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As doenças isquêmicas do coração (doenças coronarianas) são responsáveis por um 

índice elevado de hospitalizações e óbitos no mundo. O procedimento amplamente utilizado 

no tratamento das coronariopatias são as cirurgias de bypass coronariano. Durante essas 

intervenções cirúrgicas, o equipamento indicado para a análise quantitativa do fluxo 

coronariano é o Transit Time Flowmeter (TTFM), um fluxômetro ultrassônico por tempo de 

trânsito, que vêm se apresentando na última década como uma ferramenta promissora para 

este fim. Porém, é necessária a utilização de phantoms de fluxo para que estes equipamentos 

sejam calibrados para que suas medições possam ser confiáveis. Na literatura foram 

encontrados alguns modelos capazes de reproduzir os perfis de fluxo da circulação 

coronariana. O atual trabalho propõe modelos alternativos, elétrico e mecânico, da circulação 

coronária esquerda em condições fisiológicas normais e que seja reprodutível permitindo 

assim a calibração de fluxômetros. Portanto, no estudo, foi desenvolvido tanto um phantom 

mecânico que mimetiza a vazão média da artéria coronária esquerda quanto um circuito 

elétrico equivalente que reproduz o perfil de fluxo dessa artéria em condições fisiológicas 

normais. Em ambos os casos (experimento e simulação) observa-se que o fluxo encontra-se 

reduzido durante a sístole e eleva-se durante a diástole. 
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Ischemic heart diseases are responsible for a high rate of hospitalizations and deaths 

worldwide. Coronary bypass surgeries are procedures widely used in the treatment of 

coronary artery disease. During these surgeries, the equipment suitable for quantitative 

analysis of the coronary flow is the Transit Time Flowmeter (TTFM), an ultrasonic flowmeter 

for transit time, which have been presented in the past decade as a promising tool for this 

purpose. However, it is necessary to use flow phantoms to calibrate these devices, so that their 

measurements can be reliable. Few models can be found at the literature that reproduce the 

flow profiles of the coronary circulation the present work proposes alternative simulation 

models, both of the electrical and mechanical of the left coronary circulation under normal 

physiological conditions, allowing the calibration of these flowmeters. Therefore, in this 

study, it was developed as a mechanical phantom that mimics the average flow of the left 

coronary artery as an equivalent electrical circuit that reproduces the flow profile this artery in 

normal physiological conditions. In both cases (experiment and simulation) was possible to 

observe that the coronary flow is reduced during systole and increased during the diastole. 
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1 Introdução 

O miocárdio é o músculo do coração, responsável pelo revestimento e função cardíaca. 

Recebe suprimento sanguíneo pelas artérias coronárias, direita (ACD) e esquerda (ACE), que 

o nutrem e removem produtos finais do metabolismo celular nocivos a ele (POWERS, 

HOWLEY, 2000).  

A circulação coronária apresenta um padrão de fluxo mais complexo do restante do 

corpo humano, pois durante a sístole, a contração do miocárdio comprime as artérias contra a 

parede do ventrículo, reduzindo seu fluxo, e no início da diástole, o fluxo atinge seu pico 

máximo caindo progressivamente com a pressão aórtica (GUYTON, HALL, 2006). 

Além disso, o sistema coronário depende de fatores como: propriedades mecânicas e 

distribuição anatômica dos vasos; contração do miocárdio, regulação biomecânica e neuro-

hormonal para o seu funcionamento normal (CESAR, FERREIRA, 2004, GOMES, 2005).  

As doenças cardiovasculares (DCV) entre as quais incluem a hipertensão arterial, as 

doenças isquêmicas (doenças coronarianas) e reumáticas do coração, e cerebrovasculares são 

atualmente as maiores responsáveis por óbitos no mundo. Destas, as doenças isquêmicas, 

causaram, em 2008, aproximadamente 7,3 milhões de mortes (WHO, 2011). Estima-se que o 

número de mortes por DCV aumentará de 17 milhões (30%) em 2008 para 25 milhões (44%) 

em 2030 (WHO, 2012).  

A doença arterial coronariana (DAC) consiste na insuficiência do suprimento 

sanguíneo causada pela estenose do lúmen das artérias coronárias, devido a processos 

ateroscleróticos os quais obstruem o fluxo sanguíneo e consequentemente reduzem o aporte 

de oxigênio ao coração (PINHO et al., 2010). 

Assim, processos patológicos como aterosclerose, trombos, êmbolos, espasmos e 

calcificações podem acarretar modificações estruturais dos vasos coronários, como variações 

em seus diâmetros (GUYTON, HALL, 2006) e enrijecimento arterial que, consequentemente, 

alteram a viscoelasticidade, a pressão no interior dos vasos (MALACHIAS, 2004), a 

resistência periférica e, por fim, o fluxo sanguíneo cardíaco (NADKARNI et  al., 2003).  

Como o sistema circulatório, incluindo a circulação coronária, é um circuito fechado 

composto por uma rede de vasos que mantém a circulação sanguínea sob pressão, esse 

sistema pode ser representado por modelos hidráulicos fechados, constituídos por tubos 

capazes de mimetizar características físicas (fisiológicas) da circulação humana, como 
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pressão, fluxo e vazão (VOLKER et al., 1996, NADKARNI et al., 2003, GEVEN et  al., 

2004, GITELMAN et al., 2006, SILVA , 2009, COIADO, 2008, MACHADO et al., 2008, 

FRANÇA et al., 2011, ZANNOLI et al., 2010), relacionando-as aos seus componentes 

mecânicos.  

Além de permitir a medição destes parâmetros mecânicos, é possível modelar o 

sistema cardiovascular a partir de um circuito elétrico equivalente fazendo uma analogia de 

ambos modelos, entre os componentes hidráulicos e os elementos elétricos. Assim, 

modelagens envolvendo simulações elétricas deste sistema foram propostas por vários autores 

(SUN, GEWITZ, 1987, GOLDSTEIN, RYPINS, 1989, LU et al., 2001, GEVEN et  al, 2004, 

LIAO, LI, 2005, HASSANI et  al, 2006, GÓMEZ et  al, 2006, MIRZAEE et  al, 2009, SHI et 

al, 2011) para melhor compreensão do comportamento fisiológico e patológico do sistema 

cardiovascular. 

Segundo WALPOTH  et al. (1998), a medição de fluxo arterial, venoso ou de enxertos 

durante cirurgias vasculares, possibilita maior controle na qualidade do procedimento e 

previne erros técnicos que possam gerar baixo fluxo e, consequente, vasoespasmos. Para 

tanto, o equipamento indicado para a análise quantitativa do fluxo vascular é o fluxômetro 

Transit Time Flowmeter (TTFM), utilizado durante os procedimentos de revascularização do 

miocárdio (HERMAN et  al., 2008). 

No entanto, para que essas medições sejam confiáveis, é necessária a calibração 

periódica desses fluxômetros. Ensaios para essa finalidade utilizam phantoms de fluxo que 

produzem perfis de fluxo conhecidos do sistema cardiovascular real.  

Portanto, a proposta deste trabalho consiste desenvolver um modelo mecânico que 

produza um valor de fluxo conhecido, compatível com o fisiológico, da artéria coronária 

esquerda, que permita simular alterações indicativas do comprometimento do segmento 

vascular coronariano e a calibração de fluxômetros. Este modelo é uma extensão do phantom 

do sistema cardiovascular desenvolvido no Laboratório de Ultrassom (PEB / COPPE / UFRJ). 
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2 Objetivo 

Este trabalho tem por objetivo desenvolver um modelo hidráulico que gere um fluxo 

reproduzível com características (vazão e forma de onda) similar ao observado na artéria 

coronária esquerda em condições fisiológicas normais e, consequentemente, possibilite a 

calibração de fluxômetros.  

Este modelo é uma extensão do phantom do sistema cardiovascular desenvolvido no 

Laboratório de Ultrassom (PEB / COPPE / UFRJ). 

 

2.1 Objetivos específicos: 

 

Desenvolver um circuito elétrico equivalente ao modelo hidráulico baseado nos 

conceitos de mecânica dos fluidos, como: pressão, complacência, resistência e inércia que 

simule o fluxo coronário esquerdo; 

Projetar e construir um circuito hidráulico coronário com características semelhantes 

às do segmento coronário encontrado na literatura;  

Conectar o modelo arterial coronariano ao sistema de bombeamento do ventrículo 

esquerdo e aorta já existente no laboratório LUS/PEB/COPPE-UFRJ ;  

Preparar o modelo para realizar calibração de fluxômetros Doppler e por tempo de 

trânsito ultrassônico (TTFM); 

Desenvolver este modelo (hidráulico e elétrico) até ao ponto de se gerar de forma 

reprodutível um fluxo com características (vazão e forma de onda) da artéria coronariana 

esquerda normal.   
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3 Revisão de Literatura 

3.1 Phantoms de Fluxo Coronário  

 

Para a avaliação de instrumentação ultrassônica em medicina, tanto no diagnóstico 

quanto na terapia, é necessária a construção de sistemas, denominados de phantoms, com 

propriedades e geometria semelhantes às dos tecidos humanos. Dessa forma, o phantom 

mimetizador coronário aqui proposto deve consistir de um circuito hidráulico com diâmetro 

compatível e com paredes capazes de produzir características similares ao do fluxo coronário 

fisiológico. 

Os Phantoms de fluxo são definidos como corpos de prova que mimetizam padrões de 

fluxo conhecidos de um determinado tecido biológico. Permitem reproduzir tanto perfis de 

fluxo contínuo como pulsado, além da simulação de situações fisiológicas e patológicas do 

sistema cardiovascular. Os materiais mais utilizados a sua confecção são o Polyvinyl chloride 

(PVC) (FRANÇA, 2011), silicone (VOELKER et al., 1996, GAILLARD et al., 2010), 

poliuretano (GEVEN et al., 2004, VEER et al., 2009, KOLYVA et al., 2010, 

SCHAMPAERT et  al., 2011) e polietileno (ZANNOLI et  al., 2009). 

Embora, a maioria dos phantoms vasculares coronários encontrados na literatura são 

para avaliação de técnicas por imagem, como Doppler , angiografia, Ressonância Nuclear 

Magnética, Tomografica Computadorizada e outras,  os mimetizadores de fluxo podem ser 

confeccionados com o propósito para estudos e calibração de equipamentos ultrassônicos 

(fluxômetros), como TTFM (SILVA, 2009) e Doppler (FISH, 1990).  

Nos ensaios dos phantoms de fluxo pode-se usar água (GEVEN et al., 2004, 

FRANÇA, 2011) ou soluções elaboradas que mimetizem as propriedades reológicas e 

acústicas do sangue (VOLKER et al., 1996, RAMNARINE et al., 1998, MACHADO et al., 

2008, VEER et  al., 2009, ZANNOLI et al., 2009).  

Apesar de estudos escassos, os phantoms de fluxo coronários descritos são conectados 

a um modelo hidráulico que representa o conjunto coração-circulações, sistêmica, periférica e 

coronária, cujo grau de complexidade depende da especificidade do padrão de fluxo que se 

deseja reproduzir.  
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VOELKER et al. (1996) realizaram um estudo in vitro da circulação coronária com o 

objetivo de avaliar a eficácia de quatro tipos de cateteres de perfusão usados em angioplastia 

coronária. Estes cateteres consistem de um balão que promovem a dilatação dos vasos, e 

consequentemente melhoram o fluxo arterial local, reduzindo o quadro de isquemia 

miocárdica.  

O phantom construído pelos autores constituiu-se de um saco de silicone flexível com 

uma válvula, uma bomba por pistão controlada via computador, tubos de PVC, contendo uma 

válvula, e de silicones, e outros elementos hidráulicos para representar a resistência e 

complacência vascular. Todo sistema representa o ventrículo esquerdo, válvula mitral, átrio 

esquerdo, artéria e válvula aórtica e a circulação coronária (Figura 1). 

 

 

Figura 1: Modelo in vitro do ventrículo esquerdo, aorta e circulação coronária (Autorizado por John Wiley and 

Sons, adaptado de VOELKER et al., 1996). 
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Quando o pistão é acionado, desloca o volume do fluido que comprime ou expande o 

saco de silicone. A circulação coronária foi confeccionada por tubos de silicones de 3,0 e 3,5 

mm de diâmetro que originava do trecho aórtico e penetrava no ventrículo pela válvula mitral. 

Após a introdução do cateter no trecho coronário, exerceu-se uma pressão local e a taxa de 

fluxo coronário foi mensurada através de um fluxômetro.   

GEVEN et al. (2004) representaram in vitro a circulação coronária com o objetivo de 

mimetizar o fluxo coronário sob condições, fisiológicas e de hiperemia. Seu modelo consiste 

de três partes: Ventrículo esquerdo, circulação sistêmica e coronária (Figura 2). 

 

 

Figura 2: Modelo in vitro do Ventrículo esquerdo (LV), circulação sistêmica e coronária (Autorizado por IOP 

Publisnhing Ltd, adaptado de GEVEN et al., 2004). 

 

A circulação coronária foi confeccionada com tubos de poliuretano de 115 mm de 

comprimento, 4mm de diâmetro interno e com espessura de 0,13 mm. Compreende a artéria 

epicárdica e o sistema venoso coronário. O phantom emerge após a válvula aorta e em 

seguida divide-se em dois trechos. Um dos tubos permanece livre no sistema, enquanto o 

outro encontra-se no interior do ventrículo esquerdo, antes da válvula aórtica. Este por sua vez 

é comprimido, durante a sístole, quando a bomba por pistão é acionada via computador. Além 

disso, no circuito coronário foram colocados dois sensores de pressão (Pca e Pcs), dois pontos 

para mensuração do fluxo local (qca e qcs ) e grampos, para representar a resistência coronária 
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(Rm1, Rm2 e Rmp), que podem ser ajustados, simulando situação de hiperemia. Dessa forma, 

os fluxos coronários foram medidos tanto em situação fisiológica quanto patológica.   

VEER et al. (2009) desenvolveram um modelo in vitro da circulação coronariana 

(Figura 3), similar aos dos autores acima, que pudesse validar a mensuração do fluxo 

coronário pela técnica de termodiluição por infusão contínua. Esta é um método invasivo e 

baseia-se na infusão de um indicador conhecido (solução salina) no interior da artéria a ser 

avaliada.  

 

 

Figura 3: Phantom de fluxo (Autorizado por Elsevier, adaptado de VEER et.al., 2009). 

 

Os autores utilizaram uma bomba por pistão, uma coluna d`água, sistema de 

complacência e resistências, e duas válvulas para representar o ventrículo esquerdo e as 

circulações, sistêmica e coronária. No modelo, o tubo coronário emerge após a válvula aórtica 

e bifurca-se em dois. Um dos ramos encontra-se no interior da câmara que representa do 

ventrículo esquerdo. Quando a bomba é acionada, esse trecho colapsa durante a sístole. 
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Grampos foram colocados na região para representar a resistência e serem ajustados para 

simular casos de hiperemia. Um cateter foi introduzido por um guia no tubo coronário por 

onde foi feita a infusão da solução. A monitorização deste indicador foi mensurada no ponto 

de aferição por um transdutor de fluxômetro (TTFM) e encontraram uma variação da taxa de 

fluxo entre 50 a 250 ml/min.  

ZANNOLI et al. (2009) confeccionaram um simulador mecânico do sistema 

cardiovascular, incluindo a circulação coronária. Utilizaram uma seringa como bomba pistão 

para representar o ventrículo esquerdo, tubos de borracha de várias espessuras para simular a 

aorta, uma tubulação de pequeno calibre para mimetizar a resistência periférica, um 

reservatório compressível para simular o sistema venoso que termina em um recipiente que 

representa o átrio esquerdo. A circulação coronária foi representada por  um tubo fino e um 

dispositivo que contém uma membrana que regula a passagem do fluxo, simulando a 

resistência coronária (Figura 4). 

 

 

Figura 4: Simulador do sistema cardiovascular e da circulação coronária (Autorizado por Elsevier, adaptado de 

ZANNOLI et al., 2009). 
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.  

 O tamanho do tubo foi confeccionado para produzir um fluxo coronário cerca de 20% 

do aórtico. O dispositivo de regulação está inserido juntamente com o tubo fino. É acionado 

pelo gradiente gerado entre a pressão aórtica (AoP) e o sistema venoso que desloca o fluido 

pela tubulação. Além disso, a pressão ventricular (VP) gerada no sistema curva a membrana 

gerando uma resistência a passagem do fluxo, durante a sístole. Quanto mais elevada por VP, 

menor será o fluxo. Durante a diástole ventricular, ocorre o inverso, a pressão é baixa e a 

membrana gera baixa resistência permitindo a passagem maior de líquido. O fluido que passa 

através da mambrana é medido com um microfone que está ligado a um sistema de 

amplificação. Assim, cada gota que cai produz um impulso elétrico que é registado. 

GAILLARD et al. (2010) também desenvolveram um modelo in vitro (Figura 5) que 

mimetiza a circulação coronária tanto sob condições fisiológicas quanto na presença de 

estenose aórtica. 

 

 

Figura 5: Esquema do modelo in vitro da circulação coronária (Adaptado de GAILLARD et.al., 2010). 

 

O modelo hidráulico é constituído por componentes que representam o ventrículo 

esquerdo, aorta e a circulação coronária. Esta é composta por um tubo de silicone que emerge 

a partir do trecho aórtico e insere-se em um reservatório principal juntamente com o trecho 

aórtico. A circulação coronária bifurca-se em dois ramos. Um ramo contém uma resistência 
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(Rm). O outro compreende um ponto de medição de fluxo, uma válvula que mimetiza a 

resistência arteriolar (Ra) e um sistema de resistência (SIM) que comprime o tubo e depende 

do ajuste da resistência ventricular (Rlv). Assim, o fluxo coronário foi aferido por um 

fluxômetro.  

