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Resumo

Neste trabalho € proposto um modelo a pardmetros concentrados (0D) de préteses de valvulas
cardiacas bioldgicas a fim de se obter um modelo mais preciso de um dispositivo de assisténcia
ventricular pedidtrico pulsatil (pDAV). O modelo 0D € composto pelas configuracdes valvula-
canula de entrada e vadlvula-canula de saida, as quais sdo caracterizadas por funcdes de transferén-
cia discretas relacionadas aos estados de condugdo e ndo-condugdo das védlvulas de entrada e de
saida respectivamente. As curvas de fluxo e pressao nas canulas de entrada e saida das vdlvulas
cardiacas sdo medidas a partir de um simulador hidrdulico conectado a um pDAV. Para obten¢do
deste modelo, é desenvolvida uma metodologia que inclui o pré-processamento dos dados, a es-
colha da estrutura do modelo e seu posterior refinamento de parametros. A partir da simulagdo
do modelo refinado, o fendmeno de regurgitacao foi representado com uma fidelidade de 90% do
valor medido em teste de condicdo nominal. A grande importancia em se modelar o pDAV se da
pelo fato da possibilidade do acoplamento ao modelo OD do sistema cardiovascular humano, de
modo que suas interagdes possam ser estudadas e estratégias de controle automatico mais robustas

sejam desenvolvidas.
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Abstract

This work aims to propose a lumped parameter model (0D) of biological prosthetic heart valves
to obtain a more precise model of a pulsatile pediatric ventricular assist device (pVAD). The 0D
model consists of the cannula-valve inlet and cannula-valve outlet configurations, which are rep-
resented by discrete transfer functions related to the conduction and non-conduction states of the
input and output valves, respectively. The flow and pressure curves in the inlet and outlet cannulas
of the heart valves are measured from a hydraulic simulator connected to a pVAD. To obtain this
model, a methodology is developed which includes the data pre-processing, the structure model
choice and it parameters refinement. From the simulation of the refined model, the regurgitation
phenomenon was represented with fidelity of 90% of the value measured in the nominal condition
test. The great importance of pVAD modeling is the possibility of coupling to the OD model of the
human cardiovascular system, so that its interactions can be studied and more robust automatic

control strategies developed.
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Capitulo 1

Introducao

O coracdo € principal 6rgdo do sistema cardiovascular, realizando o bombeamento sanguineo,
por meio de artérias e veias, para todos os tecidos corporais. Cerca de cinco litros de sangue sao
bombeados por minuto e as vdlvulas cardiacas sdo abertas e fechadas em torno de 40 milhdes de
vezes todos os anos [1].

De acordo com a Organizacdo Mundial da Satde (OMS), a principal causa de morte por
doenca no mundo sdo as doencas cardiovasculares. No ano de 2015 em torno de 17,7 milhdes
de pessoas foram vitimas de doencas cardiovasculares e morreram, representando cerca de 31%
dos 6bitos no mundo neste ano [2]. A nivel nacional, segundo o Departamento de Informatica
do Sistema Unico de Satide (DATASUS), por volta de 345 mil pessoas faleceram por causa de
doencas no sistema cardiovascular, correspondendo a 28% das mortes no Brasil no ano de 2015
[3].

Os dispositivos de assisténcia ventricular (DAV's) sdo bombas de sangue mecanicas que auxi-
liam o trabalho ventricular de pacientes que aguardam transplante cardiaco mantendo as varidveis
hemodinamicas em niveis aceitdveis [4]. Uma parte importante dos DAVs do tipo pulsatil sdo as
préteses de valvulas cardiacas, as quais estabelecem um fluxo unidirecional no bombeamento do
sangue.

Modelos matemdticos tém sido estudados para explicar o comportamento das vélvulas car-
diacas, os quais apresentam diversas vantagens, como diagnéstico, desenvolvimento de novas
préteses e controle dos DAVs. As principais técnicas utilizadas para modelar valvulas cardiacas

sdo elementos finitos, parametros isogeométricos ou concentrados [5].



A modelagem a parametros concentrados (OD) é uma abordagem com menos complexidade e
requer menos recursos computacionais do que outros métodos. Diversos resultados sdo encontra-
dos na literatura, os quais alguns sdo baseados na equacao de Bernoulli [6], equacdo da valvula
hidrdulica [7] e analogia ao circuito elétrico com elementos passivos [8]. Em relacdo as valvas
bioldgicas protéticas cardiacas utilizadas em pVADs, [9] e [10] caracterizaram as valvas como
diodos ideais.

