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RESUMO

Simuladores sdo ferramentas que utilizam diferentes tipos de aproximacgdes para criar um ambiente ou
comportamento semelhante a um fendmeno real para pesquisa. Os simuladores do sistema cardiovascular
humano podem ser construidos através de modelos elétricos, mecanicos ou puramente matematicos e
podem ser categorizadas através do ambiente simulado, que pode ser de células, de tecidos, de 6rgaos ou
do sistema cardiovascular completo. Um tipo de simulador é o Simulador Hibrido do Sistema
Cardiovascular, essa ferramenta é caracterizada por simular a dindmica do sistema cardiovascular humano
pelo método de Windkessel que modela a elasticidade das artérias e da resisténcia vascular de forma
concentrada, trabalhando em ambiente computacional e em bancada para testes in vitro. Uma das propostas
de otimizacdo é a automatizacao total dos testes e possibilitar maior nimero de simulacdes que podem ser
feitos, j& que as ferramentas em desenvolvimento atualmente possuem aplicagdes clinicas e de ensino
também. Como um primeiro passo desse trabalho, foi projetada a automatizagdo da pré-carga para a
melhoria da simulacéo do enchimento do ventriculo. A metodologia se baseou no estudo de varios tipos de
simulagdes e a comparacdo com a técnica usada para representar o enchimento do ventriculo com a
aplicacdo do SHSC. Nestes estudos, foi utilizada a pressao interna do reservatorio que, através do modelo
Windkessel, é possivel variar a pressdo do enchimento pela quantidade de ar. Ap6s a construcdo do médulo,
foram feitas comparagGes com os resultados adquiridos de um simulador computacional feito em Pspice e
nos resultados de um simulador numérico em Labview que utiliza dados de pacientes reais através dos
Diagramas PV para representar formas de Insuficiéncia Cardiaca Congestiva (ICC) no SHSC com o médulo
ja implementado. Depois da comparagdo, foi possivel observar que os resultados das simulacgdes estdo de
acordo com a literatura, porém serd necessario pesquisar novas técnicas para simular outros tipos de
doencas na bancada do Simulador Hibrido do Sistema Cardiovascular.

Palavras-chave: Simulador Hibrido, Windkessel, Simulacdo de Insuficiéncia Cardiaca Congestiva,
Simulagdo de Miocérdio.



ABSTRACT

Simulators are tools that use different types of approaches to create an environment or behavior similar to a real
phenomenon for research. Human cardiovascular system simulators can be constructed using electrical,
mechanical, or purely mathematical models and can be categorized through the simulated environment that can be
cells, tissues, organs or the entire cardiovascular system. One type of simulator is the Hybrid Simulator of the
Cardiovascular System. This tool is characterized by simulating the dynamics of the human cardiovascular system
by the Windkessel method that models the elasticity of arteries and vascular resistance in a concentrated way,
working in a computational environment and in workbench to in vitro tests. One of the proposals of optimization
is the total automation of the tests and to allow more number of simulations that can be done, since the tools in
development currently have clinical and teaching applications as well. As a first step in this work, the automation
of the preload was designed to improve the simulation of ventricular filling. The methodology was based on the
study of several types of simulations and the comparison with the technique used to represent the filling of the
ventricle with the application of SHSC. In these studies, the internal pressure of the reservoir was used by the
Windkessel model where it is possible to vary the filling pressure by the amount of air. After constructing the
module, comparisons were made with the results obtained from a Pspice-based computer simulator and the results
of a numerical simulator in Labview that uses data from real patients through the PV Diagrams to represent forms
of Congenital Heart Failure (CHF) in the SHSC with the module already implemented. After the comparison, it
was possible to observe that the results of the simulations are in agreement with literature, however it will be
necessary to research new techniques to simulate other types of diseases in the Hybrid Cardiovascular System
Simulator bench.

Keywords: Hybrid Simulator, Windkessel, Simulation of Heart Disease, Myocardium Dynamic Simulation.



SUMARIO

L. INTRODUGAOD ...ttt ettt sttt n et esnens 6
1.1, OBIETIVO GERAL ...ttt sttt bt st b e st sbe e naas 7
1.2, OBJIETIVOS ESPECIFICOS ...ttt sass s 7
1.3, JUSTIFICATIV A ettt ettt et h e st st e b e e be e s be e shtesabesabeesbeenbeesaeas 8
(T V (o ) 1YY 0@ OO 8
2. REVISAO DA LITERATURA ..ottt sesa s s s ssssssassnsssssssesnes 10
2.1, Sistema Cardiovascular HUMANO ...........coveiriiiriiinieieiciece ettt 10
2.1.1. DIAgrAMA PV ...ttt ettt ettt et e s ae e b e st e e st e besbaenbesbeentenbeernenrenns 14
2.1.2. DOBNGAS CANTIACAS ....cveuvevereeriieiirieiisie sttt sttt st b sttt sttt be et e e e be e ebe e ene e 16
2.2, SIMUIAAOrES CartiaCoS . .....ceueveuiieiirieiirieerieerte ettt sttt et b ettt b et e eae e 21
2.3.  Simulador Computacional @M PSPICE ..........ccccoeriiiirineneseseereeie st 30
2.4.  Simulador Hibrido do Sistema CardioVasCUIAr ............ceeeuerieerieirieinetrieeseeseeereeeeseeees 35
2.5.  Consideragdes Finais SODre SIMUIAAOTES ........cevveieieieiriresese e 42
3. METODOLOGIA ...ttt ettt b e s bt st e st e st e bt e be e beesmeeeaeeemeeenteenbeens 43
3L HIPOTESE. ..ttt ettt b et b et b et h et be bbb st bbb benes 43
3.2 ESCOING 0AS VAITAVEIS. ....c.eviieiiieiiiiesiese ettt ettt sttt 44
3.3 Planejamento de constru¢do do médulo de pré-carga do SHSC .......cccccveveieieeciseseeeeeeeeee 44
3.4 ANALISE A0S RESUITATODS. ......cveueeeiiieiiieeriee ettt 46
3.5 Comparagao A0S RESUITATOS. ......c.eveiriieiresesierie ettt sttt enes 49
4. DESENVOLVIMENTO ...ttt ettt ettt st sttt b e b e sbeesme e sateemeeenteenbeens 50
4.1. Resultados do simulador cardiovascular computacional............ccceceeeerircieneneeseseeese e 50
4.2 Construgdo do MOAUIO A8 Pre-Carga........cceeeruerierueieeerierisrestestessessesseseeeesessessessessessessesesseseeses 52
4.3 ResUltados NO SHSC ...ttt 57
5. DISCUSSAQO DOS RESULTADOS........ovuiereerieeeeeseesessssssessessssssssssassssssssssssssasssssssssssssssssssanes 59
B, CONCLUSAD ...oocvtmreireimeeeseeeisseessseessseessse sttt 65
7. TRABALHOS FUTUROS. ... .ottt ettt st st st be e sbe e st st ebeeneee 67
REFERENCIAS .....coootttiteetseeete st sis sttt as st 68
APENDICE ....ouvtumvirmtiirteisesisesisesssessse s bbbt 70

ANEXO A e e e et b e e R e r e s r et enn e ae e e 81



1. INTRODUCAO

O sistema cardiovascular humano (SCH) é um dos responsaveis em manter os tecidos do
corpo funcionais, através do transporte de insumos dos tecidos que é feito pelo tecido
sanguineo, conduzido através das artérias e veias e bombeado pelo coracdo (GUYTON, 2004).

Atualmente, o SCH é estudado para observar o comportamento de doencas, ajudar no ensino
e avaliar novos tipos de tratamentos e equipamentos. Logo, é possivel estimar que o interesse
de criar um ambiente que seja semelhante ao SCH (PRAVDIN et al, 2015).

Os simuladores cardiovasculares sdo ferramentas que criam, através de aproximacoes
matematicas ou fisicas, um ambiente que seja capaz de representar uma parte ou todo SCH,
logo essas ferramentas podem ser categorizadas de acordo com o tipo de representacéo e podem
ser divididas em quatro partes; a primeira parte representa 0s modelos para uma unidade celular
da musculatura cardiaca que geralmente é a célula do miocardio; a segunda demonstra o
funcionamento do tecido; a terceira representa o funcionamento do 6érgdo; a quarta representa
o funcionamento de todo o SCH (PRAVDIN et al, 2015).

Cada modelo possui uma forma de aproximacéo para criar 0 ambiente, um exemplo é um
simulador computacional criado por Gwak (2005) que utiliza bombas de fluxo continuo para
representar o funcionamento de um coracdo, ja Fonseca (2013) utilizam uma camara de
bombeamento pulsatil para representar o0 mesmo.

Os modelos que representam o funcionamento do SCH podem ser divididos em duas
formas; a primeira forma é chamada de modelo distribuido que utiliza como método a ideia de
malhas de diferentes resisténcias, representando cada artéria e veia do corpo humano; a segunda
forma utiliza o modelo Windkessel que é chamada de modelo concentrado e utiliza a ideia de
criar um ambiente em que todas as caracteristicas das artérias sejam resumidas em alguns
elementos, demonstrando o funcionamento do coracdo de forma evidente (LUCCHI, 1999).

Esse trabalho estuda as formas de representacdo da pré-carga do coracdo que é definida
como o volume maximo da camara ventricular antes da contracdo do coracdo. As ferramentas
de simulacdo de bancada simulam a pré-carga como um reservatorio aberto, logo, o enchimento
é realizado de uma forma passiva, no entanto os simuladores computacionais demonstram o
enchimento de uma forma ativa como se existisse uma bomba de poténcia menor do que o VE
para auxiliar no enchimento.

Condizente a este fato, o objetivo do trabalho ¢ criar uma forma “hibrida” para englobar o

funcionamento ativo do enchimento, utilizando como meio de realiza¢éo dois simuladores e 0s



resultados de outro simulador, sendo dois deles computacionais e 0 outro possui interface
computacional e de bancada.

O simulador computacional feito por Lucchi (1999) utiliza o programa PSpice® (PSpice,
Artedas, Lungo Dora Colletta, Italia) para realizar o funcionamento do modelo, demonstrando
por analogia de componentes eletrdnicos as informacBes necessarias para estudar o
comportamento do SCH; o simulador computacional criado por Fresielo et al. (2015) utiliza o
programa Labview® (National Instruments, Austin, Estados Unidos) para criar diferentes tipos
de condicdes cardiovasculares, sendo um ponto de referéncia para o projeto; o Simulador
Hibrido do Sistema Cardiovascular (SHSC) criado por Fonseca et al. (2013) utiliza o modelo
Windkessel para demonstrar o funcionamento do SCH, porém a semelhanca nos simuladores
de Lucchi (1999) e Fonseca (2013) é o método utilizado para demonstrar o funcionamento do
ventriculo esquerdo (VE), tornando-os simples para comparacdo dos resultados e mais simples
em utilizar o simulador computacional do Pspice para criar os mesmos tipos de resultados de
Fresielo et al. (2015).

Assim, o trabalho € dividido em oito se¢des; a primeira aborda o objetivo, a justificativa, a
motivacao para realizar o projeto; a segunda engloba a literatura necessaria para entender as
ferramentas utilizadas e seu meio; a terceira demonstra a metodologia utilizada neste trabalho;
a quarta mostra o desenvolvimento do trabalho e seus resultados; a quinta discute os resultados
encontrados e suas vantagens e desvantagens; a sexta aborda a conclusdo do trabalho feito; a
sétima apresenta de uma forma resumida os tipos de trabalhos futuros que podem ser realizados;

a ultima secdo sdo as referéncias bibliogréaficas.

1.1. OBJETIVO GERAL

O objetivo principal deste trabalho é criar um mddulo automatizado da pré-carga que
tenha a capacidade de obter uma variacéo satisfatoria do SHSC para possibilitar novas formas

de simulagdes do sistema cardiovascular por meio de resultados de outros simuladores.

1.2. OBJETIVOS ESPECIFICOS

Com as melhorias propostas, espera-se auxiliar o desenvolvimento de projetos do
Laboratorio de Bioengenharia e Biomateriais do IFSP (BIOENG), bem como o estudo de
biomateriais aplicados nos projetos de Coracdo Artificial e Dispositivos de Assisténcia
Ventricular (DAV) (BOCK et al., 2008) (HERNANDES et al., 2017).



Com o estudo do comportamento do sistema cardiovascular do SHSC, obtém-se a
melhora para avaliar o desempenho de DAVS, a evolugdo das cardiopatias e a assisténcia

circulatéria mecanica.

1.3. JUSTIFICATIVA

A proposta surgiu pela necessidade de otimizagdo e compactacdo do Simulador Hibrido
do Sistema Cardiovascular (SHSC), que é uma ferramenta construida no Centro de Engenharia
em Assisténcia Circulatéria (CEAC) e é utilizado para testes in vitro dos Dispositivos de
Assisténcia Ventricular projetados pelo Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia (IDPC) em
parceria com o Laboratério de Bioengenharia e Biomateriais (BIOENG).

A evolucdo do SHSC permite a caracterizagdo de novas formas de simulacdo do sistema
cardiovascular para encontrar estudos e métodos de tratamento das doencas cardiacas. Além
disso, a tecnologia atual permite que os simuladores ajudem a prever as condi¢cdes de um
paciente através das informacdes da doenca e obter as previses da progressdo dos sintomas,
ajudando a criar uma variedade de tratamentos para cada previs&o.

Entre esses simuladores encontram-se os simuladores criados por Ferrari et al. (2009)
numa bancada fisica de testes de DAV e estudos do funcionamento da complacéncia aortica.
Outro projeto do mesmo grupo de pesquisa € o simulador computacional (FRESIELLO et al.,
2015) para estudos de doencas e ensino da cardiologia.