Apesar dos objetivos dos phantoms relatados, pelos autores, não serem 

especificamente a calibração de fluxômetros ultrassônicos, e sim a criação de um sistema que 

permitisse a melhor visualização e interpretação do comportamento fisiológico e patológico 

do sistema coronariano, suas construções foram importantes para a elaboração do modelo 

proposto nessa dissertação. 

 

3.2 Fluxômetros ultrassônicos  

 

Na área médica são utilizados fluxômetros que permitem avaliação do fluxo sanguíneo 

arterial e venoso, empregados cirurgias vasculares, monitoração de pacientes com acidente 

vascular encefálico isquêmico, e para análise da perfusão nos sistemas vasculares, periférico e 

central (FORSBERG et al., 2006).  

Os principais métodos empregados com essa finalidade são os fluxômetros por tempo 

de trânsito (TTFM) (SILVA, 2009) e o Doppler (FISHER, 1990, RAMNARINE, 1999, 

FRANÇA, 2011). Entretanto, para medições confiáveis, testes e a calibração periódica desses 

equipamentos são fundamentais (DESAI et al., 2006). 

 

3.2.1 Fluxômetros por tempo de trânsito (TTFM)  

 

Nos centros cirúrgicos, os TTFM vêm sendo utilizado no  peri-operatório de cirurgias 

de revascularização do miocárdio como instrumento padrão para avaliar, o fluxo sanguíneo 

adequado em cirurgias vasculares e o sucesso operatório (LAUTSEN, 2001, HERMAN, 

2008).  

Essa análise faz-se necessária, nas revascularizações por bypass, porque garante a 

qualidade da cirurgia e o funcionamento adequado do enxerto utilizado no procedimento. 
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Além disso, previne que intercorrências gerem baixos fluxos, vaspoespamos e a morte do 

paciente (WALPOTH et al., 1998).  

Estudos comprovam que o uso do TTFM na medição do fluxo como um método 

confiável, acurado e preciso (BELDI et al., 2000, DESAI et al., 2006, SANISOGLU et al., 

2003).  Devido aos avanços tecnológicos, além de ser empregado em cirurgias coronárias e de 

vasos periféricos, também pode ser utilizado em intervenções cérebro-vasculares, por 

apresentar designes de sondas menores, que possibilitam o acoplamento a vasos de pequenos 

calibres (NAKAYAMA et al., 2001).  

O Transit TimeFlow Measurement baseia-se na medição do tempo necessário para 

uma onda acústica percorrer, duas vezes, uma mesma distância num fluido em movimento. Se 

a propagação da onda se der na mesma direção do movimento, o tempo será reduzido, se 

forem em direção contrária, o tempo será aumentado. A diferença entre estes dois tempos é 

função do fluxo (DROST, 1978). A sonda desse equipamento é constituída por um refletor 

metálico que fica de um lado do vaso e dois elementos piezoelétricos (proximal e distal) 

dispostos transversalmente a 90º, no outro lado do vaso (Figura 6).  

Depois de excitado, o elemento transmissor emite curto trem de pulsos, que atravessa 

o vaso, é refletido na placa acústica, e segue em direção ao transdutor distal (receptor). No 

instante seguinte, o processo inverte-se com o receptor tornando-se transmissor e o 

transmissor receptor. Desta forma são obtidos os tempos de trânsito para propagação de onda. 

A diferença dos dois tempos de trânsito é proporcional ao fluxo no vaso (GORDON, 1995).  

 

 

Figura 6: Esquema representando a direção do fluxo e percurso da onda de um fluxômetro por tempo de trânsito 

(Autorizado por SILVA, 2009). 
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3.2.2 Efeito Doppler 

 

O Doppler ultrassônico é um equipamento não-invasivo, utilizado, na medicina, para o 

estudo das características da arquitetura vascular e do comportamento do fluxo sanguíneo, tais 

como, o padrão de perfil do fluxo, direção e velocidade do sangue (CARVALHO, et al., 

2008). 

COIADO (2008) desenvolveu um circuito hidráulico contendo uma bomba 

peristáltica, tubos simuladores de vasos, mistura simulando tecido humano e fluido 

mimetizador de sangue, que mostrou-se funcional e apto ao controle de qualidade de 

aparelhos de ultrassonografia modo Doppler, pois foi possível realizar imagens simulando o 

fluxo sanguíneo. 

O efeito Doppler é o método diagnóstico largamente utilizado, na prática clínica, 

desde o atendimento ambulatorial até unidades de terapia intensiva (UTI), para avaliação da 

presença de trombose venosa superficial e profunda (TVP) (MATTOS, et al.,1992, BARROS, 

et al., 2006), e auxiliar na caracterização de tumores e no fornecimento de informações sobre 

a hemodinâmica de diversos órgãos vitais (CARVALHO et al., 2008). 

O efeito Doppler foi descrito pela primeira vez, em 1842, por Johann Christian 

Andreas Doppler. Consiste no princípio físico no qual se observa uma variação da frequência 

de uma onda, emitida ou refletida, por um objeto que está em movimento em relação à fonte 

emissora. Quando o emissor aproxima-se do receptor, a frequência do som aumenta 

proporcionalmente a velocidade deste movimento, e à medida que a fonte sonora distancia-se 

do objeto, a frequência diminui. Se o emissor ou o receptor não estiverem em movimento não 

há variação da frequência do som (FISH, 1990). 

 No caso das células sanguíneas, o sinal ultrassônico que é recebido por elas (receptor) 

sofre desvio de frequência porque as mesmas estão em movimento em relação ao transmissor. 

Em seguida, este mesmo sinal é retroespalhado em direção ao transdutor, ocorrendo um novo 

desvio de frequência, pois as células agora atuam como fonte emissora, e o emissor, como 

receptor (FISH, 1990, COIADO, 2008). 

Entretanto, é importante frisar mais uma vez que a garantia do funcionamento 

adequado em equipamentos de ultrassom Doppler envolve testes de controle de qualidade, 

manutenção preventiva, calibração e monitoração periódica dos mesmos, além de 
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conhecimento dos seus efeitos sobre o tecido biológico, cuidados com o equipamento e 

treinamento dos operadores (GOODSITT et al., 1998).  
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4 Fundamentação Teórica 

Neste capítulo será abordada a evolução e atual situação no mundo sobre os aspectos 

epidemiológicos das doenças cardiovasculares, em particular das isquemias coronarianas, 

assim como a anatomia e fisiologia do sistema cardiovascular e coronário.  

 

4.1 Aspecto Epidemiológico das Coronariopatias 

 

A Organização Mundial da Saúde (OMS) classifica as doenças crônicas não 

transmissíveis (DCNT), em doenças respiratórias, cerebrovasculares, cardiovasculares, 

renovasculares, neoplasias e diabetes mellitus (WHO, 2005).  

Indicadores sociodemográficos e de saúde no Brasil 2009, apresentaram relevantes 

modificações, entre 1996 e 2005, no perfil de morbi-mortalidade em relação às doenças 

crônicas. Destas, as infecto-contagiosas foram responsáveis por menos de 10% dos óbitos, 

enquanto as doenças cardiovasculares representaram em média mais de 37%. Nesse mesmo 

período observou-se uma tendência de queda no registro de óbitos causados pelas 

enfermidades do sistema circulatório, em 1996 respondia por 38,1% dos casos, em 2005 

houve um declínio para 36,5% (IBGE, 2009).  

 Essa transição também foi visualizada por Brasil, 2009, em que o risco de morte por 

doenças cardiovasculares na população brasileira, entre 20 a 70 anos passou de 187,9/100 mil 

habitantes, em 1990, para 149,4/ 100 mil habitantes, em 2006, mostrando uma queda de 1,4% 

ao ano.  

Apesar da redução no índice de mortalidade por cardiopatias no Brasil (SCHMIDT et 

al., 2011), a alta prevalência das doenças cardiovasculares (DCV) ainda é atualmente presente 

no País e mundialmente (STOCKER, KEANEY, 2004, BARRETO, CARMO, 2007, PINHO 

et  al., 2010, HERMOSO, AGNOLO,  2011).  

Em 2007, estas patologias tiveram participação importante na mortalidade em geral, 

com 305.872 (29,4%) mortes, sendo a primeira causa de óbito em todas as regiões do Brasil 

(BRASIL, 2010).  
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Uma síntese das etiologias de morbidade para a população como um todo, em 2008, 

também confirma as diversas transformações nos padrões demográfico e epidemiológico 

experimentados no Brasil. Destaca-se nesse ano, dos 1.066.842 óbitos ocorridos no País, as 

doenças do aparelho circulatório constituem o principal grupo de causas, com 29,5% (314. 

506), seguido, pelas neoplasias com 15,6% (166.317). Esse perfil está mais evidente em 

indivíduos idosos, representando causa majoritária em torno dos 37,5% (IBGE, 2010). 

As doenças cardiovasculares (DCVs), as quais incluem a hipertensão arterial, as 

doenças isquêmicas (coronariopatias) e reumáticas do coração, e cerebrovasculares ocupam o 

primeiro lugar das causas de mortes no mundo. Pesquisas afirmam que as DCVs, em 2008, 

causaram na população, 17,3 milhões de mortes, representando 30% de todos os óbitos no 

planeta.  Destes, 7,3 milhões foram devido as coronariopatias. Além disso, segundo esse 

levantamento , estima-se que as DCVs, especialmente as doenças coronárias e o infarto agudo 

do miocárdio, em 2030, serão responsáveis por 23,6 milhões de mortes no mundo (WHO, 

2012).  

A doença arterial coronariana (DAC) consiste na insuficiência do suprimento 

sanguíneo causada pela estenose do lúmen das artérias coronarianas, devido a processos 

ateroscleróticos os quais obstruem o fluxo sanguíneo e consequentemente reduzem o aporte 

de oxigênio ao coração (PINHO et al., 2010).  

A DAC lidera os índices de morbi-mortalidade (GUS, et al., 2002, ROSAMOND, et 

al., 2008, LLOYD-JONES, et al., 2010, SCHMIDT, et  al., 2011, WHO, 2011), devido as 

mudanças do estilo de vida da população, urbanização, sedentarismo, hipertensão e diabetes 

(GUS et al., 2002, MILHOMEM, 2006, BRASIL, 2010,  BHIMALLI et al., 2011, 

HERMOSO, AGNOLO, 2011, WHO, 2011), gerando problemas psico-sócioeconômicos ao 

indivíduo e grandes gastos em assistência médica, repercutindo em um grave problema de 

saúde pública (STOCKER, KEANEY, 2004, MARÇAL et  al., 2006, BRASIL, 2009, 

SCHMIDT et  al., 2011). 

Das hospitalizações de indivíduos com idade a partir dos 60 anos, em 2007, 27,4% 

foram causadas por cardiopatias (SCHMIDT et al., 2011). Além disso, em 2007 e 2009, das 

intervenções cardiovasculares, foram realizadas em Portugal aproximadamente 27.590 

(91,97%) e 29.693 (98,98%) coronariografias, respectivamente (PORTUGAL, 2010). 

Além disso, as coronariopatias correspondem a um terço das mortes em indivíduos 

cardiopatas com idade superior aos 35 anos (ROSAMOND, et al., 2008, LLOYD-JONES, et 
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al., 2010 ), e os idosos são mais susceptíveis a esse tipo de doença (MALACHIAS, 2004, 

GUYTON, HALL, 2006, BRASIL, 2010). 

Outra evidência quanto à predominância dessas doenças na população, foi relatada em 

uma base de dados do GAIS (2009), no estado de São Paulo, em 2007, que isquemias 

cardíacas foram mais susceptíveis no sexo masculino (38,1%), que no feminino (30,6%).  

Entretanto, apesar da DAC representar uma das principais causas de óbitos e 

incapacidades (ROSAMOND, et al., 2008, LLOYD-JONES, et al., 2010), estudos 

epidemiológicos indicam que a mortalidade por esse distúrbio teve uma tendência declinante, 

a partir dos anos 80 (KAISER, 2004, BRASIL, 2009) em função do desenvolvimento de 

ações de caráter preventivo e de promoção à saúde (OLIVEIRA et al., 2003, MILHOMEM, 

2006, NEUMANN et al, 2007, CARVALHO, et al., 2009), a introdução de terapêuticas 

eficazes e ao avanço tecnológico no sistema de saúde (LOTUFO, 2005), com redução em 

torno de 26% (SCHMIDT et  al., 2011). 

Essa tendência temporal também foi confirmada por CESSE e colaboradores (2009), 

no período de 1950 a 2000 entre a população brasileira. Sua análise evidenciou que apesar 

dessas enfermidades representarem a primeira causa de óbito em todas as capitais do Brasil, o 

risco de óbito apresentou-se em decréscimo, particularmente a partir da década de 1980. 

Essa transição também foi visualizada, em 2004 e 2009, em Portugal, onde ocorreram 

2730 e 2330 cirurgias coronárias isoladas no País, respectivamente (PORTUGAL, 2010). 

Segundo NOGUEIRA et al. (2010), a conscientização da população com relação aos 

fatores de risco para DCV (sedentarismo, obesidade, tabagismo, etc) associada aos programas 

nacionais de atenção à hipertensão arterial e ao diabetes mellitus, incluindo educação em 

saúde, diagnóstico e tratamento farmacológico gratuitos nas redes básicas Municipais e 

Estaduais, além do atendimento eficaz às situações de emergência podem parcialmente 

explicar a tendência observada.  

RODRIGUES e SEIDL (2008) também deixam claro que há evidências da relação 

positiva entre o suporte social e melhora da saúde do paciente coronariano, uma vez que este é 

relevante para promover a adesão desses pacientes ao tratamento. Esses resultados justificam 

a importância do fornecimento de orientação aos familiares e profissionais da área sobre a 

saúde do paciente, assim como sobre as formas de prover o apoio necessário. 
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Estimativas da OMS indicam que a inatividade física é responsável por dois milhões 

de mortes, sendo 22% dos casos associados às isquemias do coração. O tabagismo gera cerca 

de cinco milhões de mortes em todo o mundo por ano e responde pelo aumento do risco de 

morbi-mortalidade por doenças coronarianas, acidente vascular encefálico (AVE), bronquite, 

enfisema e câncer (BRASIL, 2010). 

Portanto, estudos epidemiológicos de mortalidade de uma região ou País, são 

importantes para avaliar a situação e o impacto de doenças cardiovasculares sobre uma 

determinada amostra populacional. Apesar da alta incidência e mortalidade das doenças 

coronarianas estarem relacionada, em parte, ao estilo de vida da população, estimativas 

epidemiológicos indicam que estas seriam uma causa relativamente rara de mortalidade na 

ausência dos principais fatores de risco.  

Assim, o desenvolvimento de novas técnicas e estudos na área, a identificação e 

eliminação de fatores de risco fazem-se necessários para prevenir a DAC e melhorar a 

qualidade de vida dos pacientes acometidos por essa enfermidade. 

 

4.2 O Sistema Cardiovascular  

 

O sistema cardiovascular ou circulatório é formado pelo coração e vasos sanguíneos 

que distribuem o sangue por todas as regiões do organismo.  

Os vasos sanguíneos equivalem a um circuito fechado e são constituídos por artérias, 

arteríolas, capilares, veias e vênulas, que em conjunto formam a circulação sistêmica (NETO 

et  al., 2004).  

O coração funciona como uma bomba hidráulica e sua estrutura é composta por dois 

átrios e dois ventrículos.  Os átrios, direito e esquerdo, são bombas de reforço que funcionam 

como reservatórios de sangue e aumentam em até 25% a eficiência de contração ventricular 

(GUYTON , HALL, 2006). 

Os ventrículos, direito e esquerdo, por sua vez, funcionam em série, ejetando sangue 

em direção aos pulmões e à aorta, respectivamente, para ser distribuído a todos os órgãos 

periféricos (NETO et al., 2004). Recebem 75% do sangue que flui pelos átrios, antes da 

contração dos mesmos, e são as principais fonte de força que impulsionam o sangue por todo 
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o corpo (GUYTON , HALL, 2006). Portanto, para que esse deslocamento ocorra é necessário 

que esse sincício cardíaco gere uma pressão hidrostática suficiente para conduzi-lo por toda 

rede vascular (NETO et al., 2004). 

As funções do sistema circulatório baseiam-se no transporte de oxigênio, hormônios e 

nutrientes aos tecidos e órgãos, remoção de produtos finais metabólicos, e manutenção do 

funcionamento adequado à sobrevida celular (homeostasia) (GOMES, 2005, SOUZA, ELIAS, 

2006).  

Esse sistema divide-se em pequena e grande circulação. A pulmonar ou pequena 

circulação contém o sangue venoso, que após ser bombeado pelo ventrículo direito em 

direção às artérias pulmonares, sofre troca gasosa (hematose pulmonar) e passa a ser 

oxigenado (sangue arterial) (KLABUNDE, 2011). Este por sua vez, através da circulação 

sistêmica ou grande circulação, é distribuído a todas as células e tecidos do organismo, e 

inclusive ao próprio coração pelas artérias coronárias (BERNE, LEVY, 1990, GUYTON, 

HALL, 2006).  

