C. A., 2008, “Sistema Hidraulico
para Mimetizar a Viscoelasticidade Arterial”. In: Anais do XXI Congresso Brasileiro de

Engenharia Biomédica, pp. 9-12, Salvador, Bahia, Brasil, Novembro.

MARTINS, V.C., 2009, Sistema Hidraulico para Mimetizagdo da Viscoelasticidade Arterial,
Dissertacdo de M. Sc., Programa de Engenharia Biomédica, COPPE/UFRJ, Rio de

Janeiro, RJ, Brasil.

MATSIEVSKII, D. D., 2003, “Ultrasound as a Tool in Experimental Research of Macro-
and Microcirculation”, Bulletin of Experimental Biology and Medicine, v.136, n. 1, pp. 101-
104.

McDONALD, D.A., 1974, “The Elastic Properties of the Arterial Wall”, In: Blood Flow in
Arteries. 2 ed., chapter 10, London, England, Edward Arnold.

MOORE, P. I, BROWN, G. J., STIMPSON, B. P., 2000, “Ultrasonic Transit-Time
Flowmeters Modeled with Theoretical Velocity Profiles: Methodology”, Measurement
Science and Technology, v.11, pp.1802-1811.

NAKAYAMA, N., KURODA, S., HOUKIN, K., et al., 2001, “Intraoperative Measurement of
Arterial Blood Flow Using a Transit Time Flowmeter: Monitoring of Hemodynamic Changes

During Cerebrovascular Surgery”, Acta Neurochirurgica, v.143, pp.17-24.

NELSON, M. R., STEPANEK, J., CEVETTE, M., et al., 2010, “Noninvasive Measurement
of Central Vascular Pressures with Arterial Tonometry: Clinical Revival of the Pulse

Pressure Waveform?”, Mayo Clinic Proceedings, v.85, n.5, pp.460-472.

PRATES, P. R., 1999, “Pequena histdria da cirurgia cardiaca: e tudo aconteceu diante de

nossos olhos...”, Revista Brasileira de Cirurgia Cardiovascular, v.14, n.2, pp. 177-184.



116

RAMNARINE, K. V., NASSIRI, D. K, HOSKINS, P. R. et.al., 1998, “Validation of a new
blood-mimicking fluid for use in Doppler flow test objects”, Ultrasound in Medicine and
Biology, v.24, n.3, pp.451-459.

SANISOGLU, I., GUDEN, M., BALCI, C., et al.,, 2003, “Comparison of Intraoperative
Transit-Time Flow Measurement with Early Postoperative Magnetic Resonance Flow
Mapping in Off-pump Coronary Artery Surgery”, Texas Heart Institute Journal, v. 30, n.1,
pp.31-37.

SILVA, F. A. M,, von KRUGER, M. A., MARTINS, V. C., PEREIRA, W. C. A., 2008,
“Phantom de Fluxo Para Calibragdo de Fluxdémetro por Tempo de Transito Ultrasénico”
In: Anais do XXI Congresso Brasileiro de Engenharia Biomédica, pp.1139-1142, Salvador,

BA, Brasil, Novembro.

SILVA, F. A. M., 2009, Phantom de Fluxo Para Calibragdo de Fluxémetro Ultrassdnico por
Tempo de Transito, Dissertagdo de M. Sc., Programa de Engenharia Biomédica,
COPPE/UFRJ, Rio de Janeiro, RJ, Brasil.

SMITH, C.J., 1937, Intermediate Physics in Elasticity, 2 ed., Londres, Edward Arnold.

STRANDER. E, “Functional and Anatomical Tests to Evaluate Graft Patency after
Vascular Surgery Procedures: Principles and Clinical Applications”, In: Giuseppe
D’Anconna, Hratch L. Karamanoukian, Marco Ricci, Tomas A. Salerno, Jacob Bergsland,
Intraoperative Graft Patency Verification in Cardiac and Vascular Surgery, cap. 2, Armonk,
NY, Futura Publishing Company, Ink, 2001.

WALPOTH, B. H., BOSSHARD, A., GENYK, I, et al, 1998, “Transit-Time Flow
Measurement for Detection of Early Graft Failure During Myocardial Revascularization”,
Annals of Thoracic Surgery, v.66, pp.1097-1100.

ZANNOLI, R., CORAZZA, |., BRANZI, A., 2009, “Mechanical Simulator of the
Cardiovascular System”, Physica Medica, v.25, pp.94-100.