Logo, pode-se concluir que as ferramentas de simulacdo estdo cada vez mais proximas a
rotina dos profissionais da satde (PRAVDIN et al, 2015).

1.4. MOTIVACAO

O desenvolvimento da pesquisa em simulacdo de sistemas vivos, mais especificamente o
sistema cardiovascular humano, é recente e esta a frente de varias descobertas cientificas.
Algumas destas descobertas sdo: o desenvolvimento de robds de estrutura eléstica para
ventriculos artificiais (TONDU et al., 2012); o estudo de simula¢des cada vez mais proximas
ao ser humano para realizar testes in vitro mais eficientes (BAILARGEON et al., 2015); a
praticidade da utilizacdo de simuladores para ensino em geral (FRESIELLO et al., 2015).

Frente a essa realidade, o grupo de pesquisa de simulagdes cardiovasculares do CEAC
indicou uma série de propostas para a otimizacdo e compactacdo do SHSC. As propostas séo

exclusivamente para diminuir o tamanho da bancada fisica com o proposito de torna-la portatil



e aprimorar as simulacBes para possibilitar simulagbes cada vez mais proximas do
comportamento cardiaco real.

Uma das propostas é a automatizacdo da pré-carga que é necessaria para simulacdo da
quantidade de sangue ejetado pelo ventriculo esquerdo, definida como o volume méaximo que
0 ventriculo comporta antes de ejetar. Geralmente, as simulagdes mostram uma variacdo da
pressdao de 5mmHg até 25mmHg, mas o interessante da simulacdo dessa propriedade é que
grande parte das doencas afetam esse volume interno do ventriculo, podendo diminuir ou
aumentar, indicando diferentes patologias.

Portanto, utilizando e adquirindo os resultados do SHSC, e com o apoio do grupo do
CEAC, foi desenvolvido um projeto do sistema automatizado que simula o comportamento da
pré-carga, para que no futuro consiga desenvolver as caracteristicas necessarias para prevenir
situacOes de risco e métodos de tratamento.

Logo, a area de simulacdo permite visualizar um futuro na aplicagdo e propdes desafios
que solucionados, poderdo trazer beneficios para a &rea académica e empresarial, pois acarreta
em melhorias nos processos de desenvolvimento de tecnologias como testes in vitro mais

semelhantes com o real, com maior facilidade para demonstracao e treinamento.
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2. REVISAO DA LITERATURA

No capitulo um foram descritos de forma sucinta os tipos de simuladores e 0 ambiente alvo
da simulacdo que é o sistema cardiovascular humano. O capitulo dois tem como propoésito
aprofundar os conhecimentos citados no capitulo um que séo o sistema cardiovascular, a doenca

cardiaca, simuladores e o funcionamento do Simulador Hibrido do Sistema Cardiovascular.

2.1. Sistema Cardiovascular Humano

A simulacdo é compreendida em duas partes: a primeira € 0 ambiente de simula¢éo, ou
seja, 0 ambiente em que o simulador deve se espelhar; a segunda é a forma com que deve ser
espelhado, entre outras palavras, o estudo e o projeto do simulador para obter resultados
analogos ao ambiente estudado.

Em simuladores cardiovasculares, o ambiente estudado é o Sistema Cardiovascular
Humano (SCH), que possui a funcdo de distribuir sangue para os outros sistemas a fim de
manté-los funcionais e é caracterizado como um circuito fechado constituido por uma
circulacdo venosa e por uma circulagéo arterial com o sangue como meio de transporte. Esse
sistema possui um ponto em comum que é o coracao sendo ele responsavel pelo bombeamento
do sangue venoso para os pulmdes e sangue arterial para o corpo (GUYTON, 2004).

A Figura 1 representa esquematicamente o SCH, mostrando que os ventriculos direito e
esquerdo trabalham em conjunto para bombear o sangue para manter o fluxo continuo em

ambas as circulages.

Resisténcia
: / Veias Pulmonares
Arténia - /
Pulmonar\ /7~ a7~
(- —)

\ ~———Aona. = =9
Atrio Direito Atrio esquerdo
L — Ventriculo
1 esquerdo
Vela cava ‘
Ventriculo Resisténcia
Direito

= — S sl B, L
\ SSeT Anériasdotionco
—

Figura 1 - Esquema do sistema cardiovascular, sendo azul as veias e vermelhas as artérias, as indicagdes
mostram o sentido do fluxo do sangue e as aglomerac®es em roxo demonstram as resisténcias dos tecidos e
dos capilares (BERNE, 2004).
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Na circulacdo venosa, Figura 1, o ventriculo direito bombeia o0 sangue para os bronquios
através da artéria pulmonar a fim de que ocorra a oxigenacao e a remocao do didxido de carbono
e dgua. Apos a troca, o sangue oxigenado passa pelas veias pulmonares até o atrio esquerdo que
é depois bombeado pelo ventriculo esquerdo, logo, o sangue bombeado pelo ventriculo passa
pela artéria aorta que se ramifica em grandes artérias, coronérias e artérias bronquiais para
suprir o corpo (BERNE, 2004).

Os vasos sanguineos sdo divididos em artérias e veias e possuem uma parede elastica que
serve para manter o sangue com o fluxo continuo durante toda a sua passagem pelo corpo
humano. Isto é chamado de complacéncia dos vasos, como mostrado na Figura 2.

Capllares Capilares

Atrio
esquerdo

Ventriculo
esquerdo

Figura 2 - Funcionamento da complacéncia da Aorta no momento da sistole (A) e ap6s a sistole (B);
funcionamento sem a complacéncia durante e ap6s a sistole (C e D) (BERNE, 2004).

O elemento de complacéncia é determinado pela elasticidade das artérias que pode ser
obtida pela soma de todas as complacéncias das artérias, chamando-se de complacéncia total.
O calculo da complacéncia total, chamada de C, pode ser descrita pela mudanca de volume,

AV, dividido pela mudanga de pressdao AP como representado pela Equagao 1.

C= i—z ml/mmHg Equacdo 1
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Considerando o percurso do sangue como sendo um fluxo (vazdo) constante, entdo o

calculo do fluxo é feito através da Equacéo 2.

Pressido

Fluxo = ml/s Equago 2

Resisténcia

Essa abordagem simplifica o sistema arterial como uma resisténcia e um elemento de
complacéncia, baseando-se na lei Hagen-Poiseuille que relaciona a resisténcia do fluxo
sanguineo inversamente proporcional ao raio dos vasos sanguineos, considerando que a regido
de trabalho do fluxo sanguineo dos vasos séo laminares (WESTERHOF et al, 2009). Assim,
como a resisténcia do fluxo sanguineo é encontrada nas pequenas artérias e arteriolas, entdo foi
estabelecido que a soma de todas as resisténcias locais que sao as pequenas artérias e arteriolas
somadas geram a resisténcia vascular periférica ou sisttmica que pode ser calculada como a

Equacéo 3.

Pao,medio—Pven,medio Pao,medio .
R = o ~ mmHg.s/ml Equacéo 3

Sendo a “Pao, médio” e “Pven, médio” a pressdo aortica média e do retorno venoso e DC
0 débito cardiaco.

E, por ultimo, o coracdo que possui a fungdo de bombear o sangue de ambas circulagdes
possui 0 maior trabalho na circulacéo arterial, ja que a resisténcia é maior do que na pulmonar.
Ele € caracterizado por ser um 6rgdo oco de quatro cavidades que sdo dois ventriculo e dois
atrios (GUYTON, 2006).

Assim é possivel estimar que em ambas circulagdes o coragdo funciona de modo similar,
a Unica diferenca esta na forca de ejecdo da sistole e da quantidade de sangue recebido no
momento da didstole. Esses dois comportamentos sdo relacionados a contracdo e o relaxamento
do coracéo para ejetar e receber sangue. Essa mudanca de contracao e relaxamento causa uma
mudanga na pressdo interna do ventriculo esquerdo que varia entre 120 mmHg a 5mmHg
aproximadamente, como mostra na Figura 3 (BRAUNWALD, 2012).
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120 — Valvula adrtica abre
Valvula /. S
adrtica ressao

100 - fecha aortica
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0 - .

Pressao
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Figura 3 - Curva de Lewis mostrando a variagdo de pressdo do ventriculo esquerdo (BRAUNWALD,
2012).

Entendendo a fungédo do coracéo, é possivel caracterizar o desempenho do coragdo como
um sistema de bombeamento que estd relacionado a pré-carga, pds-carga, a capacidade de
enchimento e ejecdo do coracdo e a frequéncia do coragdo. O funcionamento desses
mecanismos determina o desempenho cardiovascular (KATZ, 2009).

A pré-carga é a tensdo ou o estresse da parede ventricular na diastole final e determina
que o enchimento diastdlico ventricular regule o desempenho sistélico, no ponto de vista do
tecido, esta propriedade estabelece a relagéo da forca de contragcdo com o estiramento das fibras
musculares. Esse estresse é fundamental para o comego do estado isovolumétrico da sistole
(BRAUNWALD, 2012).

A poés-carga € a tensdo exigida para o ventriculo abrir a valvula adrtica para ejetar o
sangue que é equivalente a presséo sistdlica. Os fatores que determinam a pos-carga sdo a
complacéncia aortica, a quantidade de sangue no final da diéstole e a capacidade de ejecéo.

A capacidade de ejecdo do coracdo é definida pelo volume total na cAmara interna com o
estado da musculatura cardiaca. Ambos fatores sdo dependentes do estado das fibras musculares

que possuem caracteristicas elasticas e forca suficiente para vencer a faixa de pressao da aorta.
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A capacidade de relaxamento é dependente do estado do atrio e das veias pulmonares
que sdo responsaveis pela condugdo do sangue arterial e do estado das fibras musculares
cardiacas.

A frequéncia cardiaca € relacionada ao no sinusal, ou sinoatrial, do coracdo que é um
tecido nervoso que excita as fibras musculares cardiacas em momentos coordenados. Podendo
ser influenciado por hormonios e sinapses nervosas, ele € o principal responsavel pela
frequéncia cardiaca (BRAUNWALD, 2012).

2.1.1. Diagrama PV

Um método Util para observar as anormalidades hemodinamicas em patologias
cardiacas € o diagrama pressdo volume PV. Esse diagrama possui quatro fases, comecando no
final da diéstole, representando o funcionamento do ventriculo esquerdo.

A Figura 4 demonstra a contracao e o relaxamento do ventriculo esquerdo em relacdo a
pressdo e ao volume. O estagio A corresponde ao momento final do relaxamento isovolumétrico

e 0 comego do enchimento de sangue dentro da camara ventricular.

120 - E

40

Pressao ventricular esquerda (mmHg)

0 1 |
50 100 150

Volume ventricular esquerdo (mL)

Figura 4 - Diagrama PV com as fases de enchimento (fases F, A, D) e eje¢éo (Fases C, D, E) (BERNE,
2004).
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O estégio B da Figura 4 representa o processo de enchimento até o volume maximo. O
estagio C equivale ao volume maximo que o ventriculo esquerdo comporta, sendo relacionado
a pré-carga. O estadgio D é a contracdo muscular que ocorre com 0 aumento de pressao
isovolumétrica chamada de sistole. O estagio E é a fase de ejecdo para a Aorta. O estagio F é o
momento em que a sistole termina e comeca o0 relaxamento muscular chamado diastole
(BERNE, 2004).

Dentro deste diagrama é possivel adquirir o calculo da complacéncia, da elastancia
maxima e minima, o0 momento da pré-carga, 0 momento da pds-carga, a situacao das valvulas
e a capacidade de ejecdo do coragéo.

O calculo da complacéncia pode ser encontrado, nesse caso da Aorta, pela varia¢do de
pressdo e volume do estagio C para o estagio F que corresponde a sistole, através da relacéo

entre o volume e a presséo, representado pela Equacdo 4 (BERNE, 2004).

Ca= |i—§| ml/mmHg Equacio 4

Logo, pegando os valores iniciais do estadgio C que corresponde ao volume de 150ml e
pressdo aproximada de 5mmHg e do estagio F que possui volume de 30ml e pressdo de
100mmHg, entdo, a complacéncia adrtica possui um valor entre 1,0 a 1,3 ml/mmHog.

A elastancia é a capacidade de ejecao do ventriculo, em outras palavras, seria o fator k
da mola da forca, portanto quanto menor o valor, menor sera a ejecao de sangue e pode ser

calculada atraves da equacao:

Pve ~
Eve = Voo mmHg/ml Equacdo 5

No diagrama PV, essa caracteristica pode ser encontrada no ponto da p6s-carga e no ponto
da pré-carga, estagio F e estagio C, logo, possui dois modos, a elastancia maxima e a elastancia
minima que serdo explicados na se¢éo 2.3, demostrando a capacidade de ejetar o sangue na fase
da sistole e de enchimento na fase da diastole, representados pela Equacédo 6 e Equacéo 7.

P
Evemax = ——— mmHg/ml Equagcdo 6
Vvemin

. Pvemin
Evemin =
Vv

mmHg/ml Equagio 7

emax
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A situacdo das valvulas pode ser encontrada pela forma da onda do estagio C ao D e do

F ao A que representa a contracdo isovolumétrica e relaxamento isovolumétrico
respectivamente.

A capacidade de ejecdo pode ser calculada na relacdo do volume minimo e méaximo do

ventriculo e o célculo do trabalho do coragéo pela area total do gréfico.