O volume total de sangue (volemia) que é bombeado pelo coração a cada minuto é 

conhecida como débito cardíaco (Q) e é dada em litros por minuto (l/min). Em geral, a 

Frequência cardíaca (FC) normal em repouso está em torno de 70 batimentos por minuto 

(bpm) e o Volume de ejeção (VE), de 70 mililitros por batimentos por minuto (bpm). O débito 

cardíaco aumenta quando a FC ou o VE a cada contração aumenta também (POWERS, 

HOWLEY, 2000). 

Entretanto, a volemia presente no sistema circulatório, em um adulto sadio, varia com 

a área corporal, atividade corporal, o peso e a idade (SOUZA, ELIAS, 2006), e corresponde 

em média a 5 litros. Sendo que aproximadamente 84% desse volume estão na circulação 

sistêmica, com 64% nas veias, 13% nas artérias e 7% nas arteríolas e capilares (GUYTON , 

HALL, 2006).  

Embora a distribuição sanguínea seja bem distinta entre os vasos sanguíneos, a 

quantidade de sangue bombeada é a mesma nas câmaras ventriculares. Contudo, a pressão 

interna em cada ventrículo é diferente, pois a resistência oferecida a passagem do sangue não 

é similar nas duas circulações (KLABUNDER, 2011).  

Isso ocorre porque os vasos da circulação pulmonar anatomicamente são menores e 

possuem grandes calibres, proporcionando uma resistência pequena ao fluxo. Na sistêmica, o 
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trajeto que o sangue percorre é muito maior e seus vasos possuem calibre menor, logo, 

oferecem resistência maior a passagem do sangue (Tabela 1).  

 

Tabela 1: Diâmetro e função dos vasos sanguíneos (Fonte: BERNE, LEVY, 1990). 

 

VASOS DIÂMETRO 

(mm) 

FUNÇÃO 

Grandes artérias (Ex. aorta, 

art.pulmonar) 

25 Amortecimento e Distribuição 

Médias Artérias (Ex.coronárias) 1,0-4,0 Distribuição 

Pequenas Artérias 0,2-1,0 Distribuição e Resistência 

Arteríolas 0,01-0,20 Resistência 

Capilares 0,006-0,010 Difusão 

Vênulas 0,01-0,20 Difusão, Coletor e Armazenamento 

Veias 0,2-5,0 Capacitância (Armazenamento) 

Veias Cavas 35 Coletor 

 

As artérias podem ser de grande, médio e pequeno calibre. Possuem suas paredes 

espessas, originam da aorta, ramificam-se em vasos menores e distribuem o sangue sobre alta 

pressão para os tecidos (BERNE, LEVY, 1990, POWERS, HOWLEY, 2000). 

As arteríolas são ramos distais do sistema arterial, possuem calibre menor e conferem 

resistência ao fluxo sanguíneo. Estas dão origem aos capilares que são microvasos de 1 mm 

de comprimento e de diâmetro em torno de 8 a 12 milésimo de mm, que tem a função de 

promover a difusão de nutrientes, hormônios, eletrólitos e outras substâncias entre o sangue e 

o fluído intersticial (SOUZA , ELIAS, 2006). 

 As vênulas e veias constituem vasos de capacitância ou reservatório por serem 

condutoras de grandes volumes de sangue.  Por estar sobre baixas pressões, esse sistema 
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venoso, possui suas paredes finas que são capazes de contrair e expandir de acordo com a 

necessidade fisiológica do organismo (GUYTON, HALL, 2006).  

Embora o coração reaja de forma peculiar às alterações da pressão arterial, é um órgão 

dependente de todo sistema cardiovascular. Dessa forma, para compreender os mecanismos 

relacionados com a fisiopatogenia miocárdica, é importante levar em consideração a relação 

do conjunto coração–vasos, pois uma disfunção primária no coração pode induzir 

modificações reflexas nos vasos; e alterações nos vasos, funcionais ou estruturais, podem 

comprometer a funcionalidade cardíaca (COLOMBO, et  al., 2001). 

 

4.2.1 Propriedades dos Vasos 

 

Os vasos possuem diferentes funções de acordo com as características de suas paredes 

O estudo das propriedades das paredes vasculares é importante para entender o 

funcionamento e comportamento fisiológico dos vasos sanguíneos, pois estes estão 

constantemente sujeitos a esforços mecânicos durante o bombeamento sanguíneo. Assim, os 

seus componentes, por exemplo elastina (oferece elasticidade aos vasos), permitem que a 

estrutura vascular possua propriedades para suportar estas pressões, pois valores de tensão e 

deformação elevados podem causar alterações em sua estrutura, e consequentemente na 

passagem do fluxo sanguíneo. 

 

4.2.1.1  Complacência Vascular 

 

Como já foi explanado anteriormente, o sistema arterial tem como função primária a 

distribuição do sangue para todos os tecidos e órgãos do corpo.  

Entretanto, essa divisão do sangue de forma adequada é possível devido aos seus 

componentes terminais (arteríolas) que regulam essa distribuição, e a elasticidade das grandes 

artérias (aorta e pulmonar) que são capazes de manipular quantidade consideráveis de volume 

sanguíneo (BERNE, LEVY, 1990). 
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Além disso, os componentes que compõe a parede vascular influenciam tanto na 

condução do sangue ao longo da rede vascular como na funcionalidade dos vasos. Assim, a 

complacência de um vaso depende da quantidade de elastina, colágeno e músculo presentes 

em suas paredes. A aorta, por exemplo, possui grande quantidade de elastina, pouco colágeno 

e músculo, sendo, portanto, um vaso de grande complacência, pois a elastina oferece grande 

pouca resistência ao estiramento, ao contrário das fibras de colágeno. 

A complacência pode ser definida como a capacidade que um vaso tem de se distender 

e de se retrair (GUYTON, HALL, 2006), ou seja, quando o vaso é submetido a uma 

determinada tensão, ocorre a sua distensibilidade (comportamento elástico) imediata 

permanecendo constante enquanto o nível de tensão for mantido. Entretanto, quando a tensão 

é removida, o vaso imediatamente retorna a seu diâmetro original. A principal característica 

da propriedade elástica é a reversibilidade (FARINA, 2009). 

Durante a contração cardíaca, a maior parte do sangue flui ao sistema arterial durante a 

fase de ejeção rápida. Uma pequena fração da energia utilizada para isso é dissipada como 

fluxo ocorrendo a distensão dos vasos. O restante é armazenado pelas artérias distensíveis, na 

forma de energia potencial. Quando ocorre o relaxamento ventricular, a retração das paredes 

vasculares transforma essa energia que foi armazenada em fluxo. Esse volume sanguíneo 

deslocado pela retração faz com que a circulação continue fluindo durante a diástole 

(BERNE, LEVY, 1990). 

Os materiais elásticos quando aplicado a uma carga se deformarão de acordo com sua 

relação estresse-sobrecarga específica e armazenarão energia no processo. Quando removida a 

carga, a energia armazenada é devolvida e o tecido retorna ao seu formato original (FARINA, 

2009). 

Portanto, sem a complacência (distensibilidade) do sistema vascular a condução do 

fluxo sanguíneo só ocorreria na sístole, e não durante a diástole, pois quando o sistema 

vascular é rígido, este não consegue retrair e o sangue deixa de fluir através dos vasos.  

Segundo GUYTON e HALL (2006), as paredes arteriais são mais espessas que as das 

veias, e por essa razão estas tem a capacidade de dilatar seis a dez vezes mais que as artérias.  

A complacência arterial afeta também a pressão de pulso. Se a complacência estiver 

reduzida, maiores serão a carga de trabalho do ventrículo esquerdo e, consequentemente, a 

pressão arterial (GUYTON, HALL, 2006). 
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Assim, as características presentes no sistema vascular (seus condutos elásticos e 

terminais de alta resistência) tendem a amortecer as flutuações no fluxo, tonando-o mais 

uniforme (contínuo) através dos capilares, minimizando a carga de trabalho do coração 

durante o bombeamento sanguíneo. Além disso, nos vasos complacentes, a pressão também 

mantém-se constante, pois as artérias promovam o amortecimento das pulsações pressóricas 

durante todo o ciclo, reduzindo o trabalho cardíaco (BERNE, LEVY, 1990). 

A aorta por ser bastante complacente funciona tanto como amortecedor do pulso 

arterial quanto vaso de distribuição de sangue para os demais ramos arteriais. Além disso, 

nessa artéria não há praticamente perda de pressão, uma vez que elas representam pouca 

resistência ao fluxo (GUYTON, HALL, 2006). 

O componente complacente dos vasos também é importante para entender porque a 

transmissão das pulsações diminui progressivamente da aorta em direção à periferia. A 

amplitude das pulsações se tornam menores nos vasos mais distais, em especial nos capilares 

(BERNE, LEVI, 1990).  

Essa queda progressiva é causada tanto pelos aumentos da resistência quanto da 

complacência vascular. A resistência ao movimento do sangue amortece as pulsações porque 

a volemia que flui adiante da onda de pressão distende o segmento vascular seguinte, 

regulando o fluxo. Assim quanto maior a resistência, maior essa dificuldade. E a 

complacência amortece as pulsações porque aumenta o fluxo sanguíneo na crista da onda de 

pressão, elevando a pressão (GUYTON, HALL, 2006). 

Completam ainda os autores que à medida que o sangue flui pelas pequenas artérias e 

arteríolas (vasos de resistência) sistêmicas ocorre uma redução de 50 a 70% da pressão 

arterial. À medida que as arteríolas se tornam mais estreitas, e tornam-se capilares, a pressão 

média é de 25 a 30 mmHg. O pulso pressórico gradativamente reduz sua amplitude quando se 

aproxima dos vasos periféricos (artérias menores, arteríolas e capilares), ou seja, as pulsações 

reduzem-se praticamente a 0(zero) mmHg nas veias cavas (GUYTON, HALL, 2006).  

Portanto, o sistema vascular tem a capacidade de dilatar em consequência do aumento 

do fluxo sanguíneo, elevando a pressão Além disso, de acordo com as necessidades 

metabólicas requeridas pelos tecidos e órgãos do corpo, as artérias tem a capacidade de 

promover aumentos de fluxo de até dez vezes mais para suprir essas necessidades. Tal 

adaptabilidade fisiológica deve-se as mudanças na velocidade de fluxo sanguíneo e das 
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geometrias dos vasos (espessura, diâmetro e comprimento) que dependem do tipo do 

endotélio que reveste o vaso (BERNE, LEVI, 1990).  

As veias, por exemplo, tem uma complacência cerca de vinte e quatro vezes maior que 

a das suas artérias correspondente e um volume cerca três vezes maior. Mais de 60% do total 

de sangue encontram-se nesses vasos e mesmo pequenas elevações de pressão fazem as veias 

armazenarem até meio litro de sangue extra (GUYTON, HALL, 2006).  

Por isso, o sistema venoso serve como reservatório porque é capaz de armazenar 

grandes volumes de sangue extra para serem utilizados sempre que for necessário pelo 

organismo, ex. durante o esforço físico, e no controle rápido do débito cardíaco. 

Entretanto, modificações estruturais na parede vascular, refletidas com o aumento da 

sua espessura, assim como a influência de fatores funcionais (tônus simpático, frequência 

cardíaca e substâncias nocivas, como tabagismo) podem alterar a distensibilidade arterial 

(FARINA, 2009).  

Assim, a rigidez arterial de grandes artérias traz grandes consequências para o sistema 

cardiovascular, tais como, aumento da sobrecarga ventricular, possível aumento simultâneo de 

pressão arterial sistólica e redução de resposta dos sensores de distensão (GUYTON, HALL, 

2006).  

A rigidez arterial representa um potencial prejuízo ao sistema cardiovascular e é 

considerada um fator de risco de morbidade independente de outras variáveis. Entretanto, a 

rigidez arterial pode ser secundária a diversas condições mórbidas (hipercolesterolemia, o 

diabetes mellitus, a hipertensão arterial, a insuficiência cardíaca congestiva e a insuficiência 

renal crônica) e também ao envelhecimento, mesmo quando da ausência de outros fatores de 

risco cardiovasculares concomitantes (FARINA, 2009).  

 Isto é bem evidenciado em idosos que apresentam a pressão sistólica mais elevada 

que uma pessoa jovem porque a complacência arterial diminui com a idade pela redução de 

elastina e pelo aumento de tecido colágeno na parede desses vasos (BERNE, LEVI, 1990).  

TANAKA et  al. (2000) afirmam que a redução da complacência arterial em relação à 

idade ocorre igualmente em indivíduos saudáveis e fisicamente ativos, o que sugere um efeito 

primário do envelhecimento. 
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Os dados encontrados por BAPTISTA et al.(2008) também sugerem que a rigidez 

arterial aumenta à medida que envelhecemos, e está relacionada ao nível do condicionamento 

cardiorrespiratório que pode influenciar na prevenção do enrijecimento arterial. 

Portanto, a regulação da pressão arterial depende do volume sistólico e da 

complacência arterial, pois quanto maior for esse volume e menor a complacência, maior será 

a pressão arterial sistêmica. 

 

4.2.1.2  Viscoelasticidade Vascular 

 

O comportamento mecânico do tecido esta relacionado a três fatores, carga o qual é 

submetido, tipo do material que o compõe e a geometria do mesmo. Os tecidos moles, como o 

cardiovascular e o musculoesquelético, exibem significante resposta viscoelástica em virtude 

da aplicação de uma carga.  

Um material viscoelástico, como os vasos sanguíneos, apresentam, ao mesmo tempo, 

características de um material viscoso e de um material elástico, ou seja, à aplicação de uma 

tensão constante sofrem uma deformação com o tempo. No entanto, quando a tensão é 

retirada observa-se que os mesmos não voltarão imediatamente à sua posição original (não 

deformada). Esta recuperação quer seja parcial ou total, será dependente do tempo. Portanto, a 

viscoelasticidade possui uma relação tensão/deformação dependente do tempo e da taxa da 

carga aplicada.  

Devido ao fato do bombeamento cardíaco ser pulsátil e das paredes arteriais possuírem 

propriedades viscoelásticas, a pressão na aorta oscila entre 80 e 120 mmHg, na diástole e 

sístole, respectivamente, e cai progressivamente ao longo da árvore circulatória chegando a 

aproximadamente 0 mmHg quando o sangue atinge as veias cavas. Assim, o sangue é 

bombeado continuamente pelo ventrículo esquerdo para o interior da aorta sob uma faixa 

pressórica constante (GUYTON, HALL, 2006). 

As artérias amortecem a pressão e as oscilações de fluxo resultantes da contração 

ventricular e transformam o fluxo pulsátil em fluxo constante. Para tal, a eficácia da função 

arterial só é possível porque as suas paredes apresentam propriedades viscoelásticas que 

garantem distensão e contração das artérias (BERNE, LEVY, 1990).  
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4.3 O ciclo cardíaco 

 

O ciclo cardíaco compreende o movimento de contração (sístole) e relaxamento 

(diástole) do coração. Quando os átrios contraem, os ventrículos relaxam e recebem o sangue 

provido das câmaras atriais (BERNE, LEVI, 1990). Imediatamente, 0,1 segundo após a 

contração atrial, os ventrículos despolarizam-se e liberam o sangue para a circulação. Esse 

ritmo sincronizado perdura aproximadamente 0,8 segundos, sendo 0,5 e 0,3 segundos, de 

diástole e sístole respectivamente (POWERS, HOWLEY, 2000). 

O ciclo inicia-se no nodo sinoatrial (NSA) ou de Keith-Flack  localizado próximo ao 

orifício da veia cava superior (na parede póstero-lateral do átrio direito), pela geração do 

potencial de ação (impulsos elétricos) que leva à despolarização atrial.  (GOMES, 2005, 

RANGEL, 2006, MURPHY, LLOYD, 2007). Por esse razão que o NSA é considerado o 

marcapasso cardíaco. 

Em um indivíduo adulto são transmitidos 80 impulsos elétricos por minuto que 

propagam-se pelos átrios (SOUZA, ELIAS, 2006), a uma velocidade de 0,3 m/s (MURPHY, 

LLOYD, 2007), depois pelos nodo e feixe atrioventriculares (AV) onde sofrem uma redução 

da sua velocidade para 0,05 m/s, e finalmente atingem, pelo sistema de Purkinje, os 

ventrículos. Por esse sistema, o impulso percorre inicialmente o feixe de Hiss e 

posteriormente os ramos das fibras de Purkinje, garantindo a sístole ventricular (GUYTON, 

HALL, 2006). 

Nos casos em que ocorre o aumento da frequência cardíaca (FC), o tempo de diástole 

sofre maior redução que o da sístole (POWERS, HOWLEY, 2000). Portanto, o atraso na 

transmissão do estímulo excitatório é de fundamental importância, pois fornece tempo 

necessário para que haja o abastecimento e contração dos ventrículos após a despolarização 

dos átrios. 

Durante o ciclo cardíaco as pressões no interior das bombas cardíacas variam de 

acordo com o tempo de sístole e diástole. Quando os ventrículos estão relaxados e os átrios 

contraídos, a pressão interna é baixa nas primeiras câmaras e alta, nas segundas. À medida 

que os ventrículos se contraem, o nível pressórico aumenta gradativamente e ocasiona o 

fechamento das válvulas átrio-ventriculares (BERNE, LEVI, 1990).  
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Esse gradiente de pressão é importante para que não haja o refluxo de sangue dos 

sincícios ventriculares para os átrios e das artérias, pulmonares e aorta, para os ventrículos. 

 Como o sangue exerce pressão em toda rede vascular, é nas artérias que ela é maior e 

por isso é mensurada nesses vasos para ser utilizada como indicadora de saúde ou não 

(POWERS, HOWLEY, 2000).  