117

ANEXO |

Cdodigo de controle em MatLab que gera arquivo .txt utilizado pelo programa

previamente implementado em LabView para acionar o driver do motor de passo.

$PROGRAMA PARA GERAR SEQUENCIA DE CONTROLE DO DRIVERS%

Tsistole= 0.25; %tempo para fazer os primeiros 180 graus (em segundos)
Tdiastole= 0.50; S%$tempo para fazer os ultimos 180 graus (em segundos)
movfinal0=0; $%pausa no final do ciclo (em segundos)
divisaodepasso=40;

ppr=200*divisaodepasso; %passos por revolucao

ang por passo=360/ppr;

ang=180; %amplitude do movimento em graus para a sistole-vale o mesmo pra
diastole

clo=10e+6; %clock

var=1; % var= v X i
ravar=1 %$colocar gravar=1 para gravar o txt no final
. —0; o . _ . .
raficos=0 %colocar graficos=1 para exibir graficos

$GERANDO SEQUENCIA BINARIA DA SISTOLE
CCw=[];

Cw=I[1;

ind clock=[0];

SDETERMINANDO PASSOS POR TRECHO E VELOCIDADE NA SEQ DO CLOCK

np=round (ang/ang por passo); %numero de passos por trecho
ne=np*2; numero de mudancas de estado
ticsporestado= (round ((Tsistole*clo) /ne)); %'tics' do clock que fica 1 ou O

temp=[1l:ne];
ind clock=[ticsporestado*temp];

$CRIANDO VETORES DE 010101

zerzer=zeros (1l,ne); %zeros no comprimento do numero de mudancas de estado
zerl=zerzer; zerl(2:2:end)=zerzer(2:2:end)+1l; %$gerando sequencia de 0101010

comecando por O

$SCONCATENANDO VETORES
CCW=[zerl;ind clock];
CW=[zerzer;ind clock];
SISTOLE CCW=CCW';
SISTOLE CW=CW';

$GERANDO SEQUENCIA BINARIA DA DIASTOLE
CCw=[];

Cw=[];

ind clock=ind clock(end) ;

$DETERMINANDO PASSOS POR TRECHO E VELOCIDADE NA SEQ DO CLOCK

np=round (ang/ang por_ passo); %numero de passos por trecho
ne=np*2; gnumero de mudancas de estado
ticsporestado= (round ((Tdiastole*clo) /ne)) ; %'tics' do clock que fica 1 ou O

temp=1:ne;
ind clock=[ind clock(end)+ (ticsporestado*temp)];

$CONCATENANDO VETORES
CCW=[zerl;ind clock];
CW=[zerzer;ind clock];
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DIASTOLE CCW=CCW';
DIASTOLE_CW=CW';

$COLOCANDO NA FORMATACAO CORRETA
z=[0 0 ; 00 1;

CW=[z;SISTOLE CW;DIASTOLE CW];
CCW=[z;SISTOLE CCW;DIASTOLE CCW];

$COLOCANDO PERIODO SEM MOVIMENTO NO FINAL
if movfinalO~=0

z=[0, [CCW(end)+clo*movfinal]l]; %adicionando'movfinal'seg de imobilidade
para melhor diferenciar um ciclo do outro

CW=[CW;z];

CCW=[CCW; z];

End

$GRAVANDO O TXT
if gravar==

[filename, pathname] = uiputfile('*.txt', 'ESCOLHA O LOCAL PARA SALVAR OS
ARQUIVOS'") ;
argl=[pathname filename ' CCW' '.txt'];
dlmwrite (arqgl,CCwW, '\t'");
[s, msg] = replaceinfile('.', ',',arql);
arg2=[pathname filename ' CW' '.txt'];
dlmwrite (arg2,CW, "\t'");
[s, msg] = replaceinfile('.', ',',arqg2);
end
$GRAFICOS
if graficos==
figure;

subplot(2,1,1);hold on;
plot(l:length(CCW),CCW(:,2),'r") %indices

axis tight;grid on;
xlabel ('INDICES->VERMELHO ESTADOS CCW->VERDE CW->AZUL'")
ylabel ('IND CLOCK')

subplot (2,1,2);hold on;
plot (l:1length(CCW),CCW(:,1),"'g-") $010101
plot(l:length(CW),CW(:,1), " 'b-")

axis tight;grid on;
xlabel ('INDICES->VERMELHO ESTADOS CCW->VERDE CW->AZUL'")
ylabel ('0101")

end

disp ('TERMINOU!!!'!I")