Vol Ejetado
FE = 2> ~J¢raco
Volume Total

* 100 Equacéo 8

2.1.2. Doencas Cardiacas

As cardiopatias sdo definidas como doencas do coracdo que dificultam sua funcdo em
entregar o suprimento sanguineo adequado em relagdo ao retorno venoso e as necessidades
metabolicas, ou que a realizam as custas de elevadas pressdes de enchimento. Geralmente,
iniciam-se com algum tipo de lesdo ou estresse no miocardio, fazendo com que esses processos
sejam progressivos.

O pior estagio é a mudanca na geometria e na estrutura das cavidades cardiacas, ocorrendo
a hipertrofia e a dilatacdo da camara, tornando-a mais esférica, chamada de remodelamento.
Esse remodelamento, do ponto de vista tecidual, representa a faléncia de cardiomiocitos, tecidos
responsaveis pela contragdo, substituidos por tecido cicatricial (BRAUNWALD, 2012).

Na medicina, a doenca cardiaca é dividida em quatro estagios clinicos que pode ser
classificada pelo sintomas (classe NYHA), tabela 1 ou na progressdo da doenca em estagios

(classe A/B/C/D), representada pela tabela 2.

Tabela 1 - Classe NYHA relacionando os sintomas e mortalidade, adaptado. (BRAUNWALD, 2012)

Classe Classificacdo baseado em Mortalidade
NYHA sintomas
| Possui doenga cardiaca, mas 5%

ndo possui limitacBes para
atividades fisicas

1 Possui leve limitacdo para 10%
atividades fisicas e ndo possui
problemas em repouso

i Possui grande limitacdo em 30%
atividades fisicas e ndo possui
problemas em repouso

v Intolerante a atividades 50%
fisicas e possui problemas
guando em repouso
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Tabela 2 - Classe A/B/C/D que define as doencas através da progressdo (BRAUNWALD, 2012), adaptado.

A/BI/C/D Classificagdo baseado na Exemplo
progressao da doenca

A Possibilidade de IC, ndo Hipertenséo arterial
aparenta enfarte no miocardio

B Infarto no miocéardio Infarto agudo no miocardio
estabelecido, porém néo
possui avangos para IC

C Infarto no miocéardio Insuficiéncia Cardiaca
estabelecido, porém ha sinais
de progressao da doenca

D Possui sintomas graves, Classe IV da NYHA
mesmo com tratamento;
requerimento de intervencdes

Essa organizacdo de estagios ou quadros clinicos servem para auxiliar a organizacdo da
equipe e da instituicdo para acompanhamento dos pacientes e de seus tratamentos, por causa da
facilidade de entendimento e de sua generalizacdo, porém ndo € utilizado no estudo individual
do paciente (BRAUNWALD, 2012).

Quando a doenca cardiaca é abordada, geralmente ela é relacionada através da queda do
rendimento do coracdo, em outras palavras, ela pode ser relacionada pela combinacéo de varios
fatores que podem comprometer o funcionamento normal do coracdo. Na literatura, a
cardiopatia é muito relacionada a reducéo do débito cardiaco, pois é relacionada diretamente ao
volume ejetado no momento da sistole e na frequéncia de batimentos (BRAUNWALD, 2012).

Enfatizando a fisiologia, o enfarte é o inicio da queda do rendimento do coracdo e logo
apos o enfarte, ocorrem vérias adaptacGes no sistema cardiovascular para manter o fluxo
sanguineo necessario para manter todos os tecidos funcionais, ja que o cora¢cdo ndo consegue
manter o mesmo trabalho de antes do enfarte.

Caso néo seja feito um procedimento de recuperacdo, o coracdo sofrera varias perdas da
musculatura cardiaca que, como consequéncia, terd uma queda no rendimento até ele ndo
conseguir realizar suas fun¢Ges. Como o tecido estriado cardiaco ndo é regenerativo, o tecido
cardiovascular morto € substituido por tecido cicatricial que, por sua vez, ndo possui a funcao
do tecido anterior. Essa repeticdo citada anteriormente, muda a geometria do coracdo por
completo e segundo a literatura é o pior caso da insuficiéncia cardiaca que é chamado de
remodelamento cardiaco e € conhecida como insuficiéncia cardiaca congestiva ou ICC
(BRAUNWALD, 2012).
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Na hemodinamica, o débito cardiaco € o principal fator que quantifica o estagio da doenca
cardiaca, porém nessa forma e adotado as elastdncias maximas e minimas para descrever 0s

tipos de doencas cardiacas através da mudanca dessas variaveis (LUCCHI, 1999).

120 =
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A. Hipertrofia concéntrica B. Normal C. Hipertrofia ecéntrica

Figura 5 - Diagrama PV de doengas cardiovasculares. Mostrando diferentes fenétipos de hipertrofia
ventricular com seus respectivos diagrama PV. A: hipertrofia concéntrica. B: Normal. C: hipertrofia
excéntrica. A maior causa de reducdo da taxa de ejecdo € por causa da mudanca estrutural do ventriculo
(KATZ, 2009).

Na Figura 5 pode-se ver a diferenca entre as duas cardiopatias em relacdo a uma condicao
normal. A concéntrica possui a caracteristica de ejetar muito pouco comparado ao normal, por
causa da cavidade reduzida disponivel para encher de sangue. Pelo diagrama PV desta doenca
pode-se observar que 0 volume ejetado ndo passa de 40ml de sangue por ciclo. No outro lado a
insuficiéncia cardiaca excéntrica possui uma cavidade muito maior devido ao processo citado
anteriormente. Observa-se que a ejecdo ndo passa de 40ml, porém a quantidade de sangue néo
bombeado é de 200ml que € mais do que o dobro de volume de um coracgéo saudavel que é na
faixa de 50 a 60 ml de sangue, logo, a concluséo é que a frequéncia cardiaca seja maior do que
0 batimento de um coracdo saudavel que é por volta de 60 a 80 batimentos por minuto (KATZ,
2009).

Esses dois tipos de Insuficiéncia Cardiaca Congestiva (ICC) sdo resultados finais da

progressao de uma doenca e sdo geralmente patologias que afetam a resisténcia periférica, a
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complacéncia arterial ou a estrutura do coragdo em si. A tabela 3 traz um resumo das doencas

mais conhecidas e suas caracteristicas, para mostrar quais s&o as condigdes que iniciam a ICC.

Tabela 3 - Resumo das principais doencas cardiacas, adaptado (BRAUNWALD, 2012).

Doenca Cardiaca

Caracteristicas

Reumatica

Causada pela febre reumatica e geralmente essa doenca é
conhecida por calcificar as valvulas cardiacas que podem,
futuramente, aumentar o trabalho do coracdo para ejetar o

sangue.

Hipertensdo

A alta pressao sanguinea por causa da complacéncia arterial,
0 coragdo deve bombear com mais forga para compensar a

falta de elasticidade das paredes arteriais.

Isquémica

Caraterizada pelo problema nas coronarias que sdo artérias
responsaveis pela conducdo do sangue para 0 proprio
coragdo, pela falta de fornecimento de sangue, os tecidos
cardiacos podem enfartar causando o processo descrito

anteriormente.

Cerebrovascular

Pertencente aos vasos sanguineos do cérebro, ocorre um
aumento da resisténcia periférica total, dificultando o
fornecimento sanguineo e causando um maior trabalho ao

coracao.

E a inflamagio do miocardio, pericardio ou do endocardio,

Inflamatoria esse processo causa a perda dos tecidos cardiacos e mudanca
da elastancia maxima e minima do coracéo.
E caracterizada pela mal formacdo do coracdo, nesse meio
Congestiva pode-se ter variagdes como mistura de sangue arterial e

venoso, ma formacao dos ventriculos e outras caracteristicas.

E por fim, as formas de tratamento podem variar de acordo com a condi¢do do enfermo

e a gravidade da doenca; como mostrado na Figura 6, nos casos dos estagios A e B o tratamento

é medicamentoso e alteracdo do habito, os medicamentos recomendados sdo para tratamento

de hipertenséo, diabetes e, em alguns casos, a aplicagéo de inibidores de enzima de converséo

de angiotensina (ECA) para diminuir o risco de ocorrer um enfarte do miocardio e ocorrer uma

mudanca estrutural no coracdo. Caso ja tenha ocorrido, porém sem sintomas, séo integrados 0s



20

beta bloqueadores que sdo uma classe de farmacos que sdo responsaveis em bloquear o0s

receptores B da noradrenalina; j& no estagio C, aléem do tratamento medicamentoso e em casos

mais graves existe a intervencgéo cirurgica para evitar com gue doenca progrida ainda mais e no

ultimo caso, 0 tratamento necessita de intervencdo especial, nesse caso a aplicagdo de

dispositivos de assisténcia ventricular (DAV), transplante, aplicacdo de agentes inotropicos e
paliativos (BRAUNWALD, 2012).

[ Estagio A
Alto
Risco
sem
sintomas

EstigioB
Doenga
Estrutural
sem
sintomas

Estdgio C
Doenga
Estrutural
com
sintomas

Estdgio D
Sintomas

Refratdrios
Requer
intervengdo
especial

Paleativos

DAV, Transplante

Inotrépicos

Considerar Equipe Multidisciplinar

Revascularizagdo, cirurgia da valvula mitral

Redugdo dos fatores de risco e educagao familiar

Ressincronizagdo Cardiaca

Inibidores da ECA e beta-bloqueadores em todos pacientes
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Figura 6 - Estagios da IC e tratamentos para o comprometimento da fungéo sistélica, adaptado

(BRAUNWALD, 2012).

Nos estagios C e D em que necessitam intervencdes cirlrgicas e especiais Sao

necessarios equipamentos e medicamentos especiais que sempre utilizam simuladores para

estudar os efeitos destes. No caso do DAV, o uso de simuladores para criar ambientes

semelhantes a insuficiéncia cardiaca para testar in vitro as bombas de sangue se tornam
necessarios para validar os estudos dindmicos (BRAUNWALD, 2012).




2.2. Simuladores Cardiacos

Com o avango tecnoldgico da medicina, o estudo de sistemas bioldgicos e o desempenho
dos programas e dos computadores possibilitaram simula¢des detalhadas de sistemas biologicos
inteiros. Assim, os simuladores permitem desenvolver novos métodos de tratamento e drogas,
principalmente para doencas cardiovasculares e, atualmente, os simuladores projetados
conseguem ter a previsdo sobre a progressdo da doenca e também, podem ajudar a prevenir
condigdes graves (TOADER, 2015).

Os modelos cardiacos podem-se dividir em quatro formas de simulagéo, a primeira forma
é uma simulacao de uma Unica célula miocardica, a segunda simula o funcionamento do tecido

miocardico, a terceira modela o funcionamento e a geometria do ventriculo esquerdo (VE) e a

ultima e quarta forma simula o funcionamento dindmico do sistema cardiovascular.

Tabela 4 - Tipos de modelos empregados de acordo com o tipo de simulagdes feitas, adaptado (PRAVDIN

et al, 2015, 2015).
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A tabela 4 foi baseada no trabalho de PRAVDIN et al (2015) e apresenta de um modo
simplificado as formas de simulacéo do sistema cardiovascular. A primeira coluna, apresentado

em preto, mostra os quatro tipos de simulacgdes, a célula, o tecido, o 6rgédo e o sistema
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cardiovascular e as outras colunas mostram os tipos de modelos encontrados para obter os
pardmetros necessarios, porém é necessario ressaltar que ndo engloba todas as simulagdes
utilizadas na area, no entanto divide em categorias para melhor explanacéo.

A primeira forma € um modelo de uma unica célula miocardica, esses modelos simulam
as caracteristicas da atividade celular, como potencial de membrana, correntes idnicas através
da membrana, condutividade e outros e 0s modelos mais utilizados sdo de Aliev-Panfilov (AP),
0 modelo Tusscher-Noble-Noble-Panfilov (TNNP) e o modelo Ekaterinburg-Oxford (EO).

O modelo AP é usado para simula¢fes do funcionamento mecéanico do VE, esse modelo
utiliza como ideia principal o efeito da massa-mola que faz a analogia de que o musculo
cardiaco é uma mola de fator multiplicador k, cuja forca varia de acordo com a massa exercida
nela propria, ja a massa € analoga ao volume de sangue que estéa dentro do ventriculo que varia
de acordo com o ciclo cardiaco. Logo, a forca de ejecdo do miocardio é andloga ao sistema
massa-mola (PRAVDIN et al, 2015).

i i

(i

AT

Mlola ndo distendida = Tecido muscular cardiaco relaxado

m ﬁ. F Mola distendida = Tecido muscular cardiaco tenso

Figura 7 - Explicacéo ilustrativa do modelo massa-mola para o modelo AP, demonstrando o funcionamento
de uma forma simples. A mola que néo esté distendida equivale ao muasculo cardiaco relaxado ou em seu
estado normal, j& o segundo caso equivale ao musculo tensionado pela forga F que € equivalente a forca que
0 peso exercido pelo volume de sangue acumulado no VE e o deslocamento representado pelo x é momento
em que o musculo se distende devido ao volume de sangue.

O TNNP é usado para a simulacéo idnica para estudos das atividades elétricas das células
cardiacas e 0 modelo EO trabalha com o modelo AP e o TNNP, criando um modelo “hibrido”.
Todos esses modelos séo descritos em equagdes diferenciais (PRAVDIN et al, 2015).