As pressões arteriais sistólica e diastólica consideradas como padrão normal, em um 

indivíduo adulto, estão em torno de 120 mmHg e 80 mmHg, respectivamente. Quando esses 

valores são iguais ou superiores a 140 mmHg, na sístole, e a 90mmHg, na diástole, 

caracteriza-se a hipertensão arterial  (POWERS, HOWLEY, 2000, GUYTON, HALL, 2006). 

Porém, à medida que o sangue flui pela circulação sistêmica, o nível pressórico cai 

gradativamente e atinge 0 mmHg ao fim das veias cavas (GUYTON, HALL, 2006). 

 

4.4 O Músculo Cardíaco 

 

A parede do coração é formada basicamente por músculo, cujas paredes são 

compostas por três camadas: o epicárdio, miocárdio e endocárdio (SOUZA, ELIAS, 2006, 

COLBOURNE et al., 2007).  

O epicárdio é a membrana serosa que serve como lubrificante e está aderida 

externamente à superfície do coração (POWERS, HOWLEY, 2000). O endocárdio é o 

revestimento interno composto por tecido elástico (tecido endotelial) e colágeno que reveste 

também as válvulas e todos os vasos (artérias, veias e capilares). É a única camada que está 

em contato com o sangue (SOUZA, ELIAS, 2006).  

O miocárdio, ou músculo cardíaco, localiza-se entre o epicárdio e endocárdio. É a 

camada mais espessa, separada por tecido conjuntivo responsável pela contração muscular e 

que recebe suprimento sanguíneo das coronárias (POWERS, HOWLEY, 2000). 

A espessura dessas camadas varia consideravelmente de uma câmara para outra. Tanto 

o epicárdio como o endocárdio atrial e ventricular possuem a mesma espessura, mas o 

miocárdio atrial é mais fino que o ventricular. Além disso, o miocárdio ventricular esquerdo é 

mais espesso devido à resistência encontrada no bombeamento do sangue que é maior, 

aumentando assim o potencial de contração desse lado (SOUZA, ELIAS, 2006).  
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4.5 Circulação Coronariana 

 

A funcionalidade normal do coração depende de um aporte de sangue adequado e das 

boas condições morfológicas das artérias que o irrigam. As artérias coronárias (ACs) e seus 

ramos são os principais vasos responsáveis pela nutrição e suprimento sanguíneo do 

miocárdio. E o estudo, em particular, da coronária esquerda será o objetivo principal desse 

trabalho. 

 

4.5.1 História e evolução da anatomia coronária 

 

Os indicadores anatômicos delineiam o grau de severidade funcional dos vasos 

coronários porque servem de base para o cálculo da pressão e fluxo no interior dessas artérias 

de acordo com os princípios teóricos da mecânica dos fluidos (GOULD, 1985).  

Além disso, o conhecimento anatômico coronariano também é importante para o 

diagnostico preciso da área de risco do miocárdio atingida pela isquemia, no caso de oclusão 

coronária, identificação da extensão da lesão, prognóstico e para estabelecer o tipo mais 

adequado de tratamento clínico ou cirúrgico (LUZ, FAVARATO, 1999). Por isso da 

importância do conhecimento da abordagem anatômica dessas artérias para avaliação dos 

efeitos funcionais da circulação coronária. 

O interesse pela anatomia coronária iniciou-se ainda no século XVI, quando 

estudiosos do Renascimento começaram a realizar as primeiras investigações anatômicas nas 

escolas de medicina européias (ANGELINI, et al., 1999).  

Leonardo da Vinci (1452-1519), por volta de 1500, em seus estudos com corações de 

animais, teve como principal interesse na aplicação dos princípios hidráulicos a função 

cardiovascular. Ele deixou anotações precisas e fiéis da anatomia coronária, incluindo o 

funcionamento unidirecional das válvulas cardíacas (GOMES, 2005), a existência dos óstios 

coronariano, e o curso proximal das artérias coronárias (ANGELINI, et  al., 1999). 

Além disso, ele descreveu as estruturas das veias e dos seios coronários, e observou 

que as artéiras coronárias se tornavam progressivamente menores ao se aproximarem do ápice 

do coração, e que, em seu trajeto, eram sempre acompanhadas por uma veia. As pesquisas de 
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Leonardo foram fundamentais para compreender o funcionamento do sistema circulatório 

(ANGELINI, et al., 1999). 

Contudo, as publicações de Andreas Vesalius (1514-1564), ainda durante o 

Renascimento,  foram que mais impulsionaram o conhecimento da anatomia coronária 

humana. Ele produziu uma série de desenhos anatômicos que mostravam a artéria coronária 

direita (ACD) originando da coronária esquerda (ACE) e o curso anterior do fluxo pulmonar 

(GOMES, 2005). 

Suas ilustrações foram registradas em seu tratado "De Humani Corporis Fabrica Libri 

Septem" , o qual tornou-se, na época, o livro de anatomia médica, em toda a Europa, 

marcando o renascimento da medicina como ciências (GOMES, 2005). 

O sucessor de Versalius, Falópio, em 1562, relatou a presença de um único óstio 

coronariano, e somente em 1761, G.P. Morgagni descreveu com precisão os dois principais 

vasos coronários (ANGELINI, et  al., 1999). 

 Durante os séculos que se seguiram, vários pesquisadores publicaram suas 

descobertas com relação as características anatômicas das coronárias, destacam-se os 

trabalhos de Adam Christian Thebesius , (1685 - 1732), que descreveu a drenagem venosa 

cardíaca (veias coronárias de Tebésio) para as cavidades atrial e ventricular direitas (GOMES, 

2005), e de Raymond Vieussens (1641-1715), que em 1706 na França, publicou  “Vieussens 

Nouvelles Découvertes sur le Coeur”  que continha a anatomia  dos vasos coronários, que foi 

melhor detalhada, em 1715, em  seu “Treatise of the Heart” (LOUKAS, et al., 2007). 

O tratado de Vieussens foi considerado uma das mais importantes obras com 

observações sobre a correlação entre sintomas clínicos das cardiopatias e as bases anatômicas 

para esses achados. Seu legado persiste até hoje e várias denominações das suas descrições 

iniciais são empregadas na área médica (LOUKAS, et al., 2007).  

Com o entendimento da fisiologia da circulação coronariana e dos achados clínicos 

das cardiopatias , em 1768, o termo angina do peito foi descrito pela primeira vez, como dor 

torácica, por Willian Heberden (HURST, 1990). 

A partir do século XX presenciou-se o impulso nos conhecimentos sobre a 

complexidade e variabilidade da anatomia coronária, quando Grant e Regnier, em 1926, 

reforçaram este conceito ao compararem anatomicamente esses vasos em diferentes espécies 

(ANGELINI, et  al., 1999). 
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Na metade do mesmo século, vários anatomistas fizeram descobertas relevantes com 

relação à anatomia coronária em humanos, em particular, as descritas por Thomas N. James, 

que em 1961 ao evidenciar os dois orifícios, ou óstios, na base do arco ascendente da aorta, 

imediatamente após a válva aórtica, observou que esta apresentava três folhetos semilunares 

ou válvulas, formando os seios da aorta ou seios de Valsava (SOBOTTA, 2000, ZAMITH, et 

al., 2005, RABELO, et  al., 2012).  

Em 1967, Baroldi e Scomazzoni em suas pesquisas experimentais, apresentaram 

finalmente a descrição do modelo anatômico atual da coronária normal (ANGELINI, et  al., 

1999). 

 

4.5.2 Anatomia das Artérias Coronárias 

 

A história da cardiologia iniciou-se com o interesse em aprofundar os conhecimentos 

sobre a circulação e com os avanços das pesquisas na área ao longo de décadas foi possível 

conhecer a fundo a anatomia do sistema cardiovascular, inclusive das artérias coronárias, 

como origem, trajeto e suas funções.  

As dimensões das artérias coronárias variam entre a população que não apresenta 

distúrbios cardiovasculares. Fatores genéticos (DODGE et  al., 1992), idade (LEUNG et al., 

1991, DODGE et al., 1992, WILSENS et  al., 1996, HUTCHINS et  al., 1997), sexo 

(DODGE et  al., 1992, SAIKRISHNA et  al., 2006), peso corporal (DHAWAN, BRAY, 

1995, WILSENS et  al., 1996, LIP et  al., 1999), tamanho do coração (LEWIS, GOTSMAN, 

1973, MACALPIN et  al., 1973, LEUNG et al., 1991,) e etnia (DHAWAN, BRAY, 1995, LIP 

et al., 1999) estão correlacionadas com essa variação anatômica. 

Em geral os vasos coronários, em condições fisiológicas normais, apresentam entre 2 a 

4 mm de diâmetro interno (DODGE et al., 1992, MACALPIN et  al., 1973, TOEPKER et al., 

2010) e 1 mm de espessura (NADKARNI et al., 2003). 

Apesar de existirem variações anatômicas das artérias coronárias entre indivíduos, a 

descrição padronizada da origem anatômica coronária normal se dá a partir dos dois óstios 

que ficam na base da aorta. Inicialmente, as artérias coronárias, têm um percurso epicárdico, 

ou seja, sobre a superfície do coração, e posteriormente, assumem um percurso 

intramiocárdico, pois penetram no miocárdio (CESAR, FERREIRA, 2004). 
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Anatomicamente, a válva aórtica apresenta três folhetos que formam seios de Valsava 

(ZAMITH et  al., 2005, RABELO et  al., 2012). Nestes estão os óstios aórticos, direito e 

esquerdo, cujos diâmetros devem ser iguais ou maiores que o da artéria que dele se origina. 

De cada óstio originam suas respectivas artérias coronárias, a direita e esquerda que são 

responsáveis pela vascularização do coração (Figura 7) (GUYTON, HALL, 2006). 

 

 

Figura 7: Origem das artérias coronárias (Autorizado por Guanabara Koogan, adaptado de SOBOTTA, 2000). 

 

Contudo variações quanto essas origens são possíveis. CAVALCANTI et  al. (2003) 

evidenciaram em 1 dos 51 corações de cadáveres adultos sem causa “mortis” por cardiopatia, 

estudados no departamento de anatomia do centro de ciências biológicas da Universidade 

Federal de Pernambuco (UFPE), que ambas artérias coronárias emergiam de um único seio 

aórtico, o esquerdo.  

No mesmo estudo, os autores acima, constataram que o diâmetro médio do óstio 

coronariano esquerdo foi de  4,75±0,93mm , e do direito, 3,46±0,94mm. Em 76% dos casos 

(38 corações), o óstio esquerdo teve um diâmetro maior que o direito e apenas 2% da amostra 

(1 coração), os óstios apresentaram mesmo diâmetros. 

Após originarem do seio aórtico, as artérias coronárias seguem seus trajetos, 

ramificam-se e distribuem-se pela superfície do miocárdio, irrigando-o. 
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No trajeto da artéria coronária direita (ACD), esta nutre o átrio e o ventrículo direito, 

assim como a porção póstero-inferior do ventrículo esquerdo, e a artéria coronária esquerda 

(ACE) juntamente com seus ramos suprem o átrio e a região ântero-lateral do ventrículo 

esquerdo (Figura 8) (BERNE, LEVI, 1990).  

Elas percorrem superficialmente o coração e são seus ramos menores que penetram 

mais profundamente no miocárdio (GUYTON, HALL, 2006). 

 

 

Figura 8: Distribuição anatômica das artérias coronárias, sendo SVC (Veia Cava Superior), IVC (Veia Cava 

Inferior), Ao (Aorta) e PA (Artéria Pulmonar) (Autorizado por KLABUNDE, 2011, Fonte: 

www.cvphysiology.com). 

 

Essas artérias são exclusivamente as únicas que se enchem na fase diastólica do ciclo 

cardíaco e quaisquer malformações valvulares e anatômicas das artérias coronárias, alterações 

na integridade anatômica da valva aórtica, no diâmetro, posição e anatomia dos óstios 

coronarianos resultarão na redução do aporte sanguíneo coronário e consequentemente 

comprometimento funcional do miocárdio (CAVALCANTI et  al., 2003).  
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4.5.3 Vascularização do coração 

 

A circulação cardiorrespiratória é responsável tanto pela condução adequada de 

oxigênio, nutrientes e de substâncias hormonais, assim como pela remoção de metabólicos 

nocivos a todas as células do corpo humano. Sendo assim, o funcionamento normal do 

sistema cardiovascular é fundamental para manutenção constante do fluxo sanguíneo, e 

consequentemente pela homeostasia do organismo (BERNE, LEVY, 1990, GUYTON, 

HALL, 2006). 

A vascularização do coração se dá pelos principais vasos que o irrigam, as artérias 

coronárias, esquerda e direta.  

O valor do fluxo coronário normal apresenta variações na literatura. Segundo VEER et 

al. (2009), o fluxo, em repouso, corresponde entre 50 e 250 ml/min. Tanto CHANDRAN 

(1992) quanto GUYTON e HALL (2006) afirmam que em média o fluxo equivale a 225 

ml/min, o que corresponde de 4 a 5 % do débito cardíaco total. SCHAMPAERT et  al. (2011) 

em seu experimento, encontraram um valor médio em torno de 162 ml/min.  

Para CESAR e FERREIRA (2004), 70 – 90 mL/100 g/minuto, é a quantidade de 

sangue da circulação coronária que consegue prover oxigênio e nutrientes necessários à 

manutenção normal do metabolismo, da atividade contrátil e elétrica das células do 

miocárdio. 

Além disso, durante condições de atividade física, o fluxo coronário tem a capacidade 

de aumentar entre  4 e 10 vezes o seu valor normal, para suprir as necessidades do miocárdio 

(CHANDRAN, 1992). 

A circulação coronária apresenta um padrão de fluxo mais complexo do que no 

restante do corpo humano, pois durante a sístole, a contração do miocárdio comprime as 

artérias contra a parede do ventrículo, reduzindo seu fluxo, e no início da diástole, o fluxo 

atinge seu pico máximo caindo progressivamente com a pressão aórtica (GUYTON, HALL, 

2006). 

O fluxo coronário é pulsátil em consequência da pressão na aorta, onde as coronárias 

se originam. Porém, devido à compressão extravascular na parede do ventrículo, existem 

variações no calibre do leito vascular, gerando um fluxo descontínuo que pode variar de 120 

ml/min a 0 (zero) ml/min (Figura 9) (KLABUNDE, 2011). 
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Figura 9: Gráfico do fluxo coronário esquerdo e pressão na aorta. Fluxo menor nas fases, isovolumétrica (a) e de 

ejeção (b) que na diastólica (c) (Autorizado por KLABUNDE, 2011, fonte: www.cvphysiology.com). 

 

Assim, durante a sístole, a circulação coronária é bastante limitada principalmente 

para o ventrículo esquerdo, pois a resistência coronária é depende dos seus segmentos 

anatômicos, os vasos epicárdicos, intramiocárdicos e arteríolas pré-capilares, e do ciclo 

cardíaco. A rede epicárdica é formada por vasos de condutância e correspondem de 2 a 5 % 

da resistência total do sistema (CESAR, FERREIRA, 2004). 

CESAR e FERREIRA (2004) afirmam ainda que os vasos intramiocárdicos são os que 

sofrem maior influência durante a contração cardíaca. Na sístole, a compressão extrínseca 

destes vasos promove a redução do fluxo local. Já as arteríolas são vasos de regulação, pois 

são responsáveis por direcionar o fluxo para as diferentes regiões do miocárdio. Portanto, os 

maiores determinantes da resistência coronária são a porção intramiocárdica e arteríolas. 

Acrescentam ainda os autores, sempre que o coração precisa extrair grande quantidade 

de oxigênio, como em caso de situação de extremo esforço, por exemplo, o fluxo coronário de 

repouso pode aumentar em até seis vezes para suprir essa necessidade. Isso ocorre em função 

da capacidade de reserva do sistema coronário que possibilita o aumento adicional de sangue 

sempre que o miocárdio necessitar de uma demanda maior de oxigênio. Além disso, vários 

fatores podem influenciar o fluxo coronário com o objetivo de garantir o suprimento 

adequado de oxigênio ao miocárdio (CESAR, FERREIRA, 2004).  
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Outro sistema vascular importante que ocorre no coração é a circulação venosa. A 

maior parte do sangue venoso coronário é drenada pelas veias cuja trajetória acompanha as 

artérias no miocárdio. Esse sistema venoso é formado pelas veias, cardíaca magna, média e 

parva, posterior do ventrículo esquerdo e o seio coronário. As veias cardíacas, média e parva, 

terminam no seio coronário. Este por sua vez termina na parede posterior do átrio direito. O 

restante do sangue venoso é recolhido do miocárdio por veias pequenas que penetram nas 

quatro câmaras cardíacas (ANDRADE, 2006). 

 

4.5.3.1  Artéria Coronária Direita 

 

ACD emerge do seio aórtico direito, imediatamente acima da cúspide aórtica direita. 

Desce através do sulco atrioventricular direito, curva-se posterior e continua seu trajeto pelo 

sulco interventricular posterior (LAIZZO, 2009).  

Milímetros depois, ACD, emite um variado número de ramos: do nó sinoatrial, da 

artéria conal ou infundibular, os atriais, do nó atrioventricular, o marginal direito, póstero-

lateral direito, o interventricular posterior e os interventriculares septais (Figura 10) 

(SOBOTA, 2000, ORTALE et  al., 2004). 

 

 

Figura 10: Ramos da artéria coronária direita. Vista anterior do coração (Autorizado por Guanabara Koogan, 

adaptado de SOBOTTA, 2000). 
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Os ramos, cone arterial e o atrial, dirigem-se ao ventrículo e átrio direito, 

respectivamente e a artéria atrial emite o ramo do nó sinoatrial em 50 a 73% dos indivíduos 

(LAIZZO, 2009).  Por isso que ACD é chamada de coronária elétrica, pois irriga os nodos SA 

e AV (GOMES, FARAJ, 2005). 

EHRICH et al. (1931) ao estudarem 51 corações humanos com idade entre 0 e 97 anos 

observaram que alguns indivíduos a ACD tinha um trajeto pequeno e terminava entre a 

porção posterior do ventrículo direito e a crux cordis, e em outros era mais longa e estendia-se 

até margem do ventrículo esquerdo. 

ANDRADE (2006) complementa descrevendo a porção inicial da ACD com curso 

horizontal e medindo entre 15 e 25 mm de comprimento. Esta artéria nutre toda superfície 

direita do miocárdio, e a porção posterior e inferior do ventrículo esquerdo (KLABUNDE, 

2011).  

 

4.5.3.2  Artéria Coronária Esquerda 

 

A ACE inicia com o tronco coronário esquerdo (TCE) que emerge do seio aórtico 

esquerdo e passa dorsalmente ao tronco pulmonar. Birfurca-se em ramos maiores que nutrem 

o átrio e o ventrículo esquerdo (BERNE, LEVI, 1990).  

EHRICH  et  al. (1931) em seus estudos demonstraram que os ramos da ACE, embora 

em menor número possuem comprimento maior que os da ACD, tendendo a atingir o ápice do 

coração. Os autores também afirmaram que o desenvolvimento de ambas as artérias é 

praticamente idêntica e tem distribuição semelhante.  

Em média, o diâmetro do TCE é de 4,5 mm e 3,9 mm, nos homens e nas mulheres, 

respectivamente (DODGE et al., 1992). Em uma autópsia feita em 106 cadáveres, foi 

observado que seu comprimento variou entre 2 e 40mm (JAMES, 1961). 

Além disso, há outras variações do TCE. Em 37% dos indivíduos o TCE pode 

terminar em uma trifurcação originando, além da ADA e ACX, o ramo mediano ou 

intermédio (RABELO, et. al., 2012). Este último, chamado de ramo diagonalis que dirige-se 

lateralmente à ADA e supre a parede lateral do ventrículo esquerdo (ANDRADE, 2006).  
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Após cursar posterior a artéria pulmonar, a coronária esquerda divide-se em artérias 

descendente anterior esquerda (ADA) ou interventricular anterior, e circunflexa (ACX) 

(KLABUNDE, 2011) e em seu trajeto ao ápice do coração, dá também os ramos: 

interventricular anterior, septais interventriculares, lateral, marginal esquerdo, atriais, 

posterior do ventrículo esquerdo e atrioventriculares (Figura 11) (SOBOTA, 2000).  

 

 

Figura 11: Ramos da artéria coronária esquerda. Vista anterior do coração (Autorizado por Guanabara Koogan, 

adaptado de SOBOTTA, 2000). 

 

ADA passa posterior ao tronco pulmonar, atravessa o sulco interventricular na face 

anterior do coração e nutre a parede ântero-lateral do ventrículo esquerdo. ACX dirige-se 

posteriormente, atravessa o sulco atrioventricular esquerdo, e nutre a parede póstero-lateral do 

ventrículo esquerdo (KLABUNDE, 2011, ANDRADE, 2006, RABELO et  al., 2012). 

Anatomicamente quando essas artérias são avaliadas da base ao ápice do coração, a 

ADA, geralmente é a primeira artéria a ser identificada, seguido pelo TCE. Os ramos septais e 

diagonais são mais facilmente identificados pela angiografia coronária na tomografia 

computadorizada multicorte (TCMC) (ANDRADE, 2006). 

ACX, dependendo do grau de dominância coronária, apresenta tamanho e extensão 

variada. Em geral, ramifica-se em um ou três ramos marginais que suprem o ventrículo 

esquerdo. Pode ter origem anômala a partir da ACD ou do seio coronário direito. É a 

anomalia congênita da artéria coronária mais comum (RABELO et  al., 2012). 
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Isso foi bem evidenciado no estudo com 404 pacientes pelos autores acima, em janeiro 

de 2008 a março de 2011. Nove indivíduos (2,2%) foram diagnosticados com origem anômala 

de artéria coronariana (OAAC). Destes, quatro tinham ACX originada da ACD, um ACD 

emergia da ACX, um ACD saía do seio coronário esquerdo, um tanto ADA como ACX saiam 

do seio coronário esquerdo, um o TCE originava do seio coronário direito e um tinha o trajeto 

do TCE entre a aorta e a artéria pulmonar. 

Portanto, de acordo com a literatura, define-se o trajeto anatômico normal das artérias 

coronárias quando o tronco coronariano esquerdo (TCE) origina-se do seio coronariano 

esquerdo e dividi-se na artéria descendente anterior (ADA) e na artéria circunflexa (ACX); a 

artéria descendente anterior segue posteriormente ao tronco pulmonar no sulco 

interventricular anterior; a artéria circunflexa segue no sulco atrioventricular posterior; a 

artéria coronária direita (ACD) origina-se do seio coronariano direito e segue pelo sulco 

atrioventricular anterior (VERAS et al., 2007). 

Baseando-se nesse critério, ANGELINI e colaboradores (2002) afirmam que qualquer 

alteração dessas características morfológicas, quer seja no número de óstios, trajeto proximal 

ou distal dessas artérias, etc., considera-se anomalia da anatomia coronariana.  

A primeira classificação para anomalias das artérias coronárias foi proposta, em 1969, 

por Ogden. Essas podem ser benigna ou potencialmente grave porque causam insuficiência 

miocárdica, infarto e morte súbita. Sua incidência é baixa e afeta entre 0,3% e 1,5% da 

população em geral (VERAS et  al., 2007).  

Concordam também BALTAXE e WIXSON (1977), CLICK et al. (1989) e 

YAMANAKA e HOBBS (1990)  ao afirmarem que anomalia coronária é uma caso raro e está 

presente em 1% dos indivíduos. ALEXANDER e GRIFFITHS evidenciaram isso em uma 

autópsia com 18.950 cadáveres. Os autores observaram que em 54 indivíduos (0,3%) 

apresentavam algum tipo de anomalia da artéria coronária.  

ANGELINI  et al. (2002), em seu estudo, concluíram que a OAAC foi responsável por 

cerca de 19% das mortes súbitas em atletas jovens. Os autores ressaltam ainda, que embora 

essas anomalias (em grau severo) possam ser letais e necessitam de imediata intervenção 

cirúrgica para reverter esse quadro de mortalidade, felizmente, na maioria dos casos são 

inofensivas à saúde do indivíduo.  

Segundo VERAS e colaboradores (2007), a confirmação da OAAC pode ser dada por 

exames complementares, tais como: Eletrocardiograma (ECG), teste ergométrico (TE), 
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radiografia do tórax, ecocardiograma, tomografia computadorizada (TC) e ressonância 

nuclear magnética (RNM) das artérias coronárias e a cineangiocoronariografia. Este último 

consiste no exame de escolha para a avaliação da OAAC. Em geral o tratamento é cirúrgico e 

o procedimento consiste com reimplante e translocação da ACE do tronco pulmonar para 

aorta, ligadura da ACE, implantes arteriais e venosos, ou através de um túnel no interior da 

artéria pulmonar que conectará ACE com aorta. 

RABELO et al. (2012) afirmam ainda que as anomalias tanto da origem quanto do 

trajeto proximal das ACs constituem, atualmente, a segunda causa de morte súbita por 

isquemia cardíaca principalmente em atletas e lactentes. A clínica da OAAC geralmente é 

síncope, palpitação e angina no tórax, mas na maioria dos portadores é assintomática e a 

expressão da presença desta anomalia é a morte súbita (EREZ et  al., 2006). 

A OAAC do seio coronariano direito, isto é da ACE, é responsável por 59% dos casos 

por morte súbita. Esse número pode-se elevar para 81% quando acompanhada por esforço 

físico. Classifica-se em quatro tipos: anteriormente a artéria pulmonar (trajeto anterior); 

interarterial entre a aorta e a pulmonar (Trajeto interarterial); posterior a aorta (trajeto 

posterior) e intra-septal entre a aorta e a artéria pulmonar (trajeto septal) (VERAS et  al., 

2007). 

As doenças que acometem o tronco da artéria coronária esquerda constituem um 

importante fator de risco para o aumento da mortalidade e morbidade em todos os estágios de 

diagnóstico e tratamento de comprometimento desses vasos (CHIKEW et al., 2010). 

Portanto, a anomalia anatômica coronariana pode ser letal com prognóstico grave e 

consequências significativas especialmente quando a oclusão arterial é proximal.  

 

4.5.4 Dominância Coronariana 

 

O conhecimento da anatomia e do tipo de circulação coronariana que nutre o 

miocárdio é de grande interesse médico, pois variações nessa irrigação podem causar 

diferentes níveis de severidade em casos de obstrução arterial (JUNIOR  et  al., 1993) e lesões 

ventriculares. 
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WHITTEN (1930) enfatizou bem isso quando relacionou a distribuição e estrutura das 

artérias coronárias com o infarto do miocárdio em 47 corações. Segundo o autor, em todos os 

casos tiveram lesão ventricular esquerda, destes, 36 recebiam suprimento da ACE. Em apenas 

4 situações houveram comprometimento ventricular direita.  

O autor afirma ainda que essa condição patológica seja mais propensa no ventrículo 

esquerdo que no direito devido às diferenças anatômicas da distribuição das artérias 

coronárias entre os mesmos. Completa o autor que a lesão ventricular esquerda é mais 

frequente quando depende do ramo interventricular anterior ao invés do interventricular 

posterior, ramo da ACX.  

Estão de acordo SPADA et al. (1958) que acrescentam que por essas razões acima, a 

ACE é denominada de artéria da morte súbita.  

SCHLESINGER (1940a) também analisou em 225 corações humanos, com idade 

acima dos 35 anos, a relação entre a anatomia normal e as doenças coronarianas.  

O autor relatou que os infartos nos corações com vascularização coronária direita e 

esquerda, são mais benignos e raramente levam à morte, concluindo que esse tipo de 

circulação é o melhor padrão. Por outro lado, os corações com maior vascularização esquerda 

constituem um grupo patologicamente importante, pois são os que mais sofrem arteriosclerose 

e, consequentemente, infarto do miocárdio. 

A dominância coronariana é definida pela predominância da irrigação arterial da 

região crux cordis, localizada posterior aos ventrículos onde encontram-se os sulcos 

atrioventricular, interatrial e interventricular (SCHLESINGER, 1940b) . Esse suprimento é 

mantido pela artéria interventricular posterior ou coronária descendente posterior (ADP), e 

por ramos póstero-laterais que podem originar da ACD ou ACX (GOLDBERG et al., 2007).  

SPADA et al. (1958) conceitua a dominância, direita e esquerda, baseada no 

comprimento do ramo circunflexo. Na primeira, ACX é curta e o ramo interventricular 

posterior origina-se da ACD e no tipo dois, a ACX é longa e origina o ramo interventricular 

posterior.  

Com base nos critérios de definição de SCHLESINGER (1940b) classifica-se a 

vascularização coronária em três tipos: dominância direita, esquerda ou balanceada (Figura 

12). 
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 Figura 12: Vascularização Posterior do Coração: ACE-artéria coronária esquerda e ACD-artéria coronária 

direita. (A) Vascularização balanceada; (B) Dominância coronariana esquerda e (C) Dominância coronariana 

direita (Autorizado por Guanabara Koogan, adaptado de SOBOTTA, 2000). 

 

No primeiro tipo, a porção posterior ventricular esquerda recebe nutrição da ADP ou 

dos ramos póstero-laterais provenientes da ACD. No segundo caso, a ADP ou os ramos 

póstero-lateriais originam-se da ACX, e não da ACD, e vão para o ventrículo direito. Na 

forma balanceada, o suprimento posterior dos ventrículos é feito por ramificações de ambas as 

artérias, direita e esquerda, sendo a ADP ramo da ACD (SCHLESINGER, 1940b, RABELO, 

et  al. 2012). 

ANDRADE (2006) afirma que a dominância direita está presente em grande parte da 

população e corresponde a 85% dos casos. SCHLESINGER (1940b) também evidenciou em 

225 corações humanos, dominância direita em 48%, balanceada em 34% e dominância de 

esquerda em 18% dos casos.  

Foi o que observaram JÚNIOR  et al. (1993) quando realizaram o estudo 

morfométrico em 50 corações adultos visando identificar o tipo de circulação e constataram 

que na maioria, 72%, a dominância foi direita. Nos demais indivíduos, 12% e 16%, a 

circulação predominante foi esquerda e balanceada, respectivamente.  

Esses achados também foram confirmados por GOLDBERG et al. (2007), ao 

autopsiarem 27.289 corações, no período de 1998 a 2004. Em 22.810 dos casos (83,6%), a 

circulação foi predominante direita. Em 2.228 indivíduos, o sistema dominante foi esquerdo, e 

em 2.251 (8,2%) pacientes, o suprimento foi misto. 
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4.5.5  Fatores que Influenciam no Fluxo Coronariano 

 

Vários fatores influenciam na pressão de perfusão, resistência coronária, e 

consequentemente no fluxo sanguíneo coronário ao miocárdio. Dentre estes destacam-se: 

 

4.5.5.1   Fatores Físicos 

 

Estes incluem a diferença de pressão entre a artéria aórtica e ventrículo esquerdo, e o 

tempo de diástole. Estes fatores são os maiores determinantes do fluxo coronário. Contudo, 

alterações isoladas, como aumento da pressão diastólica ventricular esquerda ou diminuição 

pressórica de perfusão não necessariamente provocam um decréscimo significativo do fluxo 

coronário, pois reações compensativas, como alteração do tônus coronário, ocorrem nos vasos 

para manter a quantidade adequada de sangue local (CESAR, FERREIRA, 2004).  

Além disso, fatores anatômicos, como variações no diâmetro das artérias e arteríolas, 

variação do tamanho e da quantidade de vasos também podem influenciar no fluxo coronário 

(GUYTON, HALL, 2006). 

No entanto, são necessários processos que obstruam esses vasos, como aterosclerose, 

trombose ou vasoconstrição para causar redução relevante do fluxo coronário (CESAR, 

FERREIRA, 2004). Dentre estas causas, a de maior importância por sua frequência e 

morbimortalidade por provocar estenose, e consequentemente, insuficiência coronariana (IC), 

é a obstrução aterosclerótica (LUZ, FAVORATO, 1999). 

A estenose coronária consiste no estreitamento do diâmetro dos vasos coronários, 

principalmente das artérias, pelo depósito gradativo de gordura e de tecido fibroso em suas 

paredes, causando diminuição do fluxo sanguíneo local, e consequentemente IC (GUYTON, 

HALL, 1998). Assim, alguns distúrbios arteriais coronarianos, como as estenoses, estão 

associados com a geometria anatômica dos vasos coronários (GOULD, 1985).  

Portanto, a severidade da estenose pode ser avaliada de duas maneiras distintas: 

anatomicamente, levando em consideração seus parâmetros geométricos, como porcentagem 

de estreitamento do lúmen dos vasos, o diâmetro e comprimento das artérias, e forma de 

distribuição vascular (dominância) (LUZ, FAVORATO, 1999), e funcionalmente, pela 
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caracterização de alterações do fluxo coronário, do gradiente de pressão de perfusão ou da 

reserva do fluxo coronariano (GOULD, 1985).  

 Obstruções que acometem entre 30 e 80% do diâmetro desses vasos são estenoses de 

grande relevância clínica pela sua severidade isquêmica (KERN, SAMADY, 2010). E quanto 

maior o nível de obstrução e a quantidade de artérias acometidas, pior será o prognóstico em 

longo prazo. 

 

4.5.5.2  Fatores Metabólicos e Humorais 

 

São os fatores relacionados à vasoconstricção ou ao aumento de consumo de oxigênio, 

com consequente vasodilatação.  

Dentre os metabólicos vasodilatadores estão o oxigênio, dióxido de carbono, 

adenosina, glucagon, prostaglandinas (especialmente a PGI2), e hormônio da tireóide, e entre 

as substâncias vasoconstrictoras estão angiotensina II, Tromboxano A2, Serotonina e 

vasopressina. As catecolaminas, como noradrenalina e adrenalina, promovem vasoconstrição 

direta, mas também indiretamente levam a vasodilatação pelo aumento do consumo de 

oxigênio. Já a dopamina tem seu efeito relacionado à dose administrada, mas em geral 

provoca vasodilatação coronária (CESAR, FERREIRA, 2004). 

Além disso, alguns íons também podem interferir na circulação coronária. O cálcio 

promove vasoconstrição; o magnésio, vasodilatação e o potássio tem resposta dose-

dependente, ou seja, doses baixas levam a vasodilatação e doses altas, vasoconstrição 

(CESAR, FERREIRA, 2004). 

. 

4.5.5.3  Fatores Neurais 

 

Os vasos coronários assim como o miocárdio são inervados, tanto por terminações do 

sistema nervoso simpático como pelo parassimpático que exercem importante influência no 

tônus vasomotor.  

O sistema simpático produz vasoconstrição das artérias coronárias. Quando isso 

ocorre, o miocárdio em resposta aumenta seu metabolismo, com consequente elevação da 
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frequência cardíaca e da contratilidade miocárdica, levando a vasodilatação coronariana 

secundária. Existem evidências que comprovam que a vasoconstrição coronária reflexa pode 

ser desencadeada também por fenômenos periféricos como gastrite (CESAR, FERREIRA, 

2004). 