A segunda forma inclui modelos de tecidos que consideram o miocardio como continuo.
Sdo utilizadas equacOes diferenciais parciais que simulam a propagacéo da onda no tecido e
modelos mecénicos descrevem que a deformacéo do tecido é relacionada a energia potencial
que geralmente utilizam uma simplificacdo semelhante ao sistema massa-mola ou dados
técnicos adquiridos em banco de dados médicos (HUNTER, 1998).
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A terceira forma integra 0 modelo anatdmico do VE, simulando a forma e a orientagéo
das fibras musculares e sua anatomia é descrita por simplificagbes por sistemas analogos ou por
mapeamento que é adquirido através de dados de tomografia computadorizada (TC) ou IRM
e seus sistemas analogos se constroem através de dados descritos por protocolos médicos e
depois simplificada por mecénica de elementos finitos (MEF) e, apds a aquisicdo de dados, a
sua construcdo mecanica do modelo ¢ feita em MEF de acordo com a geometria adquirida e a
simulacdo elétrica utiliza os equacionamentos da simulacdo celular e de tecido citados
anteriormente, mostrado na Figura 8 (BAILLARGEON et al, 2015).

Arco Aortico

Vena Cava

Superior Arténia Pulmonar

Atrio Direito

Atrio Esquerdo
Ventriculo Ventriculo
Direito Esquerdo

Figura 8- Exemplo do coragdo de malha em elementos finitos (BAILARGEON, 2015).

Esses modelos da terceira forma utilizam um processo computacional extenso que podem
variar de horas a dias para conseguir alguns resultados que dependem da extensdo dos dados
utilizados inicialmente, em outra palavras, se o usuério utilizou uma quantidade de dados muito
extenso pode-se concluir que os resultados podem demorar horas ou dias.

A quarta forma modela o funcionamento dinamico do sistema circulatério cardiaco, essa
abordagem é feita por modelos concentrados, por tubos e modelos distribuidos, pelo fato de
simular o funcionamento do coracgéo, a complacéncia das artérias e a resisténcia das pequenas
artérias e arteriolas, para ter uma pressao continua. Na Figura 9 mostra um esquema de bombas

para demonstrar o funcionamento do ventriculo com a complacéncia e resisténcia.
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Figura 9 - Esquema sobre o funcionamento da complacéncia (BERNE, 2004).

Explicando a Figura 9, a parte A explica um caso de uma bomba de fluxo continuo em
funcionamento, sendo a pressdo e o fluxo continuos por todo trajeto, no caso B cuja bomba é
de deslocamento e no seu trajeto o tubo é rigido, pode-se observar que a pressdo e o fluxo
variam com o tempo, ja no caso C em que a bomba € do mesmo tipo de B, porém o trajeto é
elastico pode-se observar em que a pressao permanece constante em todo percurso e o fluxo é

variado, o que define a teoria da complacéncia (BERNE, 2004).

Em um caso de simulagdo do funcionamento dindmico do SCH seria necessario utilizar
0 caso C em que se utiliza a bomba de deslocamento e o tubo flexivel, mas a praticidade do

sistema nao seria interessante.

Assim, a complacéncia adrtica seria baseada por um modelo de dificil caracterizagédo e
impossibilidade de mudanca no meio do processo de simulacéo, logo, foi criado o modelo de

Windkessel que foi baseado no sistema de bombeamento de 4gua dos bombeiros para incéndios,



25

cuja modelagem do funcionamento das artérias é feita de maneira simplificada e concentrada,
fazendo aproximacgoes e simplificacdes da resisténcia vascular e da elasticidade das artérias.

Na Figura 10 parte (), através de um reservatorio fechado de presséo interna variavel que
possibilitaria simular o SCH com diferentes complacéncias, facilitando a parte de estudo do
tubo complacente e na Figura 10 parte (b) demonstra a simplificacdo do modelo Windkessel
como modelo elétrico, por causa das caracteristicas elétricas de um capacitor ideal é possivel
representar o reservatorio através deste e, por ultimo, a resisténcia elétrica que representa a
resisténcia periférica (WESTERHOF et al, 2009).

Canal Bomba Windkessel :\'Iangueira

Veias Coraciio Elasticidade das Resisténcia
artérias (Aorta) Periférica
(a)
Modelo Hemodinamico Modelo Elétrico

Coracio —P

WK de 2 elementos C

|
21

(b)

Figura 10 - Esquema do modelo Windkessel, mostrando a rela¢do entre o SCH e o modelo (a).
Representacéo do modelo Hemodindmico com o modelo elétrico, sendo o capacitor o reservatdrio e a
resisténcia elétrica representa a resisténcia vascular sistémica (b). (WESTERHOF, 2009)
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Os simuladores do sistema cardiovascular podem se dividir em trés tipos, o primeiro é
descrito como numérico ou computacional estes tipos de simuladores sdo feitos em ambiente
virtual ou computadorizados e sdo flexiveis, considerando a manipulacdo de variaveis, por
possuir sistemas de mdltiplas varidveis e varias interacbes. Um exemplo de simulador
computacional que pode ser mencionado é Phybe criado por Mcleods, 1966 utilizando a
ferramenta MATLAB® (Mathworks Inc., Natick, Massachussets, USA), Figura 11, e 0

simulador computacional criado por Fresiello et al, 2015, Figura 12 e 13.

[“lphysbe !Elm
Eile Edit View Simulation Format Tools

Scoped Variables

Funcionamento do PHYSBE
pulmio The Circulatory System LiPai ) [ {P9) } Resisténica dos
\~ L% | L bracos e pernas

Modelo da parte
esquerda do
coracdo e a Aorta

Modelo da parte
direita do coracdo —
e veia cava I

[~—-—____ Resisténcia do

tronco e pernas

Figura 11 - Estrutura geral do simulado Physbe (MCLEOD, 1966).

Interface para
sistemas externos

Parametrizacio

Moadulos do Simulador

Nicleo

Muodelo
Cardiaco

Muodo
Autom dtico

Figura 12 - Estrutura geral do simulador cardiovascular, sendo a base o0 modelo cardiovascular, depois
um nivel acima sdo os médulos de simulagdo, configuracéo de parametros e, por Gltimo, a interface com o
usudrio (FRESIELLO et al, 2015)
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Parametrizacdo
do modelo

Modo de escolha
do tipo de doenca

Implementacdo de
drogas e sangue

Figura 13 - Estrutura da interface com o usuério, mostrando os resultados e os modos de configuracao
que o usuéario pode interagir. (FRESIELLO et al, 2015)

No simulador Physbe criado por Mcleod (1966) para simular as fun¢Ges do SCH, esse
sistema é formado por equacdes matematicas que utilizam como modelo base a simulacéo de
parametros distribuidos das artérias e veias para estudar o impacto do coracdo em relacdo ao

tipo de lugar estudado como a cabeca, tronco e pernas.

A simulacdo trabalhada por Fresielo et al (2015) utiliza os parametros concentrados como
modelo base de simulacgdo, porém a diferenca estd no modelo do ventriculo esquerdo no qual é
utilizado o modelo matematico encontrado por Ferrari et al, 2009. Esse tipo de simulacdo é
utilizada para efeito de testes e ensino para as universidades de medicina para estudar as

doencas cardiovasculares mais comuns.

O segundo tipo sdo simuladores de bancada ou fisicos, esses sistemas sdo usados para
testes in vitro de equipamentos medicos para validacdo destes, geralmente sdo sistemas que
sdo caracterizados por serem robustos, exemplo que pode ser mencionados € o simulador

criado por Zannoli et al (2009), Figura 14.
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Figura 14 - Estrutura do simulador de bancada. (ZANNOLI et al, 2009)

Um sistema de bancada € geralmente caracterizado por ter um motor com uma camara
que pode ser rigida ou ndo, um tubo complacente ou um reservatdrio fechado de pressao interna
variavel para simular a complacéncia da aorta, um sistema que simule a resisténcia periférica
dos capilares e vasos e, por ultimo, um reservatério aberto para simular o atrio esquerdo
passivamente, geralmente, as aquisi¢des de dados sdo as pressdes do ventriculo esquerdo, a
artéria Aorta e o fluxo médio do sistema (ZANNOLI et al, 2009).

O ultimo tipo sdo os hibridos, Figura 15, que sdo sistemas que possuem ambas as
simulagdes, o0 computacional e o de bancada, logo o simulador consegue ter a capacidade de
resolver condi¢bes que pedem variaveis e junto com o sistema fisico conseguem realizar testes
in vitro mais semelhantes a ambientacdo real e assim, melhorando o desempenho dos

experimentos realizados, um exemplo a ser mencionado é o simulador de Ferrari et al, 2001.
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Figura 15 - Foto do simulador hibrido mostrando a parte da frente e de tras do simulador hibrido, na visao
frontal € possivel observar o moédulo de controle para simular as condi¢des cardiacas através dos
amplificadores, assim os sistemas mecanicos que estdo na visdo traseira do simulador funcionam através
das interfaces eletro-hidraulicas e os dados adquiridos através de sensores (FERRARI et al, 2001).

A caracterizacdo desse tipo de simulador é a interacdo direta da parte fisica com a parte
computacional, ou seja, 0 sistema computacional ndo € utilizado como um suporte de controle
e leitura de dados, mas como um sistema que faz a continuidade da simulagéo da parte fisica
do simulador, criando um ambiente flexivel suficiente para criar ambientes de simulagdo de
maneira mais completa. Ja que se fosse no caso da simulacdo de bancada, as simulacfes seriam
limitadas as condicdes fisicas desta e criando um ambiente desfavoravel para futuras aplicacoes,
por causa da falta do suporte da parte computacional que simplifica o controle das variaveis e
a aquisicao de resultados (FERRARI et al, 2009).
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2.3. Simulador Computacional em PSPICE

O simulador computacional criado em PSpice idealizado por Lucchi (1999) utiliza
componentes elétricos e eletrdnicos para simular o funcionamento dindmico do sistema
cardiovascular, um dos motivos que levou a integrar esse trabalho € a facilidade em mudar as
caracteristicas das variaveis de trabalho a fim de simular certas condicGes cardiovasculares. Em
contrapartida se torna desvantajoso para um usuario leigo que ndo conhece o programa ou as

variaveis de trabalho do simulador.

O esquema do simulador, Figura 16, trabalha com a elastancia dos dois ventriculos e 0s
dois atrios, a complacéncia aortica e pulmonar através de capacitores conectados a fontes de
tensdo e as resisténcias periféricas oriundas das arteriolas e vénulas por resistores comuns de
valores diferentes, além disso, o tempo de simulacdo pode ser pré-ajustado para obter maior

definicdo nos gréaficos da simulacgéo, Figura 17 (LUCCHI, 1999).
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Figura 16 - Simulador Cardiovascular adotado. (LUCCHI, 1999)
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Figura 17 - Gréfico da curva de presséo do ventriculo esquerdo, condigdo saudavel (LUCCHI, 1999).

O sistema adotado € o analogo elétrico do SCH que utiliza pardmetros elétricos para

representar o fluxo, a pressao, o volume, a complacéncia, a inertancia e a resisténcias que sdo
exemplificados na Tabela 5.

Tabela 5 - Relacdo do modelo fisico com o modelo elétrico (LUCCHI, 1999).
Modelo Fisico Analogo Elétrico

Fluxo (L/min) Corrente (A)

Pressdo (mmHQ) Tenséo (V)

Complacéncia (L/mmHg) Capacitancia (F)

Inertancia (mmHg) Indutancia (H)

Resisténcia Hidraulica (mmHg*min/L) Resisténcia Elétrica (Q)

Essa analogia € veridica pela equacdo de Hagen-Poueuille que considera o fluxo de um

fluido como a divisdo entre a pressao e a resisténcia hidraulica, logo é possivel criar a analogia

que esta representada na Tabela 6.
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Tabela 6 - Relacdo das equacdes adotadas para representar os parametros mostrados da Tabela 4
(LUCCHI, 1999).

Modelo Fisico Modelo Analogo Elétrico
Q(®) = = (Limin) 10 =72 A)
P(t) = Q(¢) x R (mmHg) V() =1(t) =R (V)
1 t2 1 t2
C(8) = 5 * f£(Q(®))dt (UmmHg) C(t) =55+ J,, 1)t (F)
M(t) = % « [2(P(®))dt (mmHg*min/L) L(t) = % « [ (V(©)dt(H)

Assim, 0 modelo de Lucchi, 1999 é baseado nas consideracGes analogas elétricas, contudo
o simulador ndo possui a capacidade de estudar a mecanica do coragdo em si, ja que o modelo
trabalha no regime laminar, logo s6 é possivel simular a dinamica geral do SCH, através das
mudancas dos valores das elastancias e das complacéncias. O simulador considera ambos 0s
lados 0 SCH, porém apenas sera explicado o funcionamento do modelo do ventriculo e do atrio
esquerdo e da complacéncia aodrtica, ja que os elementos utilizados sdo similares nas outras

aproximacoes.

O modelo do ventriculo e do atrio é baseado na equacdo das elastancias encontrada no
diagrama PV, porém o simulador baseia-se em trabalhos que possui trabalhos experimentais
sobre a dindmica do SCH, o qual definiram experimentalmente que as elastancias sdo variantes
no tempo, Figura 18, que depois foi criado um sistema de aproximacgoes por retas para adquirir
as elastancias, assim, possibilitado uma simplificacdo aproximada que pode ser definida pela
Equacéo 9:

—_PO® .
E(t) = TO-V0) mmHg/ml Equagéo 9
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Figura 18 - Relacédo da elastancia utilizando o diagrama PV e a curva de presséo do ventriculo esquerdo
(LUCCHI, 1999).