A inervação parassimpática do coração é realizada pelo nervo vago. O estímulo vagal 

promove vasodilatação coronária por ação da acetilcolina. Em indivíduos normotensos, o 

estímulo vagal promove bradicardia e diminuição da contratilidade miocárdica. Quando isso 

ocorre, em reação, há vasoconstrição secundária do sistema coronário (CESAR, FERREIRA, 

2004). 

 

4.6 Conceitos Básicos de Hemodinâmica 

 

 A mecânica dos fluidos estuda o comportamento dos líquidos e gases, quer em 

repouso ou em movimento. As primeiras equações gerais sobre o movimento dos fluidos 

surgiram entre 1707 e 1783 com Leonardo Euler (NETTO, ALVAREZ, 1991). O 

conhecimento e a compreensão dos princípios básicos e dos conceitos da mecânica dos 

fluidos são essenciais para analisar qualquer sistema no qual um fluido é o meio produtor de 

trabalho. 

Baseando-se nesse princípio e levando em consideração que o sistema circulatório, 

incluindo a coronária, é um circuito fechado composto por uma rede de vasos que mantém a 

circulação sanguínea sob pressão que não permite, em condições normais, que seu conteúdo, 

o sangue, entre em contato com o meio externo, as características físicas e fisiológicas desse 

sistema podem ser avaliadas e medidas de forma equivalente a qualquer modelo hidráulico 

fechado (MELLO-AIRES, 1999). 

 

4.6.1 Velocidade e Fluxo 

 

A velocidade corresponde ao deslocamento com que o fluido se move em qualquer 

posição de um circuito com relação ao tempo e depende do fluxo e da área do tubo (BERNE, 

LEVY, 1990). 
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Conceitua-se fluxo como o volume de líquido que atravessa uma determinada sessão 

(área) por unidade de tempo (NETTO, ALVAREZ, 1991). No caso do sistema circulatório, é 

a quantidade de sangue (fluxo volêmico) que passa por um vaso num determinado tempo. A 

volemia é maior nas veias e vênulas (67%). Apenas 5% do total do volume sanguíneo está nos 

capilares, e 11% encontra-se na aorta, artérias e arteríolas (BERNE, LEVY, 1990). 

A velocidade (V) varia diretamente com o fluxo (Q) e inversamente com a área 

transversal (S) do tubo (vaso) e é dada pela Equação 1: 

 

                                                          
S

Q
V                                                                         (1) 

 

Assim, a velocidade do fluido é maior no tubo com área de secção transversal menor e 

mais lenta no que tem uma área maior.  

Na circulação, a velocidade do sangue diminui à medida que atravessa o sistema 

arterial. Nos capilares, cujo vasos possuem uma área de 1.357 cm
2 

, esta velocidade atinge 

uma valor mínimo. À medida que o sangue passa através do sistema venoso para o coração, a 

sua velocidade aumenta progressivamente de novo (BERNE, LEVY, 1990). 

Segundo ainda os autores, entre a aorta e os capilares, o número de vasos aumenta 3 

bilhões de vezes, e o total da área transversal dos mesmos, aumenta em torno de 500 vezes.  

Nas veias cavas essa sessão (3,1 cm
2 

) é maior que da aorta (2,8 cm
2 

). Portanto, a velocidade 

do fluxo nesses vasos é menor que na aorta.  

Além disso, outra relação existente entre as velocidades de duas regiões com distintas 

secções transversais, pode ser dada através da razão inversa das suas respectivas áreas, como 

mostra a Equação 2: 
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Essa regra independe do sistema apresentar apenas um tubo de grande calibre ou 

vários menores em paralelo. Dessa forma, as velocidades do sangue entre os distintos leitos 
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vasculares dependem das áreas transversais correspondentes. O fluido, por sua vez, depende 

da diferença de pressão, das propriedades do líquido e das dimensões da tubulação (BERNE, 

LEVI, 1990). 

 

4.6.2  Escoamento de um Líquido: Fluxo Laminar e Turbulento 

 

Sob certas condições, um líquido pode apresentar fluxo laminar ou turbilhonar 

(BERNE , LEVY,1990, GUYTON, HALL, 2006, COIADO, 2008).  

No fluxo laminar, quando este desloca-se ao longo da rede vascular, uma fina camada 

do sangue adere à parede dos vasos enquanto as camadas mais centrais do mesmo cisalham 

através desta com velocidade finita pela luz do vaso (BERNE , LEVY,1990). O perfil de 

velocidade das suas partículas se dá de forma parabólica como na Figura (13.a) através da 

secção transversal do tubo (FOX, MCDONALD, 1998). 

Entretanto, durante esse deslocamento, o sangue pode sofrer movimentos 

desordenados ou irregulares, causando um fluxo turbulento (NETTO, ALVAREZ, 1991). 

Nesse tipo de escoamento, o fluido não segue um padrão definido, pois as partículas se 

misturam de forma não-linear (Figura 13.b). 

 

 

Figura 13: (a) Diagrama representando um fluxo laminar e (b) turbulento (autorizado por SILVA, 2009). 

 

No sistema cardiovascular, o escoamento do sangue na aorta é laminar (CHANDRAN, 

1992, YOUNG, FREEDMAN, 2008), e quando o fluxo apresenta-se turbulento é geralmente 

causado pela presença de pequenas perturbações patológicas, como estenoses, trombos no 
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interior dessas artérias (BERNE, LEVY, 1990, YOUNG, FREEDMAN,  2008) ou em casos 

de válvulas artificiais, comuns em cirurgias de cardiopatia valvular (BERNE, LEVY, 1990). 

Uma propriedade relevante que também influencia no comportamento do escoamento 

de um fluido é conhecida como viscosidade. Esta consiste na resistência (atrito) ao 

movimento do fluido, ao longo de superfícies sólidas (NETTO, ALVAREZ, 1991, FOX, 

MCDONALD, 1998, YOUNG, FREEDMAN, 2008). Esse deslocamento se dá por 

deslizamento entre partículas na direção da força tangencial, as quais estão submetidas 

(MELLO-AIRES, 1999). Contudo, junto a essa superfície existe uma camada fluida, aderente, 

que não se movimenta. O atrito é a consequência à ação exercida por essa camada 

estacionária sobre as demais em movimento (NETTO, ALVAREZ, 1991). 

Entretanto, do ponto de vista reológico, a viscosidade do sangue depende da 

porcentagem do hematócrito (relação do volume de glóbulos vermelhos para o volume de 

sangue total). O sangue é bastante viscoso devido a grande quantidade de eritrócitos. Essa 

viscosidade aumenta a dificuldade do sangue fluir através do sistema circulatório (POWERS, 

HOWLEY, 2000). 

Osborne Reynolds, em 1883, introduziu o mais importante número adimensional da 

mecânica dos fluidos, hoje conhecido como número de Reynolds. Ele demonstrou que o 

escoamento por um tubo regular cilíndrico e retilíneo de diâmetro D, deixa de ser laminar 

quando o número de Reynolds formulado pela expressão (Equação 3) supera um valor crítico.  

 

                                                     


..
Re

DV
                                                             (3) 

 

onde  Re é o número de Reynolds; V, a velocidade média do fluxo ; ρ, a densidade do fluido; 

η é o coeficiente de viscosidade do fluido e D, o diâmetro do tudo. 

Esse parâmetro adimensional depende da natureza do fluido, do formato e da 

superfície interna do tubo. Se Re ≤ 2.300, o fluxo será laminar, mas será turbulento se exceder 

esse valor (FOX, MCDONALD, 1998,  MCDONALD, 1974). Contudo, CHANDRAN (1992) 

adota um valor crítico acima de 2500 para que o fluxo apresente escoamento turbulento. 

Ainda sobre o assunto, NETTO e ALVAREZ (1991) definem que se o escoamento 

apresentar Re superior a 4000, o regime do fluido será sempre turbulento.  
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A velocidade máxima do fluxo pode ser expressa em (m/s) pela fórmula abaixo 

(Equação 4): 

 

                                                
D

Vmáx

Re..2
                                                       (4) 

 

Assim, a Equação (3) indica que o tipo de escoamento depende da viscosidade e 

densidade do líquido, do diâmetro do tubo e da velocidade do fluído. Portanto, quanto mais 

viscoso for o fluido, maior sua tendência de escoar em lâminas e quanto mais elevada e crítica 

for sua velocidade, o seu escoamento torna-se turbulento (YOUNG, FREEDMAN, 2008). 

 

4.6.3 Pressão 

 

A energia total de um sistema é composta por três componentes: pressão, gravidade, e 

a velocidade do fluido. A pressão pode ter um efeito importante sobre o fluido no interior do 

tubo (BERNE, LEVY, 1990). 

O fluxo sanguíneo através do sistema vascular é resultante do gradiente pressórico 

(ΔP) gerado entre as duas extremidades do circuito sistêmico, ou seja, entre a aorta (100 

mmHg) e o átrio direito (0 mmHg). Portanto, o sangue sempre fluirá da região de maior 

pressão para a de menor pressão. Caso, as pressões sejam iguais, não haverá circulação 

sanguínea no circuito (POWERS, HOWLEY, 2000). 

Nos capilares, a pressão média é em torno de 17 mmHg. Esse valor baixo é para evitar 

que haja a difusão de grande quantidade de plasma dos capilares porosos para o meio externo 

(GUYTON, HALL, 2006). 

 O valor pressórico total no interior de um tubo é dado pela pressão estática mais o 

componente da pressão dinâmica (Pd ). Este é afetado pela energia cinética do líquido que está 

em movimento e pode ser calculado pela Equação (5) (BERNE, LEVY,1990): 
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2

. 2V
Pd


                                                        (5) 

 

Afirmam ainda os autores que à medida que a velocidade do líquido diminui, a Pd 

passa a ser um componente sem muita importância no valor pressórico total. Entretanto, nos 

vasos estreitados, como no caso de estenose, esse componente eleva-se muito, pois a 

velocidade do fluxo está associada à grande energia cinética. Assim na maioria dos segmentos 

arteriais a Pd será fração insignificante da pressão total. Ao contrário do que ocorre em regiões 

com constricção vascular, em que há um aumento relevante desse componente, e 

consequentemente redução na pressão estática. 

 

4.6.4  Resistência  

 

O fluxo sanguíneo (Q), ou débito cardíaco, além de ser determinado pela diferença de 

pressão (PI-PF) sofre influência de outra propriedade, a resistência vascular (R) (Figura 14) 

(POWERS, HOWLEY, 2000, GUYTON, HALL, 2006). 

 

 

Figura 14: Inter-relação entre pressão, fluxo e resistência (Adaptado de Guyton, Hall, 2006). 

 

Dessa forma a intensidade do fluxo é dada pelas Equações (6) e (7): 

 

                                                           
R

P
Q


                                                                 (6) 
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Ou 

 

                                           
R

PFPI
Q

)( 
                                                        (7) 

                                                

sendo PI a pressão na extremidade inicial do vaso; 

          PF a pressão na extremidade final.   

 

Assim, fica expresso que o fluxo é diretamente proporcional à diferença de pressão e 

inversamente, à resistência. Portanto, o fluxo sanguíneo pode ser aumentado pela elevação da 

pressão ou pela diminuição da resistência vascular. 

No entanto, uma elevação relevante da pressão arterial pode ser prejudicial à saúde e 

causar até a morte do indivíduo. Felizmente, em algumas situações, por exemplo, durante uma 

atividade física, o aumento do fluxo sanguíneo se dá pela diminuição da resistência com um 

pequeno aumento da pressão (POWERS, HOWLEY, 2000). 

Outro fator importante que tem efeito acentuado sobre a resistência é o diâmetro dos 

vasos (Lei de Poiseuille). Esta aplica-se somente ao fluxo laminar e afirma que o aumento do 

fluxo é proporcional à quarta (d
4 

) potência do diâmetro. De acordo com esse princípio um 

vaso de grande calibre tem pouca resistência, enquanto outro de metade do diametro  tem 16 

vezes mais resistência (GUYTON, HALL, 2006, BESSEMS et  al., 2007). 

Essa lei possibilita definir o fluxo conforme a Equação (8):  
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onde η é a relação entre stress e velocidade de cisalhamento (viscosidade do fluído), l, o 

comprimento do vaso, r, o aio do vaso e π/8 é a constante de proporcionalidade. 
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Assim, a resistência nos capilares é muito grande enquanto nos vasos maiores, como 

na aorta e veias cavas, a resistência é mínima.  

A explicação para tal fato se dá porque a maior parte da resistência ocorre próxima às 

paredes vasculares. Portanto, nos vasos de grande diâmetro, a maior quantidade de sangue flui 

pelo centro do vaso, ou seja, longe das paredes, proporcionando assim uma menor resistência. 

Consequentemente, a circulação sanguínea é praticamente controlada por alterações do 

diâmetro dos vasos menores, e não das grandes artérias (GUYTON, HALL, 2006). 

 

4.6.4.1  Resistência de Vasos em Série 

 

Os vasos sanguíneos podem estar distribuídos em série ou em paralelo ao longo do 

sistema cardiovascular. Assim, as equações das resistências hidráulicas dos capilares são 

semelhantes às das resistências elétricas.  Dessa forma, em um sistema cujos vasos estão 

distribuídos em série, a resistência total é dada pela soma de todas as resistências individuais 

do sistema, com evidente na Equação (9) (BERNE, LEVY,1990): 

 

                                                        



nR

RR

t RR
1

                                                            (9) 

                                                                                                  

Além disso, o gradiente pressórico (PI-PF) total do circuito será igual a soma das 

pressões de influxo (entrada) e de e fluxo (saída) de cada uma das resistências individuais, e o 

fluxo total (Q) será o mesmo ao longo de cada sessão transversal da rede vascular (BERNE, 

LEVY,1990). 

 

4.6.4.2   Resistência de Vasos em Paralelo 

 

Esta disposição vascular apresenta vantagens peculiares porque se houver alteração 

sangue para algum tecido ou órgão, os demais não serão afetados. Além disso, a resistência 
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total ao fluxo sanguíneo é sempre menor que a menor resistência apresentada no sistema, 

evitando assim a sobrecarga cardíaca.  

No sistema paralelo, o gradiente pressórico é semelhante em todas as tubulações e a 

resistência total é dada  através da Equação 10 (BERNE, LEVY,1990):  

 

                                                        



nR

RRt RR 1

11
                                                        (10) 

 

Portanto, para os vasos dispostos em paralelo, a resistência total (Rt) será menor que 

suas componentes individuais, o fluxo total (Qt), em condições normais, será igual ao 

somatório dos fluxos dos elementos individuais e o gradiente pressórico (PI-PF) será o 

mesmo para todo sistema hidráulico em paralelo (BERNE, LEVY,1990). 
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5 Materiais e Métodos 

 

Nesta sessão serão descritos a confecção do phantom coronário esquerdo assim como 

a metodologia empregada para a medição do fluxo e da pressão da montagem experimental, o 

funcionamento do sistema hidráulico coronário, e a simulação elétrica do circuito coronário. 

Foram implementados em LT Spice IV® (Linear Technology Corporation) tanto o 

circuito elétrico equivalente ao modelo hidráulico sistêmico já existente quanto o circuito 

elétrico coronariano básico composto de ramos paralelos, resistência variável, capacitância e 

indutância conforme será descrito posteriormente. Ambos os circuitos são conectados de 

forma que o segmento coronário se ligue ao sistêmico na região correspondente ao início da 

aorta, após o diodo que representa a válvula aórtica. Assim, uma vez que o circuito resultante 

desta associação é energizado por uma fonte de corrente análoga ao coração são geradas 

correntes e tensões que correspondem à pressão e fluxo em um modelo hidráulico análogo 

representativo das circulações sistêmica e coronária. Os valores dos elementos do circuito 

sistêmico foram empiricamente ajustados para gerar no circuito coronariano uma corrente 

média próxima aos valores encontrados na literatura e para apresentar a forma de onda similar 

à fisiológica (Figura 9). A partir deste circuito elétrico são determinados por analogia os 

valores hidráulicos equivalentes de resistência, complacência e inércia do fluido, e sua 

implementação prática consistiu na especificação do comprimento dos segmentos de tubos de 

silicone (com 3 mm de diâmetro parede de 1,5 mm de espessura) empregados na construção 

do modelo hidráulico. Este desenvolvimento será apresentado detalhadamente a seguir. 

 

5.1  Simulação do fluxo coronário esquerdo 

 

Para tal objetivo foram usados os elementos de um circuito elétrico RLC para simular 

o perfil de fluxo da artéria coronária esquerda. 

A pressão exercida nas paredes dos vasos pelo sangue, o fluxo sanguíneo, inércia do 

fluxo, resistência e complacência dos vasos do sistema cardiovascular são representados no 

circuito elétrico, pela voltagem, corrente, indutância, resistência, e capacitância, 

respectivamente (HASSANI, et.al., 2006, MIRZAEE, et. al., 2009). 
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A simulação elétrica consistiu em calcular os parâmetros hidráulicos do trecho 

sistêmico e coronário por equações da mecânica dos fluidos determinando assim resistência, 

complacência e inércia do fluido. Este cálculo foi implementado em planilha Excel 

(Microsoft®).  

De acordo com FERRARI e DAROWSKI (2010), a resistência do vaso pode ser 

obtida a partir da Equação (10):  
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                                                        (10) 

 

onde  η é a viscosidade do fluído (10
-3  

Pa.s), l e S são o comprimento (m) e a área (m
2
) do 

tubo, respectivamente. 