Sendo E(t) a elastancia instantanea, P(t) a pressdo ventricular instantanea, V(t) o volume
instantaneo e VO o volume inicial. O VO e PO sdo os pontos iniciais das retas de E(t) que séo
definidos experimentalmente e pela Figura 17 é possivel observar que na funcdo da Equacdo 9
possui dependéncia da “Emaxve” € “Eminve”, logo foi determinado que as equagdes da elastancia

instantanea séo dadas pelas Equacéo 10, 11 e 12:

Eve(t) = Qy * (S(t)) * Emaxve T [1 - (XV(S(t))] * Eminve Equagéo 10

1
Ce® =50

Pye(t) = Eye(t) * Vie () + Poye Equagdo 12
Sendo Eve(t) a elasténcia instantanea que é calculada através de uma funcédo de sincronia

Equacdo 11

av(S(t)) e pela elastancias maxima e minima “Emaxve” € “Eminve”’, respectivamente. A func¢ao de
sincronia aw(S(t)) possui dois propositos, o primeiro é para atuar como uma fungéo de tempo
base para o funcionamento do modelo e 0 segundo € para parametrizar o tempo de sistole e

diastole do simulador para representar a funcéo do reflexo barorreceptor.

A complacéncia do ventriculo esquerdo é representada como o inverso da elastancia e a
pressdo arterial é representada como a multiplicacdo da elastancia e do volume e somado com
uma pressao inicial encontrado no ventriculo esquerdo, no caso de Pove € uma aproximacéo do

volume inicial Vove que é representado na Figura 18.

Logo, de acordo com os modelos andlogos da Tabela 6, é possivel relacionar o

funcionamento da elastancia como um capacitor de capacitancia dependente com o tempo e em
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série com uma fonte de tensdo, representando o funcionamento da sistole e a didstole de um
ventriculo, a fonte de tensdo é considerada como o volume inicial do ventriculo, mostrado na
Figura 19 como Pv(t). Os dois diodos (D1 e D2) representam o funcionamento da valvula
adrtica e mitral e capacitor e resisténcia que sdo calculados como Pr(t), estdo ap0os ao diodo D2

representa a complacéncia total das artérias e a resisténcia vascular sistémica.

PY(t) 5,

P
Ry D4 Tﬂ R Q
IC}—{%——D% L 1 "

P = e c =
-I C (= 1E, () I T "2

= 4

Figura 19 - Modelo elétrico adotado para o ventriculo esquerdo (LUCCHI, 1999).

A representacdo da complacéncia adrtica é através do modelo de Windkessel de dois
elementos que é representado como modelo de pardmetros concentrados, esse sistema tem
como objetivo “criar” uma carga no ponto de vista do coracdo em que o ventriculo esquerdo
deve superar a pressao interna de dentro das artérias. Ja o uso de dois elementos é pela
consideragdo feita por Lucchi, 1999 ao considerar que o modelo de dois elementos é uma boa
aproximacao na pratica através dos estudos de Westerhof et al (2009) assim ele é representado
como um capacitor e uma resisténcia que representando toda a complacéncia e resisténcia do

corpo humano.

A aquisicdo do diagrama PV € feita ap6s da simulacdo do circuito e nos graficos é
relacionado através da variavel de volume chamada de V(vve) com a variavel de pressao V(ve)

que é mostrado na Figura 20.
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Figura 20 - Diagrama PV adquirido no Pspice (LUCCHI, 1999).

O diagrama acima representa a condi¢do saudavel de um ventriculo esquerdo que ejeta
aproximadamente 70ml, pelo eixo das abcissas que representa o volume, e varia de 5SmmHg a
120mmHg pelo eixo das coordenadas e o grande nimero de contornos do V(ve) € por causa do

tempo de simulacgéo do sistema que é 60 segundos.

Os graficos vermelho e azul representam as retas da elastancia maxima e minima do
ventriculo esquerdo e, por fim, as simulacGes de cardiopatias podem ser feitas através da
mudanga das varidveis da elastdncia mé&xima e minima, a complacéncia adrtica ou as

resisténcias periféricas.

2.4. Simulador Hibrido do Sistema Cardiovascular

O Simulador Hibrido do Sistema Cardiovascular (SHSC) € uma ferramenta desenvolvida
no Centro de Engenharia em Assisténcia Circulatoria (CEAC/IDPC/ITA/USJT) para testes in
vitro de bombas de sangue. Essa ferramenta é baseada no modelo de Windkessel que descreve
o0 estado do fluxo de sangue com o tempo. Este tipo de modelo compara o ventriculo esquerdo

com uma camara rigida com um pistdo que simula a sistole e a diastole, a aorta é simulada por
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um reservatorio fechado com ar comprimido e o retorno venoso visto com um reservatorio
aberto. Sendo constituido por uma secdo fisica e uma secdo numérica. Os sistemas utilizam a
técnica de Windkessel para simular o elemento de complacéncia mostrado na Equacao que é

baseado em que o fluxo nas arteriolas seja constante (FONSECA, 2013).

A secdo fisica, Figura 21, é composta por um reservatorio que simula o atrio esquerdo
como um reservatorio aberto [1], uma camara rigida de bombeamento pulsatil por motor
brushless que possui uma valvula mecénica na saida e outra na entrada simulando o ventriculo
esquerdo [6], a aorta é simulada por um reservatério fechado com pressao controlada por um
sistema pneumatico [2] e a resisténcia vascular sistémica é simulada por uma valvula
proporcional controlada eletronicamente [4]. Para aquisi¢do de dados, Figura 21, a parte fisica
possui um sensor de pressdo no reservatorio aberto para adquirir os dados da pré-carga
experimental, um sensor de pressao dentro da cdmara de bombeamento para aquisicdo da
pressdo da sistole e da diastole, um sensor de pressdo no reservatério fechado que simula a
aorta, um fluxémetro de ultrassom para detectar o fluxo médio da bancada e um sensor que

determina o volume dentro da cAmara do ventriculo simulado (FONSECA, 2013).

Figura 21 - Secao fisica do simulador: [1] Reservatorio (atrio esquerdo); [2] Camara de complacéncia
ajustavel; [3] Pontos de conexdo de LVAD Camara de bombeamento ventriculo esquerdo); [4] Resisténcia
Vascular Sistémica; [5] Tomada da pressdo do atrio; [6] Camara de bombeamento; [7] Tomada de
pressao do windkessel; [8] Tomada de pressao do ventriculo simulado (FONSECA, 2013).



37

LEGENDA
- Sensor de Pressdo
@ Sensor de Vazio

Sensor deslocamento do
diafragma

Vilvula Proporcional
= - de Ajuste da Resisténcia

Cimnara de Reservatério Periférica

g odoc Atrio)
iﬂm:;umn e Tomiquete para ajuste
L - |_[F0 da Resisténcia de
x " entrada do Ventriculo

— Atuador Ventriculo
|4I Esquerdo
Vilvula de entrada
do reservatério
|3 Vilvula de saida
do reservatério

1 Regulador do

‘ ‘ Volume de Ar
Conexio para
07 Dl
de Assisténcia Ventricular
1-2 Atrio-Adrtica
3-2 Apico-Aodrtica

Condicionamento
de Sinais
e
Conexdes

Ventriculo
Saulado

Figura 22 - Diagrama do Simulador Hibrido do Sistema Cardiovascular (FONSECA, 2013).

O funcionamento da parte fisica aborda ambas secdes do SHSC e é totalmente
relacionado a cdmara de bombeamento que representa o ventriculo esquerdo, pois é utilizado o
modelo Windkessel para representar a complacéncia e a resisténcia total das artérias do corpo
humano. Inicialmente, a secdo fisica é representada em trés blocos, o primeiro bloco representa
0 atrio esquerdo como um reservatério aberto de forma passiva, o segundo bloco o ventriculo
esquerdo que é a camara de bombeamento e o terceiro bloco representa o sistema Windkessel
como um reservatdrio fechado de pressdo interna varidvel e uma valvula proporcional para a

resisténcia total.

O primeiro bloco que representa o atrio esquerdo funciona de maneira passiva, ou seja,
ndo possui elementos proprios que influenciem o estado deste, assim sendo totalmente
dependente do bloco do sistema Windkessel e do sistema de bombeamento, logo, pode-se
concluir que o fluxo do sistema pode ser considerado como:

_ (p*g+hx+Ap)

= — Qye L/Min Equagdo 13
f

qS

Sendo p a densidade do fluido, g a gravidade, hx, Ap a diferenca de pressao entre a
superficie do fluido e a saida do reservatorio, Rr a resisténcia na saida do reservatorio, gs o fluxo
de saida do reservatorio e gve 0 fluxo da cdmara de bombeamento que é feito pelo avanco do

eixo.
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Para efeitos de calculo, foram feitos algumas consideracdes, a primeira consideragdo é
que o fluxo da cAmara de bombeamento ndo possui influéncia direta no fluxo de saida do
reservatorio, pois existe uma valvula mecanica que impede a fuga durante o avanco do eixo,
logo € possivel considerar gs como:

(p*g+hx+Ap) L/min

Ry Equacéo 14

qs =
Assim, o atrio esquerdo € considerado como passivo, ja que todas as variaveis sao

constantes durante todo o funcionamento do simulador.

A camara de bombeamento que simula o ventriculo esquerdo possui dois sensores hall
para limitar o avango e o recuo do eixo para propésitos de seguranca, mas o controle ¢ feito
através do controlador no Labview onde a varidvel da elastancia e batimento cardiaco por
minuto se encontram. O controle da quantidade de volume ejetado é feito mecanicamente por
um diafragma e por um sensor de posi¢cdo que é calibrado anteriormente para ter uma relacdo
de volume dentro da cdmara e a pressdo € adquirida por transdutores de pressao, logo pode-se
obter a relacéo da elastancia momenténea do ventriculo simulado que depois é comparada com
a definida pelo usuario e, por ultimo, o controle de batimento € definido pelo controle da

velocidade do motor.
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(b)

Figura 23 - (a) Esquema do motor brushless, (b) parte de tras do motor sendo 1 o0 sensor magnético para
detectar a posicao do eixo, 2 - eixo do motor, 3 regulacéo da posicao do sensor e 4 é a chave de regulacéo
do sensor (FONSECA, 2013).

O funcionamento da cdmara de bombeamento é dividida por dois momentos, o primeiro
momento € relacionado pela diastole do ventriculo esquerdo que funciona através do recuo do
diafragma até a placa suporte do motor, cujo enchimento esta dependente ao fluxo do
reservatorio aberto da Equacgdo 14 e o segundo momento, esté relacionado pela sistole, que é
ativado quando o diafragma é recuado até a placa suporte e, quando ativado, o motor avancga o
eixo para realizar a ejecdo do fluido que estd dentro da cdmara para o reservatério fechado,
logo, o funcionamento do ventriculo é baseado através de uma diastole passiva e uma sistole

ativa.

O reservatorio fechado que simula a complacéncia das artérias possui a funcdo de
manter a diferenca de 40mmHg que é a diferenca entre 120mmHg e 80mmHg encontradas na
Aorta, é controlada pelo Labview, esse controle é a entrada e saida do ar do reservatorio através
de um compressor que injeta ar no reservatorio e uma valvula para eliminar o excesso do ar,
Figura 24.

Figura 24 - Reservatério fechado que representa o modelo Windkessel (FONSECA, 2013).
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A variagdo da pressdo interna do reservatorio muda a diferenca de pressdo de 40mmHg
que representa a elasticidade total das artérias, sendo que o aumento da diferenca de pressao

representa a perda de elasticidade.

A resisténcia total periférica € representada como uma valvula proporcional que
aumenta ou diminui o tamanho da passagem do fluido para aumentar ou diminuir a resisténcia

local e é controlada na se¢do numérica em Labview.

A secdo numérica é formada pelo coracdo direito, artéria pulmonar, resisténcia
pulmonar, veia pulmonar e a veia cava e € modelada pelo mesmo principio do simulador de
PSpice que, conforme explicado anteriormente, utiliza componentes elétricos para representar
o funcionamento do SCH e como a ferramenta computacional Labview ndo possui uma
biblioteca especifica para componentes elétricos, foi decidido por Fonseca (2013) que a parte
numerica seja baseada nas equacgdes basicas de hemodinamica e no modelo adotado de Lucchi

(1999) para representar o lado direto do coragéo.

Nesta parte computacional pode-se dividir a secdo numérica em quatro partes diferentes,
a primeira parte é a de aquisicdo de dados que sdo feitos atraves de transdutores de presséo,
sensores para adquirir o volume e do fluxémetro que sdo capturados e mandados para a
programacao; a segunda é a de simulacdo que sera explicada posteriormente. De uma forma
resumida, esta € responsavel em utilizar as informac@es adquiridas da parte fisica para simular
o funcionamento do lado direito e mandar para o lado fisico novamente; a terceira € a de envio
de dados para a bancada do simulador e, por Gltimo, é a parte de interacdo do usuario com o
simulador que é utilizada para controlar as variaveis para simular diferentes caracteristicas

cardiovasculares.

A primeira parte da se¢cdo numérica é constituida pela aquisicdo de dados da secdo fisica
através dos sensores sdo 0s transdutores de pressdo, o fluxémetro e o sensor hall. Os
transdutores de pressdo adquirem as pressdes em tenséo e depois sdo transformados em mmHg
na secdo numérica, o fluxémetro captura o fluxo médio do SHSC diretamente em L/min e o
sensor hall que estd localizado na cdmara de bombeamento possui a funcdo de amostrar a

posicao do eixo do motor para obter o volume instantaneo dentro da camara.

A segunda parte representa o coracao direito, Figura 25, sendo representado pelo atrio
direito (AD) e ventriculo direito (VD). O AD é representado pelo capacitor Cla sendo a relagédo
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1/C1la representa a elastancia do atrio, a fonte de tensdo P1a(0) representa a pressdo inicial do
AD e a resisténcia R1ia é resisténcia do fluxo inicial (FONSECA, 2013 apud LUCCHI, 1999).