A inércia do fluido pode ser calculada da Equação (11): 
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sendo l o comprimento, r, o raio do tubo e ρ , a densidade da água (1000 kg.m
-3

). 

E em geral, ainda segundo os autores, a complacência do vaso (C) pode ser dada 

através da Equação (12): 
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                                                          (12) 

 

na qual, E e h são respectivamente o módulo de elasticidade do material do tubo e espessura 

da parede do tubo (m), respectivamente. 

Os resultados mecânicos encontrados foram: complacência coronária de 1,65 x 10
-4

 

ml/Pa, inércia do fluído no primeiro ramo de 3,28x 10
2
 Pa.s

2 
/ml e no segundo, 2,79 x 10

2
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Pa.s
2
/ml e resistências com valores de 4.823,47 Pa.s/ml, de 5.784, 21 Pa.s/ml (sístole) e de 

1.156,20 Pa.s/ml (diástole).  

Assim, os parâmetros hidráulicos acima foram convertidos em seus respectivos 

equivalentes elétricos correlacionados de acordo com o descrito na literatura (HASSANI et 

al., 2006, MIRZAEE et  al., 2009), como a seguir: 

 

1mmHg = 1 volt (pressão = voltagem) 

1 ml = 10 µAs (volume = carga) 

0,001ml/Pa=1μF(complacência = capacitância) 

1 Pa.s/ml = 1 kΩ (resistência = resistência) 

1 Pa.s
2
 /ml = 1 μH (inércia = indutância) 

1 s = 1 s (unidade de tempo) 

 

Dessa forma as características mecânicas do sistema coronário foram convertidas em 

seus respectivos componentes elétricos. Os resultados elétricos foram multiplicados por um 

fator de escala para reproduzir o comportamento fisiológico do fluxo coronário. Em seguida, 

o circuito elétrico foi elaborado e acrescentado ao modelo cardiovascular desenvolvido por 

FRANÇA (2011).  

O trecho coronário esquerdo está disposto em paralelo ao modelo elétrico sistêmico. É 

composto por dois indutores (L2 e L3), um capacitor (C4), uma resistência (R5), uma chave 

que é acionada pela fonte de corrente sistêmica e uma resistência (R6) sobre a qual é medida a 

corrente (Figura 15).  
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Figura 15: Esquema representativo dos ramos cardiovascular e coronário esquerdo implementado em LT Spice 

IV® (Linear Technology Corporation) . 

 

Os valores elétricos obtidos foram usados na simulação (Figura 16).  

 

 

Figura 16: Modelo do circuito cardiovascular e coronário esquerdo exibindo os valores de cada componente.  
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O segmento coronário é composto por quatro ramos. Os dois primeiros contém um 

indutor (L2) e um capacitor (C4) em paralelo que representam a inércia do líquido (385µH) e 

a complacência coronariana esquerda (0,165 µF), respectivamente. O terceiro ramo é 

constituído por um resistor (R5) e um indutor (L3) em série que correspondem à resistência 

(48 kΩ) e a inércia (279 µH) do fluido nesse trecho. O quarto ramo contém uma chave 

responsável pelo comportamento resistivo variável da coronária ao longo do ciclo cardíaco. 

Este ramo está em paralelo com o trecho contendo L3 e R5. Durante a sístole, a chave oferece 

uma resistência de 57,84 kΩ (Ron) e, na diástole, de 11,52 kΩ (Roff). O fluxo coronário 

esquerdo é representado pela corrente variável medida sobre R6. 

 

5.2 Phantom Hidráulico da Artéria Coronária Esquerda 

 

Como já relatado anteriormente, o objetivo do trabalho é chegar a um modelo 

hidráulico mimetizador da coronária esquerda para a calibração de fluxômetros. O sistema 

que será apresentado a seguir foi baseado no circuito elétrico apresentado anteriormente. O 

modelo mimetiza as características fisiológicas da circulação coronária esquerda e foi 

acoplado a um modelo hidráulico mimetizador do sistema cardiovascular já existente 

contendo componentes mecânicos que representam o ventrículo esquerdo, aorta, 

viscoelasticidade arterial, resistência periférica e leito venoso (FRANÇA, 2011). 

 

5.2.1 Componentes do Phantom Coronário 

 

A montagem experimental empregou os seguintes equipamentos: 

 

Uma fonte de alimentação (ICEL PS-4100).  

Um motor de passo (Akiyama AK56H8/5-1.8). 

Um driver de motor de passo (Akiyama AKDMP5-5.O.A).  

Um sistema de medição eletrônica para PC (Spider 8-HBM).  

Dois PCs comerciais.  
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Dois sensores de pressão (105124-9, SCIREQ, Montreal, QC, Canadá). 

Um aparelho de aquisição ( UT-SCA-08/SCIREQ) 

Placa digital (National Instruments NIUSB-6008). 

Conectores peristálticos “Push-in” tipo Y engate rápido 

Tubos de silicone 

Uma bomba peristáltica (102FD/R – Watson Marlow Bredel – EUA) 

 

5.2.1.1   Fluido 

 

Foram utilizados 2000 ml de água destilada e degaseificada como fluido em todo o 

sistema hidráulico. O volume ejetado a cada ciclo pela bomba é de 80 ml/s. Destes uma fração 

flui ao ramo aórtico e outra menor ao phantom coronário.  

 

5.2.1.2   Detalhamento do Circuito Hidráulico. 

 

Os elementos hidráulicos que compõem o trecho coronário foram projetados e 

montados de forma que o mesmo pudesse ter uma vazão semelhante a da artéria coronária 

esquerda de acordo com a literatura.   

Para a confecção do trecho coronário utilizou-se um tubo de silicone com 3 mm de 

diâmetro interno e espessura da parede de 1,5mm, uma bomba peristáltica adaptada (SILVA, 

2009) e dois conectores pneumáticos (Figura 17).  
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Figura 17: Componentes do modelo mecânico coronário esquerdo: dois Conectores pneumáticos, um tubo de 

silicone e uma bomba pneumática adaptada (rolete). 

 

Este tubo insere-se na parte do sistema representando a aorta logo após a válvula 

aórtica (Figura 18).  

 

 

Figura 18: Conexão do trecho coronário esquerdo a partir do ramo aórtico.  
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A montagem do modelo coronariano consiste de quatro segmentos (Figura 19): ramo 1 

(R1) com cerca de 40cm que sai do trecho aórtico e conecta-se com o primeiro conector 

pneumático. O segundo compreende dois ramos, R2 e R3, dispostos em paralelo, ambos 

medindo cerca de 40 cm. R2 passa livremente do conector 1 (C1) para o conector 2 (C2), e R3 

emerge de C1, passa pela bomba, e termina em C2. O último trecho (R4), com cerca de 150 

cm, vai de C2 até o reservatório do sistema hidráulico.  

Pela Figura 19, pode-se ver que é criada uma bifurcação a partir de C1 (ponto A). Os 

dois ramos paralelos a partir daí apresentam resistências distintas: o primeiro (R2) dirige-se 

diretamente ao C2 (ponto B), enquanto que o segundo (R3) passa pela bomba peristáltica 

adaptada. Os dois ramos juntam-se em C2 para formar uma única tubulação (R4). 

 

 

Figura 19: Segmentos do trecho coronário esquerdo. R1: sai do ramo aórtico ao C1. R2: vai do C1 ao C2. R3: sai 

do C1 em direção ao C2 passando pelo rolete. R4: vai do C2 ao reservatório do sistema. As setas em vermelho 

indicam o sentido do fluxo. 

 

No início do trecho coronário, conectou-se uma seringa comum de 50 ml (Figura 20) 

com 50% de volume de ar para conferir certa complacência à circulação coronária. Uma 

chave em “T” permite abrir e fechar a conexão da seringa para o circuito.  
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Figura 20: Conexão do trecho coronário esquerdo a partir do ramo aórtico. Representação da complacência 

coronária a partir de uma seringa. 

 

A bomba peristáltica (Figura 21.A) foi adaptada para exercer a função de variar a 

resistência do segmento coronariano em sincronismo com o ciclo cardíaco. Para isto, um de 

seus roletes foi retirado para que durante uma fração do ciclo, uma secão do ramo R3 fosse 

esmagada, obstruindo a passagem do fluido, e na fração restante, o tubo não sofresse nenhuma 

compressão permitindo a livre circulação do fluido. Seu motor foi sincronizado ao motor de 

passo da bomba coração e ajustado para iniciar a compressão de R3 (Figura 21.B) a partir do 

início da sístole e a descompressão (Figura21.C)  no início da diástole.  
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Figura 21: Bomba peristáltica adaptada. Consiste em um leito curvo ao longo do qual o tubo é disposto. No 

centro de curvatura deste leito está localizado o eixo do motor que arrasta o rolete colapsando o tubo. (A) 

Fotografia da bomba peristáltica adaptada, (B) e (C) Diagrama da mesma bomba exibindo sua ação sobre o tubo. 

Seta em vermelho indica sentido do líquido. Seta em preto representa o sentido do giro do rolete. 

 

Deve-se assinalar, entretanto, que em sua operação, a bomba adaptada exerce um 

efeito de bombeamento que é indesejado por não corresponder ao que ocorre na circulação 

coronariana durante a sístole. Este efeito foi diminuido fazendo com que este bombeamento 

se dê no sentido contrário ao fluxo do ramo coronariano. Entretanto, ainda assim, é gerado um 

artefato que não tem correspondência com o que ocorre fisiologicamente.  

Os conectores peristálticos utilizados são “Push-in” tipo Y engate rápido (Figura 22) 

tem a função de interligar os trechos dos tubos de silicone conforme mostrado na montagem 

do phantom coronário (Figura 19). 
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Figura 22: Conector Peristáltico Tipo Y Engate Rápido. 

 

Os conectores usados no experimento apresentam as seguintes dimensões: L= 371mm, 

H= 210mm, A= 168 mm , B=105 mm e diâmetros internos de 4mm (Figura 23). 

 

 

 Figura 23: Esquema representativo do conector pneumático com suas respectivas dimensões. 

 

5.2.1.3  Medição do Fluxo Coronário 

 

A medição do fluxo coronário é necessária para verificar se a vazão gerada no 

segmento coronariano está de acordo com a literatura. Duas metodologias distintas foram 

empregadas para a este propósito.  Na primeira, a vazão média foi obtida empregando-se uma 

proveta com capacidade de 500 ml, graduada de 5 ml em 5 ml (Figura 24), e um cronômetro 

digital (Figura 24) 
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Figura 24: Medição do fluxo coronário utilizando uma proveta. 

 

O fluxo do modelo coronário foi direcionado para a proveta durante 60 segundos, 

devidamente cronometrados, e em seguida, foi interrompido. Realizou-se então, a leitura do 

volume fluido no interior da proveta. A medição foi repetida cinco vezes. Em seguida 

estimou-se o valor do fluxo através do cálculo da média dos resultados obtidos. 

O fluxo médio é função da velocidade de rotação da bomba, da área dos tubos, assim 

como da resistência encontrada pelo fluido ao se deslocar no segmento coronariano (Figura 

25). 
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Figura 25: Esquema representativo da medição do fluxo coronariano pelo primeiro método. O ramo coronário 

emerge do tubo principal (aorta) após a válvula aórtica. O tubo bifurca-se (ponto A) em dois ramos paralelos 

com resistências distintas e unem-se- no ponto B. (Autorizado por Martins et. al., 2012). 

 

Posteriormente, estimou-se o número de Reynolds (Re). Este é calculado pela Equação 

(3), onde a velocidade média do fluido (V) é obtida dividindo-se o fluxo médio pela secção do 

tubo. Os valores da densidade (ρ) e viscosidade (η) usados no cálculo são da água, fluido 

adotado nos experimentos. 

O segundo método consistiu na medição do sinal de pressão à vazante do ponto “B”, 

ao longo do ciclo (Figura 26).  
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Figura 25: Esquema representativo da medição do fluxo coronariano pelo segundo método. A jusante e a vazante 

da bomba são conectados dois sensores de pressão (1 e 2) (Autorizado por Martins et. al., 2012). 

 

Dividindo este sinal pela resistência R6 entre o ponto B e o reservatório é obtido o 

fluxo coronariano. Como a resistência entre “A” e “B” alterna entre dois valores: apenas em 

R2 durante a sístole e, tanto em R2 como em R3 (ramos em paralelo) durante a diástole 

(Figura 19), o fluxo também alterna entre dois valores.  

A resistência é estimada com o emprego da Fórmula (10) de forma simplificada, uma 

vez que apenas dois valores discretos de resistência são assumidos: rs (durante a sístole) e rd 

(durante a diástole). Desta forma o sinal de fluxo varia de acordo com o sinal de pressão e de 

acordo com a resistência correspondente àquela fase do ciclo cardíaco. 

Foram utilizados dois sensores de pressão (105124-9, SCIREQ, Montreal, QC, 

Canadá) já calibrados pelo Laboratório de Engenharia Pulmonar do Programa de Engenharia 

Biomédica da COPPE/UFRJ, dispostos em configuração diferencial (Figura 26). O primeiro, 

conectado antes do ponto “A”, anterior à bifurcação dos ramos em paralelo e o segundo no 

ponto “B” logo após a sua junção.  
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Figura 26: Medição da pressão coronária. Conecção de dois sensores: um proximal (SP) e outro distal (SD). 

 

Na aquisição dos sinais pressóricos coronários utilizou-se o programa Data 

Acquisition System NI.vi desenvolvido pelo Laboratório de Engenharia Pulmonar do 

Programa de Engenharia Biomédica da COPPE/UFRJ. Este programa permite o registro de 

sinais em volts e sua conversão para milímetro de mercúrio (mmHg).  

O sensor no ponto “B” mediu a variação de pressão entre ele e o reservatório durante 

os 10 minutos, totalizando 600 ciclos. O sinal foi amplificado e filtrado em 33 Hz, por filtros 

ativos passa-baixas Butterworth de 4a ordem com saída entre +5 e - 5 volts, digitalizados via 

conversor analógico-digital (A/D) e armazenados em um computador portátil. A frequência 

de amostragem da placa A/D foi 1000 Hz por canal. Os sistemas de aquisição de dados foram 

SCIREQ UT-SCA-08 e Softwares LabView®. O processamento do sinal empregando um 

programa em Matlab® (Mathworks, Nashville, USA) permitiu o cálculo do gradiente 

pressórico médio  P  e os valores médios,  sP  e  dP , na sístole e diástole 

respectivamente. Às razões entre  sP /rs  e  dP /rd   fornecem o fluxo médio (ml/s), na sístole 

e diástole, respectivamente. 
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5.3 Operação do Phantom Coronário Esquerdo: 

 

A operação do modelo hidráulico cardiovascular (Figura 27) inicia com a partida dos 

motores estando os tubos completamente cheios de fluido, a bomba coração posicionada no 

início da sístole e o rolete da bomba adaptada na posição imediatamente anterior ao 

fechamento do tubo de silicone.  

 

 

Figura 27: Diagrama esquemático do modelo hidráulico cardiovascular. Componentes: 1) reservatório 

despressurizado; 2) bomba coração; 3) válvula aórtica; 4) circulação coronária; 5) unidade viscoelástica (bolhas 

de ar B1 e B2); 6) sensor de pressão conectado ao ramo principal (aorta); 7) resistência periférica variável. As 

setas indicam o sentido do fluído (autorizado por Martins, 2012). 

 

A bomba coração (tipo pistão) descrita por FRANÇA (2011) possui duas portas: de 

admissão e ejeção, ambas equipadas com válvulas unidirecionais de pericárdio bovino para 

evitar refluxo do fluido. A bomba é acionada por um motor de passo (Akiyama AK57H/3-18).  

Ao ser acionada, movimenta o pistão promovendo seu enchimento e esvaziamento. As 

válvulas seguem o padrão de funcionamento das válvulas cardíacas permanecendo abertas ou 

fechadas passivamente de acordo com o gradiente de pressão. Na fase de enchimento, a 

válvula de admissão está aberta e a de ejeção fechada. Na fase de esvaziamento ocorre o 

oposto. 
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O sistema hidráulico cardiovascular (França, 2011) drena e retona a água a um 

reservatório despressurizado que mimetiza o leito venoso. Foram utilizados 2000 ml de água 

destilada e degaseificada como fluido em todo o sistema hidráulico. A frequência da bomba 

foi de 60 batimentos por minuto (bpm), ou seja, 1 ciclo por segundo, sendo o tempo de 

sístole, de 0,3 s e de diástole, 0,7 s. 

No phantom coronário, o rolete da bomba peristáltica gira em sincronismo com o 

motor da bomba coração provocando a variação cíclica da resistência como explanado 

anterior, reduzindo ou aumentando o fluxo em resposta às variações de resistência e pressão. 

Conforme também descrito anteriormente, durante o funcionamento do sistema, o 

rolete gira sempre em sentido contrário ao do fluxo, procedimento adotado para diminuir o 

efeito de bombeamento que não existe fisiologicamente, e é um artefato originado pelo modo 

de gerar a resistência variável.  

O líquido ejetado (80 ml) pela a bomba coração se movimenta no sentido dos ramos, 

aórtico e coronário, e a maior parte deste volume segue pelo trecho aórtico retornando ao 

reservatório despressurizado. Todo modelo hidráulico cardiovascular foi ajustado para que a 

faixa pressórica do sistema estivesse dentro dos valores fisiológicos (80-120 mmHg). 

Apenas uma fração do fluido ejetado entra no ramo coronariano empurrada pela 

pressão criada na região logo após a válvula aórtica. Este fluido passa pelos ramos (R1) e 

distribui-se pelos ramos, R2 e R3, e juntam-se em R4, podendo fluir para a proveta ou 

alternativamente para o reservatório despressurizado.  