Po=Pli gy Pla Flea=Flix I Flo=F2% Plo
2 R1lia o Rliv Vitr o -

Figura 25 - Modelo andlogo elétrico do coracéo direito utilizado como base para a se¢do numérica
(FONSECA, 2013).

A artéria pulmonar, a resisténcia pulmonar e a veia pulmonar sdo simuladas por um
capacitor C2i, a resisténcia pulmonar pelo resistor R2 e a veia pulmonar representado por um
capacitor C20 que € representada pela Figura 26 (FONSECA,2013 apud LUCCHI,1999).

Figura 26 - Modelo anélogo elétrico da artéria pulmonar, da resisténcia pulmonar e da veia pulmonar
utilizado como base da se¢cdo numérica (FONSECA, 2013).

E, por ultimo, a veia cava que é representada por um capacitor no modelo elétrico,
mostrado na Figura 27.

Figura 27 - Modelo andlogo elétrico da veia cava utilizado como base no SHSC (FONSECA, 2013).

A terceira parte representa 0 meio de envio de dados do lado direto do coragédo para o
lado esquerdo, através do controle da velocidade da bomba, Emaxve, da complacéncia total e da

resisténcia total da parte fisica, logo, os sistemas da se¢do numeérica e da se¢do fisica séo
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colocados em série, Figura 28, havendo a interacdo de dados entre a secdo fisica e a secdo

numeérica.
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Figura 28 - Diagrama do sistema circular cardiaco (a) e diagrama do SHSC (b) (FONSECA, 2013).

E, por ultimo, a quarta parte da se¢cdo numeérica é a interface simulador usuario que é
possivel criar as condigdes necessarias para uma condicdo cardiaca diferente e adquirir 0s
gréficos e os diagramas PV para essas condi¢cdes, dentro dessa interface é possivel mudar a
Emaxve, @ cOmplacéncia aortica, a resisténcia total e a frequéncia cardiaca de ambas as partes do
SHSC.

2.5. Consideracdes Finais sobre Simuladores

Portanto, foram discutidos os principais tipos de simuladores e as formas de simulacdo e
quais eram 0s conceitos para se criar um simulador. Foi discutido como é o funcionamento do
SHSC, apresentando a parte fisica e a parte computacional. Utilizando o0 método de parametro
concentrados que é o Windkessel, o SHSC consegue simular o comportamento dindmico do

sistema cardiovascular humano através do diagrama PV.

Assim, foram encontrados os diferentes tipos de enchimentos que ocorrem para diversas
doencgas, nesse caso é possivel observar entre os dois simuladores que foram utilizados as
formas de representacdo para o atrio esquerdo e o conhecimento necessario para criar uma

forma “hibrida” em que aborda as duas formas de enchimento.
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3. METODOLOGIA

A proposta desse trabalho segue pela seguinte ordem, primeiro houve o estudo das técnicas
abordadas em diferentes simuladores e depois foi estudado o funcionamento do SHSC para
levantar as hipoteses para atingir o objetivo. Depois foram realizados testes preliminares para
discutir cada hipotese para aplicar no moédulo automatico e por Gltimo o método mais préatico

para obter um controle preciso, mas robusto.

3.1 Hipotese
Entre os simuladores estudados nos quais estdo incluidos os de Ferrari et al (2001); o

modelo adotado por Westerhof et al (2009); o simulador construido por Zannoli et al (2009);
Kwan-Woong Gwak et al (2005) e outros. Estes modelos consideram o retorno venoso na parte
fisica do simulador como uma bomba que € relacionada ao ventriculo, passivo ou uma variacdo
de volume.

A parte fisica é feita por quatro sistemas, a primeira € o0 modula da pré-carga que é
regulado através do aumento e da diminuigdo da resisténcia local pela variagdo do didmetro das
conexdes. A segunda é a simulacdo do funcionamento do ventriculo esquerdo que através do
movimento do diafragma simula a sistole e a diastole. A terceira € a complacéncia da aorta que
é simulada através de um reservatorio fechado de pressdo variavel. O quarto sistema é uma
valvula proporcional que simula a resisténcia vascular sisttmica de modo concentrado,
mostrando a demanda dos tecidos. O ventriculo simulado é dependente do movimento do pistao
e do fluxo de entrada provido pelo reservatorio aberto, 0 momento em que o volume chega a
seu estado maximo no ventriculo simulado é o que se chama de pré-carga. Logo, o médulo da
pré-carga para o simulador é o fluxo de entrada do ventriculo esquerdo para ativar a sistole do
ventriculo e que pode ser definido através da Equacéo 15, considerando a equagdo 14 do SHSC
de Fonseca (2013).

Qs = (pxg*Hx+Ap)
- Rlocal

mmHg/s Equacdo 15
Sendo Qs o fluxo do modulo da pré-carga para a entrada do VE simulado, p é a
densidade do fluido, g é gravidade, Hx ¢ a altura do fluido, Ap ¢é a pressao externa e Rlocal é a

resisténcia do fluido no local. Pode-se concluir que quanto maior a pressdo de dentro do
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recipiente, maior sera o fluxo de entrada para a cAmara ventricular e mais rapida sera o
enchimento. Nessa equacao pode-se observar que o fluxo de entrada é dependente da resisténcia
local, da quantidade de liquido e da pressédo externa.

Portanto, tem-se expectativa em que o controle de umas dessas variaveis pode

solucionar os objetivos definidos.

3.2 Escolha das variaveis
Entre os simuladores cardiacos, existem os que definem o funcionamento do atrio como

passivo, ja que consideram o corpo humano em repouso, pois assim a pré-carga fica totalmente
dependente ao retorno venoso e, assim, pelo funcionamento da cAmara de bombeamento, da

RVS e da complacéncia.

Em alguns casos, o atrio é representado como um elemento ativo da SCH que
geralmente é representado como uma bomba de poténcia menor em série com o VE para
auxiliar no tempo do enchimento do VE, como no caso do simulador do PSpice. Para
simuladores hibridos ou de bancada, a representacdo através dessa forma acaba sendo
desinteressante, por causa da dificuldade ou pela falta de necessidade, porém no caso de Ferrari
et al (2001) foi utilizado como representacdo uma bomba como representacdo de toda parte

anterior da Aorta.

A Ultima forma é a variacdo da pressédo interna do reservatorio retirando e colocando ar
e assim influenciando a pressao resultante no ventriculo simulado. Essa ideia vem do modelo
Windkessel utilizado por Westerhof et al (2009) e por Fonseca (2013), porém ao invés de
modelar a complacéncia total das artérias, vai representar a complacéncia pulmonar encontrada

e representada por Fresiello et al (2015).

3.3 Planejamento de constru¢do do modulo de pré-carga do SHSC
O mddulo desenvolvido sera baseado em controle simples que consiga dar uma resposta

precisa para o simulador, fornecendo estabilidade e deteccdo do erro atuante. Para um sistema
de controle simples a malha de controle é mostrado no diagrama da Figura 29.
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Figura 29 - Esquema de controle do médulo (a), fluxograma do sistema de controle da pré-carga de um

ciclo (b).
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O software possui a funcdo de controlar o sistema fisico que de acordo com a relagdo
com a pressdo adquirida pelo sensor e pelo célculo da secdo numérica para responder se é
necessario controlar a variavel. Um calculo simples para saber o estado da pressao é:

__ Pc-Pa

FC -

Equacéo 16

O FC vai possuir trés estados, o primeiro é caso o Pc for maior que Pa e o sistema vai
pedir que a Pa aumente, o segundo € quando Pa for maior que Pc onde seré pedido que o sistema
diminua o Pa e o terceiro sera 0 momento em que o Pa e Pc serdo iguais ou muito proximos em
gue o sistema vai manter o estado. As condi¢cBes em que vai aumentar ou diminuir 0 a pressao

serd adquirida de maneira experimental.

3.4 Analise dos Resultados
Como descrito anteriormente, a melhor aplicacdo depende da resposta do simulador

através da forma do diagrama PV, colocando em questao a arquitetura do simulador em questao
e também a possibilidade de futuras simulacdes para consultas clinicas. Entdo para a validagédo
da proposta € necessario com que a aplicacdo do modulo da pré-carga esteja similar com a
resposta do simulador antes da instalacdo do modulo que esta representada pelas Figura 30 e
Figura 31.

Assim que a resposta do modulo de pré-carga estiver similar com a do simulador, serdo
estudados quais sdo os limites para simular doencas cardiovasculares, utilizando como base
tedrica o trabalho de Fresielo et al (2015) que descreve o projeto de um simulador numérico
feito em Labview para estudos de casos clinicos. Figura 30 e Figura 31.
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Tabela 7- Valores da Figura 30 e Figura 31 (FRESIELLO et al, 2015).
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Fig. 30 Esquerdo FE% VVes/VVed [cm3] DC [I/min] PAO S[E]/r?]ﬁz(]mea”) PAP S[irséﬂiﬁé?édia) PCP [mmHg]
1 63 141/52 5.7 119/80 (99) 2716 (14) 6
2 20 281/225 3.6 73/48 (60) 43/29 (33) 28
3 16 290/244 2.9 82/62 (72) 47135 (39) 35
4 61 89/34 35 74/51 (62) 48/34 (39) 34
Fig. 31 Esquerdo FE% VVes/VVed [cm3] DC [I/min] PAC s[:;s]/rcrj]iljlsg(]mean) PAP SE:?;ﬁéTédia) PCP Immid]
1 33 224/150 4.7 99/67 (82) 35/17 (23) 16
2 45 264/146 3.4 95/44 (59) 46/32 (37) 32
3 59 243/106 3.8 80/54 (66) 43/28 (33) 28
4 60 120/48 4.6 95/66 (80) 38/21 (27) 20
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3.5 Comparacéo dos Resultados
O método para comparar os resultados é a utilizacdo dos dois modelos citados

anteriormente, o primeiro modelo é o de Lucchi (1999) que foi utilizado como base do SHSC
e varios elementos do modelo se encontram em ambas secdes e o segundo modelo é o de
Fresielo, 2015 que utilizou 0 modelo computacional em Labview.

Inicialmente, sera utilizado o modelo de Lucchi (1999) para realizar as mesmas formas
dos diagramas PV de Fresielo, 2015, pois 0 método de simulacdo do funcionamento do
ventriculo esquerdo se difere nestes dois os modelos, logo caso ndo seja possivel realizar
alguma simulacao é bem provavel que o SHSC ndo consiga também.

E, finalmente, a comparacgéo dos diagramas PV do SHSC com o de Fresiello et al (2015)
para validar o funcionamento do médulo da pré-carga do SHSC, pois a simulacdo
computacional de Fresiello utiliza dados de pacientes reais.

A comparacdo sera feita atraves dos valores da Tabela 7 e com os valores do SHSC
através do célculo do desvio médio padrdo nos casos da pressdo e do volume da pré-carga que
é o ponto C da Figura 4.
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4. DESENVOLVIMENTO
Nesta se¢do sera descrito o anadamento de todo o trabalho apresentado. Inicialmente,

foi simulado o modelo de Lucchi, 1999 para adquirir os diagramas PV que sejam semelhantes
ao de Fresiello, 2015 que, por fim, sera utilizado como base do SHSC. Apds a simulacéo, foi
construido o modulo de pré-carga descrito para a base da camara de bombeamento e sua

instalagdo e seu funcionamento com o SHSC.

4.1. Resultados do simulador cardiovascular computacional
A primeira simulacdo, Figura 32, que representa a condicdo saudavel de uma pessoa

comum foi utilizada como base para as outras simulagdes e foi utilizado a versdo 5 do modelo
que representa o calculo e representacdo dos parametros cardiovasculares, pois as versdes mais
avancadas utilizam com o DAV ja incorporado no sistema e, consequentemente, aumentando a

dificuldade de simular cardiopatias.

* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.sch
Date/Time run: 07/27/117 13:26:57 Temperature: 27.0

50V

Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 13:55:53

E maxve Eminve E maxae Eminae Emaxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.8 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 32 - Simulagdo computacional utilizando a verséo 5.

Apos a simulacgdo da condicdo saudavel formam feitas simulagcdes com a diminuigdo da
Emaxve representado pelas Figura 33a, 33b, 33c, 33d 0 aumento da Eminve pelas Figuras 33e, 33f
e 339 e a diminuicdo da complacéncia aortica Cas pelas Figuras 33h, 33i e 33j, para maiores
detalhes os graficos estdo no apendice.
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Figura 33 - Simulag¢des utilizando Pspice de Lucchi, 1999 da verséo 5 célculo de parametros, sendo (a), (b),
(c) e (d) houve a diminuicédo da Eméaxve; (e), (f) e (g) 0 aumento do valor da Eminve; (h), (i) e (j) a diminuigéo
da complacéncia aortica.

Apos as simulagdes, os resultados foram comparados com as simulagdes de Fresiello et
al (2015) e foi estabelecido que as cardiopatias dilatadas e a hipertrofia cardiaca foram possiveis
de simular o diagrama PV e as doencas que estdo relacionadas com as valvulas mitral e atrial
ndo foram possiveis, por causa da propria limitacdo do modelo, no entanto é possivel realizar

simulag0es relacionadas a aorta.

4.2  Construcdo do modulo de pré-carga
Durante a execucdo do trabalho, foram realizados os realizados os testes preliminares

para classificar qual é o melhor método para modular a pré-carga. O primeiro teste foi realizado
utilizando um sistema que varia a altura do liquido em relacdo ao ventriculo simulado, através
de um sistema robusto que utiliza o teorema do empuxo para variar a altura do liquido. Figura
34.
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Figura 34 - Sistema desenvolvido para estudar a relagdo da altura com o VE simulado do SHSC.