Em cada experimento as bombas foram acionadas por cerca de 10 minutos. A coleta 

do sinal pressórico do trecho coronário foi efetuada aproximadamente após 20 s do início do 

acionamento da bomba mecânica para que a pressão do ramo aórtico se estabilizasse em uma 

faixa de 80 a 120 mmHg, diástole e sístole, respectivamente (Figura 28). 
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Figura 28: Sequência de pulsos até estabilização dinâmica da pressão do ramo aórtico para uma frequência 

cardíaca (FC) de 60 bpm e tempo de sístole (TS) de 0,3 segundos (s) (Autorizado por França, 2011). 
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6 Resultados 

Nesta sessão são apresentados os resultados obtidos a partir do modelo mecânico 

coronário e a respectiva simulação elétrica.  

 

6.1 Resultados da Simulação Elétrica do Circuito Coronário Esquerdo 

 

O perfil do sinal da corrente encontrado na simulação do fluxo coronário esquerdo 

para uma frequência de 60 bpm, 0,3 s sístole, 0,7 s de diástole, pressão aórtica de 80 mmHg e 

120 mmHg, dois indutores (L2 e L3) de 385µH e 279 µH, respectivamente, capacitor (C4) de 

0,165 µF, três resistências, 48kΩ (R5), 57,84 kΩ (Ron) e 11,52 kΩ  (Roff) está representado 

na figura 29:  

 

 

Figura 29: Gráfico da simulação da corrente elétrica no trecho coronário. 

 

No gráfico da figura 29 observa-se que o sinal inicia em 0 mA e atinge um valor 

máximo de 2,2 mA. A estabilização do sistema ocorre após 10 s e mantém-se na faixa entre 
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0,6 mA e 2,1 mA. Após o tempo de 49 segundos, a corrente cai progressivamente e reduz a 

zero quando atinge 60 segundos (tempo em que foi dimensionada a simulação).  

Os perfis dos gráficos de tensão (A) e da corrente (B) são mostrados na figura 30, 

representando a pressão na aorta e o fluxo do ramo coronário esquerdo. No sinal da tensão, o 

ponto mais alto (Ps) e mais baixo (Pd) da curva correspondem respectivamente, a pressão 

sistólica e diastólica da aorta. Observa-se que no momento em que a tensão começa a subir 

corresponde ao início da fase sistólica. Nesse momento, a corrente cai bruscamente. À medida 

que a tensão começa a cair, a corrente atinge seu valor máximo e diminui progressivamente 

junto com a tensão. 

 

 

Figura 30: Gráfico da simulação da tensão (A) e da corrente elétrica (B). Ps representa a pressão sistólica e Pd, a 

pressão diastólica.  

 

Na figura 31 é mostrada a simulação da corrente durante 1 segundo. A corrente, 

inicialmente cai bruscamente de 1,40 mA para 0,71 mA. A redução da corrente nesse trecho 

se dá pelo aumento de tensão nesse trecho do circuito. Este fenômeno ocorre no período que 

representa a sístole, e tem duração de 0,3 s ( 21,18s-20,88 s). 
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Figura 31: Gráfico corrente x tempo: Simulação do comportamento da corrente elétrica na fase sistólica e 

diastólica (zoom da Figura 29). 

 

Ainda no gráfico acima, no ponto que representa o início da diástole, ocorre o aumento 

brusco da corrente de 1,03 mA para 2,02 mA, que cai progressivamente até 1,40 mA. Esse 

período ocorre por 0,7 s (21,89 s-21,19 s). 

Observa-se que a resistência oferecida pela chave durante a diástole é menor que na 

sístole. Este comportamento se repete em toda simulação. 

 

6.2 Resultados do Modelo Mecânico Coronário Esquerdo 

 

Dentre estes estão os valores de fluxo possíveis (ml/s) e os resultados da aquisição dos 

sinais de pressão e da diferença de pressão produzidas no sistema coronário. São analisadas as 

características do phantom de fluxo proposto para calibração de um fluxômetro ultrassônico. 
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6.2.1 Medição da Pressão 

 

O gradiente pressórico coronário foi obtido mediante a diferença entre a medida da 

pressão do sensor localizado no ponto B e o reservatório despressurizado. O modelo 

cardiovascular proposto funciona com 0,3 segundos para sístole e 0,7 segundos para diástole 

formando um ciclo cardíaco completo a cada segundo, ou seja, o sistema funciona a 60 bpm 

(1 Hz).  

O tempo de operação foi de 10 minutos, totalizando 600 ciclos. O registro do sinal de 

pressão teve início após 30 segundos ao ser atingido um regime estacionário do sistema 

hidráulico cardiovascular e coronário. Nesta fase, a pressão variou em uma faixa de -30 e 82 

mmHg. Foi selecionado um trecho de 160 ciclos (intervalo entre 40 e 200 segundos no qual o 

registro do sinal apresentou regularidade). 

Os sinais foram amostrados a 1000 Hz. No pré-processamento foi aplicado um filtro 

passa-baixas direto e reverso em 100 Hz e implementado um detector de picos para encontrar 

o valor máximo de pressão identificando o início da sístole a cada ciclo. Assim foi feita a 

detecção dos picos como mostrado na Figura 32.  

 

 

Figura 32: Trecho mostrando como mais detalhe alguns picos detectados do sinal (Pressão x tempo). 
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Foi calculada a média coerente dos sinais a cada ciclo sincronizados pelo inicio da 

sístole, ou seja, o correspondente a um ciclo (Figura 33).  

 

 

Figura 33: Gráfico da média coerente da pressão sistólica e diastólica.  

 

Os sinais do gráfico acima são superpostos sendo que o traço mais fino representativo 

da média coerente dos mesmos. Pode–se observar que a pressão varia na faixa entre - 40 e 

100 mmHg. A queda de pressão observada exibe valores negativos entre zero e - 40 mmHg 

que pode ser atribuído ao efeito do bombeamento indesejado da resistência coronária variável. 

Supondo que a resistência entre o ponto B e o reservatório seja linear pode-se assumir 

que o sinal de pressão tenha a mesma forma que o sinal de fluxo, inclusive para os valores 

negativos.  A partir do sinal de pressão do gráfico acima, obteve-se a média da pressão no 

ciclo completo que corresponde a 42,04 mmHg ou 5.600 Pa.  

O fluxo médio medido com a proveta foi de 115,40 ml/minuto ou 1,92 ml/s. Da razão 

entre a pressão média e o fluxo médio obtém-se a resistência média que foi de 2.916,7 

Pa.s/ml. Calculando-se o fluxo instantâneo a partir da razão entre o sinal de pressão e a 

resistência obtém-se o sinal de fluxo que é apresentado na Figura 34.  
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Figura 34: Gráfico do perfil de fluxo coronário esquerdo. 

 

6.2.2 Estimativa do Número de Reynolds  

 

Como visto anteriormente, o número de Reynolds (Re) define se um fluxo é laminar 

ou não, e pode ser calculado a partir da Equação (3). Calculando-se o número de Reynols para 

o pior caso que corresponde ao pico de fluxo máximo (3,751 ml/s) obtém o Re = 1.592. Sendo 

Re< 2300, pode-se assumir fluxo laminar, o que concorda com a hipótese inicial de 

resistência linear. 

 

 

 

    Fluxo Coronário 

Tempo (s) 

  
F

lu
x
o
 (

m
l/

s)
 

 



 

 

76 

 

7 Discussão  

Nesta sessão serão discutidos os resultados dos modelos elétrico e mecânico da 

simulação da circulação coronária esquerda.   

 

7.1 Simulação Elétrica e Mecânica da Circulação Coronária Esquerda 

 

De modo geral, a literatura apresenta poucos trabalhos específicos para calibração de 

fluxômetros (GEVEN et al., 2004, SILVA, 2009, FRANÇA, 2011). Os vários modelos 

mimetizadores encontrados foram confeccionados para mimetizar segmentos e perfis de 

pressão e fluxo de sistemas biológicos ou patológicos ( VOLKER et al., 1996, NADKARNI  

et  al., 2003, GEVEN  et  al., 2004, GITELMAN  et al., 2006, COIADO, 2008, SILVA, 2009, 

ZANNOLI et  al., 2009, FRANÇA, 2011).  

O estudo de GEVEN et al. (2004) apresenta características bastante semelhantes ao 

presente trabalho, entretanto, o método de gerar a resistência coronariana variável aqui 

adotado empregou uma bomba peristáltica adaptada e não um tubo colapsável. Deve-se 

assinalar que a bomba adaptada apesar de produzir um efeito de bombeamento indesejado 

permite quantificar melhor o nível da interrupção do fluxo. No que diz respeito à modelagem 

elétrica, o emprego de programa LT Spice IV®  traz uma maior versatilidade e rapidez no 

processo de ajuste dos parâmetros.  

No presente estudo, o gráfico da corrente obtido (Figura 31) que representa o fluxo 

coronário na simulação elétrica mostra transições mais bruscas que a fisiológica. 

Fisiologicamente, o fluxo coronário apresenta contornos mais arredondados (Figura 9), pois a 

complacência vascular amortece a pulsação e reduz a oscilação do sinal (BERNE, LEVI, 

1990), entretanto, de uma forma geral, o perfil do sinal obtido tanto na sístole quanto na 

diástole aproxima-se ao da artéria coronária esquerda conforme a literatura (CHANDRAN, 

1992, GUYTON, HALL, 2006, KOEPPEN, STANTON, 2010, KLABUNDE, 2011).  

Na contração isovolumétrica (início da sístole), a contração ventricular associada ao 

imediato fechamento das válvulas átrio-ventriculares e ao fato das válvulas semilunares 

(pulmonar e aórtica) ainda estarem fechadas, faz com que haja um aumento abrupto da 

pressão intraventricular fazendo com que o fluxo nas coronárias reduza-se e atinja um valor 
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próximo de zero (KLABUNDE, 2011). Isso foi também observado no sinal obtido com o 

circuito elétrico desenvolvido (Figura 31) e tem uma correspondência com o fluxo medido no 

modelo hidráulico aqui construido (Figura 34) com a particularidade de o fluxo cair abaixo de 

zero, o que significaria uma inversão de sentido. Esta observação poderia ser atribuída a um 

efeito indesejado de bombeamento produzido pela bomba adaptada para simular a resistência 

coronariana variável. Deve-se notar, entretanto, que D’ANCONA et al. (2000) reportam esta 

inversão no fluxo da coronária em medições feitas in vivo. 

O gráfico do sinal encontrado (circuito elétrico) permite visualizar que a resistência 

oferecida pela chave é maior na sístole que na diástole simulando o momento em que a artéria 

coronária é comprimida na sístole, reduzindo o fluxo coronário. Na simulação também é 

possível observar que no trecho que representa a diástole, a corrente atinge um pico máximo e 

cai progressivamente ao longo do tempo com a tensão (Figura 30). Isso corrobora as 

observacões citadas na literatura (GEVEN et  al., 2004, GUYTON, HALL, 2006, KOEPPEN, 

STANTON, 2010).  

Na simulação elétrica pode-se também observar que a oscilação da corrente entra em 

regimem permanente após sete segundos manténdo-se entre 0,60 mA e 2,1 mA (Figura 29) 

que corresponde a um fluxo variando entre 83,33 ml/min e 291,66 ml/min, respectivamente.  

O valor do fluxo coronário normal apresenta variações na literatura. GEVEN et al. 

(2004) encontraram em sua simulação para condições normais valores médios entre 51 

ml/min e 106 ml/min. VEER et al. (2009) encontraram ao medir taxa de fluxo coronário 

valores entre 50 ml/min e 250 ml/min pelo método de infusão salina em um modelo in vitro. 

Tanto CHANDRAN (1992) quanto GUYTON e HALL (2006) afirmam que em média o fluxo 

coronariano equivale a 225 ml/min. SCHAMPAERT et al. (2011) em seu experimento 

encontraram um valor médio em torno de 162 ml/min. 

Procurou-se modelar o segmento coronário no nosso estudo com dimensões similares 

as citadas na literatura (DODGE et al., 1992, MACALPIN et  al., 1973, NADKARNI et al., 

2003, GEVEN  et  al., 2004, TOEPKER  et al., 2010) para reproduzir de forma mais fiel o 

comportamento fisiológico dessa artéria. Assim, foram utilizados tubos de 3 mm de diâmetro 

interno e 1,5mm de espessura. 

De acordo com os resultados encontrados no modelo experimental desenvolvido, 

observa-se, na diástole (Figura 33), um período (trecho A) em que há um aumento da pressão 

neste sensor, representado pelo aumento da amplitude do sinal. Tal fato deve-se, 
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possivelmente, à soma do líquido que flui pela circulação coronária com o volume que é 

bombeado pelo rolete da bomba peristáltica em sentido contrário.  

O comportamento do trecho B (Figura 34) apresenta uma elevação de fluxo que tem 

alguma correspondência com a elevação observada tanto na simulação elétrica (Figura 31) 

quanto no fluxo fisiológico (Figura 9). Este aumento de fluxo poderia ser atribuído ao efeito 

da abertura da chave (no circuito elétrico) e ao bombeamento promovido pela aorta na 

diástole que também é representado no modelo hidráulico. 

Adotou-se montar o rolete da bomba peristáltica de modo que o mesmo girasse em 

sentido oposto ao fluxo no interior do tubo coronário, pois caso o rolete girasse no mesmo 

sentido do fluxo poderia minimizar o novo bombeamento, como de fato foi observado durante 

o experimento. Assim, a montagem adotada objetiva minimizar a soma dos fluxos da bomba 

peristáltica com o oriundo da bomba mecânica na ejeção.  

Na prática, durante a medição do fluxo coronário, com uma proveta, também foi 

observado uma redução do fluxo durante a sístole, ou seja, quando o rolete comprimia o tubo, 

e um aumento do mesmo quando o tubo era descomprimido, o que correspondia à diástole. O 

valor médio do fluxo encontrado durante o experimento foi de 115,40 (2 ml/s) ± 0,55 ml/min. 

Apesar da literatura citar diferentes valores para o fluxo fisiológico coronário, o resultado do 

nosso estudo encontra-se dentro da faixa de variação citada por VEER et  al. (2009). 

A partir dos primeiros ciclos da bomba-pistão, a pressão no ramo aórtico eleva-se, 

progressivamente, até atingir um patamar caracterizado por variações cíclicas na faixa de 80-

120 mmHg. Pelo fato de, a cada ciclo, as pressões e os fluxos variarem, tanto na circulação 

sistêmica como na coronária. Os valores de pressão são periódicos e repetitivos. 

A estimativa do número de Reynolds (Re) para obter o padrão do fluxo no trecho 

coronário foi realizada a partir dos dados de fluxo (Q) obtido experimentalmente. Observa-se 

que o Re no phantom coronário não ultrapassa 2.300, logo, segundo MCDONALD (1974), 

FOX e MCDONALD (1998), o fluxo nesse ramo tende a ser laminar.  

Dentre as restrições, um fator limitante deste trabalho, consiste nas incertezas 

inerentes aos cálculos dos valores de “resistência” e da “média do gradiente de pressão” 

coronariana. Os valores dos parâmetros usados na equação 10 (comprimento e raio do tubo) 

são medidos manualmente (régua e paquímetro), e não foram levadas em consideração 

curvaturas e transições nos conectores. A complacência, também representada por uma 
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seringa, ao amortecer as pulsações da pressão no circuito coronariano foi aplicada 

empiricamente adotando-se uma bolha de 25 ml.  

Para evitar o refluxo no segmento coronário causado pela movimentação do rolete da 

bomba peristáltica adaptada pretende-se em trabalhos futuros substituir o rolete por um 

dispositivo excêntrico que comprima mecanicamente o tubo na sístole sem, entretanto, causar 

bombeamento na circulação coronária.  
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8 Conclusão 

Considerando a grande variedade de valores de fluxo da circulação coronariana 

esquerda na literatura, o atual trabalho possibilitou o desenvolvimento de um phantom 

mecânico e seu equivalente elétrico que mimetiza o comportamento do fluxo coronário 

esquerdo em condições fisiológicas normais. Em ambos os casos (simulação e experimento) 

foi possível observar que o fluxo coronário encontra-se reduzido durante a sístole e eleva-se 

durante a diástole, que o tempo sistólico é menor que o diastólico e que o fluxo no trecho 

coronário atinge valores próximos aos resultados relatados na literatura. Contudo, alguns 

ajustes no modelo elétrico e hidráulico ainda precisam ser realizados para medição direta 

(fluxômetros) do fluxo coronário esquerdo. A partir deste circuito-base serão realizadas 

simulações que permitem ajustar os valores dos elementos elétricos para mimetizar o fluxo 

sob condições patológicas do sistema coronário esquerdo. A medição direta do fluxo no 

phantom da circulação coronária faz-se necessária para que incertezas decorrentes do cálculo 

da resistência e da pressão média sejam minimizadas. 

Pretende-se desenvolver estratégias mecânicas que substitua o rolete da bomba 

peristáltica por um dispositivo que ao ser comprimido evite um novo bombeamento e refluxo, 

e cujo modelo possa ser empregado em estudos futuros para reproduzir um fluxo que 

mimetize condições patológicas do sistema coronário. Além disso, sugerem-se melhorar as 

conexões das partes do modelo mecânico a fim de contornar problemas como pequenos 

vazamentos e a utilização de fluidos com características similares ao do sangue para que a 

mimetização se torne mais realista do comportamento fisiológico da circulação coronária.  
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