Apesar do sistema ser valido para variar a pressdo da entrada do ventriculo simulado,
houve dificulades na arquitetura do simulador para aumentar ou diminuir a pressao. Seria
necessario aumentar a altura do ventriculo simulado em relacdo ao reservatério que simula o
atrio para obter a pressdo de trabalho da pré-carga que é equivalente a 6mmHg até 8mmHog.
Isso era contra a proposta apresentada ja que a idéia é a de compactacdo e simplificacdo do
simulador.

O segundo experimento foi utilizando um sistema de criagdo de vacuo e injegdo de ar
no reservatorio fechado. Logo foi criado um sistema que retira o ar através da tensdo aplicada
no sistema, antes foi criado uma bancada provisoria para testar o conceito e observar a variacao
do mdédulo criado, mostrado pelo gréafico da Figura 35 e Figura 36 e junto com a tabela de

resultados da tabela 8.
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Figura 35 - Grafico do mddulo da pré-carga com ar, variagéo da tensdo em relagéo a presséo.

Tabela 8 - Dados adquiridos do experimento.

Pressdo (mmHg) Fluxo (L/min) Tensdo (V)
17 2,92 0
13 2,85 2
0 2,5 4
-8 2,26 6
-10 2,15 7

Figura 36 - Foto da bancada para testar o conceito do médulo.
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F WL

Figura 37 - Compressor de ar e controlador de poténcia.

Na bancada provisoria foi utilizado um reservatorio fechado que esta acoplado a uma
bomba pulsatil criado pelo Andrade et al (1998). Essa bomba pulsatil possui duas valvulas, uma
na entrada e outra na saida e possui um diafragma que recua passivamente através do fluxo de
entrada da bomba e um sistema mecanico de ejecdo, para variar a pressdo de dentro do
reservatorio foi utilizado um compressor de ar de diafragma, controlado por um mddulo de
poténcia ou também de controlador de tenséo, assim esse sistema controlam a saida e a entrada
de ar do reservatorio, criando a pressdo da pré-carga, Figura 37.

A bomba foi configurada anteriormente para trabalhar numa frequéncia fixa de 60
batimentos por segundo e fluxo de 2,92 L/min constante. Assim que foi instalado 0 modulo, foi
colocada como referéncia a altura do liquido sem o médulo ligado que é 17mmHg.Assim que
0 mddulo foi iniciado, houve uma variagdo da pressao de entrada da bomba e do fluxo, ver
tabela 8.

Obtendo os dados, foi confirmado que o sistema consegue obter uma variacdo de pressao
de até 27mmHg. Assim que o experimento foi concluido, foi realizado um teste preliminar no
SHSC e chegou até 8mmHg na entrada do ventriculo simulado.

Logo, entre os testes preliminares o foi considerado para aplicacéo é o modulo utilizado
ar, pois consegue atingir o valor esperado sem mudar a arquitetura do simulador, apesar de que
a variacdo da resisténcia possuir a mesma caracteristica de ndo mudar a arquitetura do
simulador, o0 mddulo possui uma outra vantagem que € independente do fluxo de entrada do
reservatorio, facilitando o numero de interacOes, alem disso, € possivel aumentar a presséo
interna do reservatorio para simular doencas onde a pré-carga chega até 60mmHg.

Foi projetada a parte computacional do sistema para ser um sistema automatico, esta
sendo utilizado um sistema em que a variavel da pré-carga pedida pelo lado computacional do
simulador é diferenciada do valor da pressdo do lado fisico e com esse resultado € feito o
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aumento ou a diminuicéo da pressdo e o valor da diferenga é amostrado no painel do Labview,

Figura 38 e 39.
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Figura 38 - Foto da programacéo em Labview para controlar o sistema de altura.
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4.3 Resultados no SHSC

O modulo foi acoplado no SHSC para testes utilizando duas formas. A primeira foi o
diagrama PV de uma pessoa saudavel e a segunda foi a simulacdo de uma insuficiéncia,
inicialmente foi feito a condicdo saudavel no SHSC, como na Figura e com o médulo chegar a
pressdo de 5 até 8mmHg que é a condicdo esperada, o0 modulo da pré-carga que gera vacuo
variando a pressdo de 5mmHg a 12mmHg baseando-se no dado da pressdo da pré-carga na

tabela hemodinamica do Anexo.

-

(BHww) ogssaid

EosrrereyrzBEBEREEL

Volume (mL)

Figura 40 - Gréafico PV do SHSC pressao da pré-carga com o médulo 7mmHg. Fluxo de 5L/min, simulacdo
da condicdo saudavel.

Na Tabela 9 encontram-se os valores do SHSC para simular uma condi¢do saudavel de um
adulto médio.
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Tabela 9 - Valores adquiridos no SHSC, simulagéo da condicdo saudavel

RVS (Resisténcia Vascular Sistémica) 1,0
FE 65%
DC 5L/min
FC 80bpm
Emax 3,8
PAE 7mmHg

(BHww) ogssald

btcrrreeryrsBEREEEL

Volume (mL)

Figura 41 - Diagrama PV simulando insuficiéncia cardiaca excéntrica, pressdo da pré-carga de 25mmHg,
com fluxo de 1,8L/min.

Na Tabela 10 encontram-se os valores adquiridos do SHSC quando simula-se uma condicdo de
insuficiéncia excéntrica.
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Tabela 10 - Valores adquiridos do SHSC na condicao de insuficiéncia

RVS (Resisténcia Vascular Sistémica) 19
FE 19,17%
DC 1,8L/min
FC 80bpm
Emax 0,85
PAE 25mmHg

Apos a simulacdo da condigdo normal, foi feita a simulacdo da condi¢do de insuficiéncia
cardiaca no SHSC, Figura 41, sendo os valores que foram alterados a variavel dos batimentos

por minuto e da Emax para 0 motor.

5. DISCUSSAO DOS RESULTADOS
De uma forma resumida, este trabalho fez a investigacdo das formas de representacédo e

estudo para o SCH, sendo uma das formas mais utilizadas o diagrama PV que possui a fungéo
de representar a dindmica de uma camara ventricular do coracdo. O préximo tema foi o estudo
dos tipos de cardiopatia existentes, sua forma de representacdo na area medica e as piores
doencas e pela pesquisa realizada o pior tipo de caso € o remodelamento ventricular, onde o
ventriculo possui um aumento de tamanho da c&mara, deixando o musculo cardiaco
sobrecarregado e fraco de tal forma que o desempenho do 6rgéo fica baixo. Porém o pior estagio
da doenca do coracdo ndo acontece de forma espontanea, mas de forma progressiva. Logo,
existem doencas de menor gravidade que podem levar ao pior estagio, portanto, devido a
necessidade de estudar as diferentes formas de doencas cardiacas e desenvolver diferentes tipos
de tratamento, foram cada vez mais requisitados os simuladores do sistema cardiovascular

humano.

Em frente a esta realidade, foi decidido estudar dois simuladores que estdo na mesma
categoria, porém possuem formas de representagéo distintas, porém sdo capazes de representar
de uma forma eficaz a insuficiéncia cardiaca congestiva da forma excéntrica e utilizam o0 mesmo
modelo de simulacdo, para realizar uma forma de representacéo eficaz da pré-carga do coracao
em simuladores hibrido ou de bancada.
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A metodologia empregada utilizou como forma de validag&o dos resultados a comparagao
dos resultados através dos resultados computacionais de Lucchi (1999), Fonseca (2013) e

Fresiello et al (2015) e encontrar vantagens e desvantagens nesse tipo de representacao.

Ap0s a aquisicdo dos resultados foram inicialmente comparados para o caso de insuficiéncia
cardiaca excéntrica capturada nos simuladores de Lucchi (1999) e do SHSC de Fonseca (2013)
e de Fresiello et al (2015), mostrados na Figura 42.
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Comparando os valores da Tabela 9 com os dados do simulador computacional da Tabela
7 e com os dados do Anexo 1 é possivel afirmar que o mddulo esta na faixa de valores no caso
de uma condicdo saudavel e de insuficiéncia, pode-se ver que sdo semelhantes e representam a
insuficiéncia de uma forma similar na Figura 49, no entanto € possivel algumas irregularidades
no caso do SHSC.

Tabela 11 - Comparacao dos valores da PAE e do volume méaximo diastélico.

Simulador Hibrido do Sistema Simulador Computacional em Labview de
Cardiovascular (SHSC) Fresiello, 2015
PAE 25mmHg PAE 28mmHg
Volume diastdlico 100ml Volume diastdlico 281 ml
maximo maximo

Na Tabela 11 estdo amostrados os valores do PAE e do volume diastélico maximo ou final
de cada tipo, pode-se observar que no caso da PAE resultante a diferenga € pequena entre
ambos, na faixa de 12% de diferenca, mas no caso do volume a diferenca é mais do que 100%,
isso ocorre devido a limitacdo de volume maximo do SHSC, porque a simulacdo do VE é feito

por uma camara rigida e de volume fixo.

Porém no caso do diagrama PV de uma condicdo saudavel, na Figura 50, é possivel observar
algumas caracteristicas do SHSC, o primeiro é o aumento e a diminuicdo da pressao
isovolumétrica ter uma pequena variacdo, podendo ser uma deficiéncia da valvula mecanica do
SHSC, o segundo ¢é a forca que o recuo do eixo cria no momento da diastole, ocorrendo uma

pressdo negativa e a falta da variacdo do volume maximo devido o volume da camara ser fixa.
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Figura 43 - Comparacao dos dois tipos de diagramas PV da condicdo saudavel, (a) SHSC e (b) Lucchi,
1999.
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Segue a Tabela 12, os valores adquiridos das PAE dos simuladores e da tabela
hemodindmica encontrada no Anexo 1. A diferenca do SHSC com a tabela hemodinamica é
12,5% e do Fresiello et al (2015) é de 25%.

Tabela 12 - Médias e valores absolutos das PAE dos simuladores e da média de um adulto.

PAE (SHSC) 7mmHg
PAE (Fresiello, 2015) 6mmHg
PAE (Tabela Hemodinamica Edwards®) 4 — 12mmHg (média 8mmHg)

O caso de insuficiéncia cardiaca concéntrica ndo foi possivel realiza-la por causa da falta a
variavel Eminve que seria no lado fisico uma limitagdo do avango do eixo que simula o ventriculo
esquerdo e do volume méaximo da camara, 0 que torna inviavel no momento, no caso da
complacéncia serad necessario encontrar estudos que indiquem casos de faléncia na aorta e que
sdo relacionados ao ventriculo esquerdo, porém esses estudos sdo validos aos modelos

distribuidos do que ao modelo concentrado.

Porém se for comparado os resultados com a investigacdo de Fresiello et al (2015) é
possivel realizar que ainda é necessario realizar mais melhorias em ambos simuladores, a
primeira melhoria necesséria seria criar no simulador computacional um modelo de valvula ndo
ideal, lembrando que o modelo de Lucchi (1999) utiliza diodos ideais, para realizar as
representacdes da Figura 31; a segunda melhoria seria criar um atrio ativo para o SHSC, apesar
que foi criado um éatrio ativo, mas ndo possui as caracteristicas de bombeamento que alguns
simuladores computacionais utilizam, mas se comparado com outros simuladores fisicos que
consideram o atrio como passivo; a terceira melhoria seria criar um banco de dados e

representacdes prée-formadas para usuarios.

Portanto, apesar que foi possivel criar um atrio ativo ainda séo necessarios investigar mais
formas de representacdo computacional e fisicas para desenvolver o SHSC e o computacional,
lembrando que este 0 SHSC € o mais completo se comparado com outros simuladores hibridos
e 0 modelo computacional é um modelo completo, s&o necessarios encontrar mais solucdes para

simulagdes cada vez mais complexas.
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6. CONCLUSAO
Os simuladores de Lucchi (1999) e de Fonseca (2013) funcionam de forma similar, pois

abordam o mesmo modelo de parametros concentrados chamado de Windkessel, mesmo
que os modelos trabalharem com ferramentas distintas, um utiliza Labview e bancada e o
outro utiliza apenas o PSpice, foi possivel descrever com precisao os tipos de insuficiéncia
cardiaca encontrada na literatura, contudo no momento da simulacéo foi possivel encontrar

as diferencas de cada ferramenta.

Uma dessas diferencas é a flexibilidade que um modelo computacional dispde em
relacdo com o simulador de bancada, ja que no modelo computacional é mais simples criar
um ambiente de simulacdo, devido a facilidade da mudanca de variaveis que estdo dentro
do programa, assim, foi possivel criar diferentes patologias, no entanto essa flexibilidade se
torna desvantajosa no momento em que a simulacdo comeca a se afastar do ambiente de
simulacdo, acontecendo a perda da sua validade. Um exemplo nesse trabalho é a simulagéo
com a variacdo da complacéncias adrticas das Figuras 39, 40 e 41 que apesar de serem
possiveis casos de perda de elasticidade da aorta, ndo foi possivel verificar devido a falta de
informacgdes necessarias para validacdo desses diagramas PV. No caso do SHSC, o
simulador possui uma parte fisica que simula a parte esquerda do coracgdo e, diferente do
modelo computacional, ndo possui tanta flexibilidade, contudo possui um modelo mais

robusto que simplifica a comparacdo entre o funcionamento real do SCH com o do SHSC.

Este trabalho construiu um mddulo de pré-carga para a parte fisica do SHSC para criar
novas possibilidades e ambientes de simulagéo para fins educacionais ou de testes in vitro
futuramente. Para realizar esse objetivo, foram pesquisados diferentes tipos de simuladores
e suas caracteristicas, sendo o0 mais proximo o simulador proposto por Westerhof et al 2009
que tinha como objetivo estudar o modelo Windkessel, porém néo foi proposto o tipo de
modelo que simula o coragdo. Logo o simulador de Lucchi (1999) € o modelo

cardiovascular mais proximo para comparar os resultados com o de Fonseca (2013).

O madulo criado utilizou como base a mesma ideia de complacéncia que é utilizado no
modelo de Windkessel, pela simplicidade de aplicacéo e pelo potencial de otimizagédo do
lado fisico do simulador, ja que um dos motivos para modificar o simulador era a
probabilidade de diminuir a bancada ao ponto de ser movida pelo usuério e ser utilizada em

diferentes lugares para testes ou apresentacao.
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Apobs a comparagdo dos resultados com os dois simuladores, foram encontradas as
seguintes conclusdes, a primeira é que o médulo que utiliza a complacéncia de Windkessel
funciona com um melhor rendimento do que o modelo por resisténcia local ou a mudanca
de altura, fazendo com que o atrio do VE simulado ndo seja mais passivo. A segunda
conclusdo é que das formas simuladas no SHSC foi notada a impossibilidade de simular a
insuficiéncia cardiaca concéntrica devido a limitacdo da cdmara de bombeamento e a
existéncia de estenose nas valvulas mecanicas da entrada e da saida da cAmara e. Por ultimo,
no caso do modelo de Lucchi (1999) encontrou a impossibilidade de simular cardiopatias
referentes a valvulas cardiacas, pois foi definido como ideal, logo, é necessario futuramente

criar as valvulas ndo ideais.

Comparando os dois simuladores que foram abordados com os pesquisados na literatura,
é possivel afirmar que apesar de alguns simuladores que trabalham na area de SCH estarem
com algumas aplicacdes avancadas, no caso de Fresielo et al (2015), o modelo do SCH de
Fonseca (2013) e Lucchi (1999) sdo os mais completos da categoria, pois trabalham com
todo 0 modelo cardiovascular de uma forma similar com o real, diferente com a de Ferrari

et al (2009) e de Kwan et al (2009) que utilizam bombas de fluxo continuo.

Assim, é possivel afirmar que o modelo do SCH de Fonseca, (2013) estd completamente
fechado com o lado esquerdo, fisico, e o lado direito, computacional, e esta preparado para
criar aplicacdes mais avancadas que foram apresentados por Fresielo et al (2015) ou criar

novos modelos cardiovasculares para melhor simulacéo do funcionamento do coragéo.
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7. TRABALHOS FUTUROS
Umas das formas de evoluir o simulador € o estudo de novas formas de simulagdo do

VE para realizar novos tipos de testes in vitro ou realizar novos tipos de doencas simuladas
para estudos, logo, foi investigado o andamento das pesquisas de outros grupos e foi
encontrado a pesquisa de Tondu et al (2012) que demonstram o funcionamento da

musculatura cardiaca através de um novo ramo da robética chamado de soft robotics.

Essa nova area consiste em criar equipamentos automatizados com componentes que
possui propriedade eléstica e pouca dureza como silicone ou tecidos, no entanto como é
uma area recente, existem muitos grupos e técnicas que ndo foram desenvolvidos ainda,
logo, € uma é&rea interessante a investir, ja que como possui aplicacdo e pouco

desenvolvimento, se torna um ambiente fértil para novos tipos de descobertas com o tempo.
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APENDICE

Neste Apéndice encontram-se as simulagdes computacionais de Lucchi, 1999 de maior
tamanho, sendo a Figura 43 demonstra a condicdo saudavel e as Figura 44, 45, 46 e 47
demonstram a simulacdo de uma condi¢do insuficiente através da diminuicdo da Eméaxve. As
simulacdes das Figura 48, 49 e 50 demonstram a condicdo de uma insuficiéncia concéntrica por
meio do aumento da Eminve. E, por ultimo, a variacdo da complacéncia aortica para simular a

perda de elasticidade da Aorta pelas Figuras 51, 52 e 53.

* C:\mzim71\TeseDoc\jcl05.ach
Date/Time run: 07/27/117 13:26:57 Temperature: 27.0

N |1 OO AN |1 A—
a0.000v  40.6000  50.00 60.0007 70.000v 0.000v .000v
v (ve) 3.85(rwe) =S v 0.2vivve)s
Date: July 27, 2017 PagaV(l ! Time: 13:55:53
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas
3.8 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 44 - Simulacdo computacional utilizando a verséo 5.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach
Date/Time run: 07/27/117 15:56:51 Temperature: 27.0

(R) jcl05.dat
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30.000vV 40.000V 50.000V e0.000V T0.000V B0.000W 50.000V 100.000WV
Vive) ¢ 3.4*V(vve)-5 v 0.2*V(vve)-5
Vivve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 16:01:04
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.4 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 45 - Simulacao computacional da versao 5, mudanca da elastancia maxima para 3.4.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach
Date/Time run: 07/27/117 15:56:51 Temperature: 27.0

(R) jcl05.dat
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30.000vV 40.000V 50.000V e0.000V T0.000V B0.000W 50.000V 100.000WV
Vive) ¢ 3.4*V(vve)-5 v 0.2*V(vve)-5
Vivve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 16:01:04
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.0 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 46 - Simulacdo computacional da versdo 5, elastancia diminuida para 3.0.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach
Date/Time run: 07/27/117 16:42:37 Temperature: 27.0

(0) jcl05.dat

Vive) ¢ 2.0%V(vve)-5 v 0.2%V(vve)-3

Vivve)
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas
2.0 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 47 - Simulacio computacional da verséo 5, elastancia diminuida para 2.0.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach

Date/Time run: 07/27/117 15:44:25%

Temperature: 27.0
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(I) jcl05.dat
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aov 40V
Vive) ¢ 1.8*V(vwve)-53 v 0.2*V(vve)-5
Vivve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 15:51:00
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

1.6

0.2 0.35 0.12

0.05

0.0125

0.19

0.07

1.2

Figura 48 - Simulacio computacional da verséao 5, elastancia diminuida para 1.6.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach

Date/Time run: 07/27/117 17:37:56 Temperature: 27.0

(T) jcl05.dat

Vive) ¢ 3.8*V(vve)-5 v 0.6*V(vve)-3
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Vivve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 17:42:30
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.8

0.6 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 49 - Simulacio computacional da verséo 5, elastancia minima aumentada para 0.6.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach

Date/Time run: 07/27/117 17:52:01 Temperature: 27.0

(X) jcl05.dat

Vive) ¢ 3.8*V(vve)-5 v 1.0%V(wvve)-3
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Vivve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 17:55:33
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.8

1.0 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 50 - Simula¢io computacional da verséo 5, elastancia minima aumentada para 1.0.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.sch

Date/Time run: 07/27/117 18:04:49 Temperature: 27.0

(2) jcl05.dat

V(ve) ¢ 1.4%V(vve)-5 v 3.8*V(vve)-5
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V(vve)
Date: July 27, 2017 Page 1 Time: 18:08:39
Emaxve Eminve Emaxae Eminae Emaxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.8

14 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.2

Figura 51 - Simulacdo computacional da versao 5, elastancia minima aumentada para 1.4.



* C:\msim71\TeseDoc\jcl05.ach

Date/Time run: 07/28/117 02:52:34 Temperature: 27.0

(F) jcl05.dat

Vive) ¢ 3.8*V(wvve)-5 v 0.2%V(wvve)-3
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Vivve)
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas
3.8 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 1.0

Figura 52 - Simulagdo computacional da versdo 5, complacéncia diminuida para 1.0.



* C:\msim71\TeseDoc\jecld5.sch

Date/Time run: 07/28/117 03:14:21 Temperature: 27.0

(E) jcl05.dat
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30.000vV 40.000V 50.000V e0.000V T0.000V B0.000W 50.000V 100.000WV
Vive) ¢ 3.8*V(vwe)-53 v 0.2*V(vve)-5
Vivve)
Date: July 28, 2017 Page 1 Time: 03:16:28
Emaxve Eminve Eméxae Eminae Eméxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas

3.8

0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 0.4

Figura 53 - Simula¢do computacional da verséo 5, complacéncia diminuida para 0.40.



* C:\msim71\TeseDoc\jecld5.sch
Date/Time run: 07/28/117 03:42:45 Temperature: 27.0

() jcl05.dat

Vive) ¢ 3.8*V(wvve)-5 v 0.2*V(vve)-3
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Vivve)
Emaxve Eminve E maxae Eminae Emaxvd Eminvd Emaxad Eminad Cas
3.8 0.2 0.35 0.12 0.05 0.0125 0.19 0.07 0.2

Figura 54 - Simula¢do computacional da verséo 5, complacéncia diminuida para 0.20.



ANEXO A

Normal Hemodynamic Parameters
and Laboratory Values

Normal Hemodynamic Parameters — Adult

PARAMETER

Arterial Oxygen Saturation (5a0;)

Mixed Venous Saturation (Sv0;)

Central Venous Oxygen Saturation (Scv0;)
Arterial Blood Pressure (BP)

Mean Arterial Pressure (MAP)
Right Atrial Pressure (RAP)/
Central Venous Pressure (CVP)
Right Ventricular Pressure (RVP)

Pulmonary Artery Pressure (PAP)

Mean Pulmonary Artery Pressure (MPAP)
Pulmonary Artery Occlusion Pressure (PAOP)
Left Atrial Pressure (LAP)

Cardiac Output (CO)

Cardiac Index (Cl)

Stroke Volume (SV)

Stroke Volume Index (SVI)

Stroke Volume Variation (SVV)

Systemic Vascular Resistance (SVR)

Systemic Vascular Resistance Index (SVRI)
Pulmonary Vascular Resistance (PVR)
Pulmonary Vascular Resistance Index (PVRI)
Left Ventricular Stroke Work (LVSW)

Left Ventricular Stroke Work Index (LVSWI)
Right Ventricular Stroke Work (RVSW)

Right Ventricular Stroke Work Index (RVSWI)

EQUATION

Systolic (SBP)
Diastolic (DBP)
SBP + (2 x DPB)3

Systolic (RVSP)
Diastolic (RVDP)
Systolic (PASP)
Diastolic (PADP)
PASP + (2 x PADP)/3

HR x SV/1000

CO/BSA

CO/MR x 1000

CI/HR x 1000

SVmax - SVmin/SVmean x 100
80 x (MAP - RAP)/ICO

80 x (MAP - RAP)/CI

80 x (MPAP - PAOP)ICO

80 x (MPAP - PAOP)/CI

SIx MAP x 0.0144

SVI x (MAP - PAOP) x 0.0136
SIx MAP x 0.0144

SVI x (MPAP - CVP) x 0.0136

Fdwards

NORMAL RANGE

95 - 100%

60 - 80%

10%

100 - 140 mmHg
60 - 90 mmHg
70 - 105 mmHg
2-6mmHg

15-30 mmHg

2 -8 mmHg

15- 30 mmHg

8- 15 mmHg

9-18 mmHg

6-12 mmHg

4-12 mmHg

4.0 - 8.0 Lmin

2.5-4.0 Umin/m?

60 - 100 ml/beat

33 - 47 mUnv/beat
10-15%

800 - 1200 dynes - sec/emr®
1970 - 2390 dynes - seciom *m?
<250 dynes - sec/am

255 - 285 dynes - sac/am 3im?
8- 10 g/m/m?

50 - 62 g/m’/beat

51-61 g/m/m?

5- 10 g/m?/beat
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Normal Hemodynamic Parameters — Adult

PARAMETER EQUATION NORMAL RANGE
Coronary Artery Perfusion Pressure (CPP) Diastolic BP - PAOP 60 - 80 mmHg

Right Ventricular SVIEF 100 - 160 mL
End-Diastolic Volume (RVEDV)

Right Ventricular RVEDV/BSA 60 - 100 mLfm?
End-Diastolic Volume Index (RVEDVI)

Right Ventricular EDV - SV 50 - 100 mL
End-Systolic Volume (RVESV)

Right Ventricular SVIEDV x 100 40 - 60%

Fjection Fraction (RVEF)

Arterial Oxygen Content (Ca0;) (0.0138 x Hgb x Sa0y) + 0.0031 xPa0; 16 - 22 mL/dL
Venous Oxygen Content (CvO;) (0.0138 x Hah x Sv0y) -+ 0.0031 x Pv0; 15 mltdL

A -V Oxygen Content Difference (Cla - v)0,) Ca0; - Cv0, 4 -6 mlidl

Oxygen Delivery (DO,) Ca0; xCOx 10 950 - 1150 mL/min
Oxygen Delivery Index (DO,) Ca0;xClx 10 500 - 600 mL/min/m?
COxygen Consumption (VO,) Cla-v)0;xCOx 10 200 - 250 mL/min
Oxygen Consumption Index (VO4l) Cla-vi0;xClx 10 120 - 160 mL/min/m?
Oxygen Extraction Ratio (0;ER) (Ca0; - CvD)ICa0;, x 100 22 -30%

Oxygen Extraction Index (04EI) (Sa0; - Sv0,)/5a0; x 100 20 - 25%

Normal Blood Laboratory Values

TEST CONVENTIONAL UNITS S UNITS
(Reference Values*)

Hematorit (Hct) Males: 42% - 52% 0.42-0.52
Females: 36% - 48% 0.36-0.48

Hemoglobin (Hgh) Males: 12.4 - 17.4 g/dL 124 - 174 g/l
Females: 11.7 - 16 g/dL 117 - 160 gl

Lactate 0.93 - 1.65 mEg/L 0.93 - 1.65 mmolil.

51 Units = Intemational Units

*Reference Values vary by regional laboratory techniques and method.
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