A principal desvantagem dos modelos que utilizam o diodo ideal € a incapacidade de repre-
sentar condi¢des patoldgicas como a regurgitacdo, na qual ocorre o fluxo reverso. Esse fendmeno
acontece quando hd uma dificuldade dos contatos dos folhetos em se selarem, aumentando o tra-
balho do coracao. Considerando os VADs, a modelagem dessa condicdo pode ajudar no projeto
de controladores mais robustos.

Assim, este trabalho tem como objetivo desenvolver um modelo de prétese de valvula car-
diaca, do tipo bioldgica, baseada em parametros concentrados para um pVAD pulsétil, o qual
permite que o fluxo reverso seja caracterizado. Os dados de fluxo e pressdo necessdrios para a es-
timacdo de pardmetros do modelo, sdo coletados a partir de um simulador hidraulico desenvolvido

por uma parceria UFCG-INCOR.

1.1 Objetivos

Este trabalho tem o objetivo de propor um modelo a pardmetros concentrados de préteses de
valvulas cardiacas biolégicas com o intuito de se obter um modelo mais preciso de um dispo-
sitivo de assisténcia ventricular pulsétil. Para o desenvolvimento dessa pesquisa sdo tracadas as

seguintes etapas:

Coletar dados do simulador hidraulico InCor existente em laboratorio da universidade;

Analisar os dados obtidos em relacao a modelos de vavlulas existentes na literatura;

Aplicar a metodologia desenvolvida para modelar e estimar os pardmetros das vélvulas

utilizadas;

Validar o modelo obtido.



1.2 Organizacao do trabalho

No capitulo 1 € realizada uma introducao a temética abordada, enfocando a importancia das
véalvulas cardiacas no sistema cardiovascular humano com o intuito de situar o leitor no contexto
da pesquisa. Também s@o apresentados os objetivos deste trabalho.

No capitulo 2 sdo discutidos os dispositivos de assisténcia ventricular, com €nfase no dispo-
sitivo desenvolvido pelo InCor e sua modelagem. Os simuladores hidraulicos sdo brevemente
discutidos para em seguida ser descrito o simulador hidraulico desenvolvido em parceria com o
InCor para testes de dispositivos de assisténcia ventricular.

O capitulo 3 tem por objetivo apresentar os principais conceitos relacionados as vélvulas car-
diacas, incluindo sua fisiologia, principais doencas e tratamentos. No fim do capitulo sdo descritos
alguns modelos presentes na literatura.

No capitulo 4 sdo descritos os experimentos realizados, os modelos da literatura estudados sao
confrontados aos dados obtidos e por fim € apresentada a metodologia proposta para a modelagem
e estimagdo de parametros de valvulas cardiacas.

No capitulo 5, s@o apresentadas as conclusoes e trabalhos futuros.



Capitulo 2

Dispositivos de assisténcia ventricular

Neste capitulo é apresentada uma descri¢do do funcionamento de dispositivos de assisténcia
ventricular (DAVs) com €nfase nos utilizados em pacientes pedidtricos. A modelagem matematica
apresentada tem como o base o DAV pediatrico (pDAV) concebido e construido no Instituto do
Coracdo (InCor) do Hospital das Clinicas de Sao Paulo, Brasil.

Também sdo discutidos modelos de simuladores hidrdulicos, bem como o utilizado para a
validacdo do modelo a parametros concentrados do pDav. A importancia em se modelar o pDAV
se da pelo fato de que por meio de seu acoplamento ao modelo a parametros concentrados do SCH,
as interagdes hemodinamicas conjuntas podem ser analisadas e estratégias de controle automatico

desenvolvidas.

2.1 Fundamentacao geral

Um DAV pode ser entendido basicamente como uma bomba que deve ser conectada entre o
coracdo e uma artéria de modo a auxiliar o bombeamento do coracdo quando o musculo cardiaco
encontra-se enfraquecido a fim de manter as condi¢des hemodinamicas necessdrias para que o
paciente possa esperar um transplante ou que por ventura o musculo se recupere [11,12].

Estes dispositivos podem ser classificados quanto a posicdo em que € acoplado ao coragdo e
em relacdo ao paciente, quanto ao tipo de fluxo, ao seu grau de substituicdo ventricular, em relacio
ao ventriculo assistido, e finalmente ao tempo de permanéncia [13].

Os DAVs também podem ser diferenciados conforme sua forma de operacdo sobre o bombe-



amento sanguineo: pulsdteis e rotativos [13]. Este trabalho trata de DAVs do tipo pulsateis, que

por sua vez sdo acoplados ao ventriculo esquerdo e a aorta, conforme a Figura 2.1.

Figura 2.1: Ilustracdo de um DAV acoplado a um coragdo.

Fonte: [14].

Inicialmente, esses dispositivos tinham o objetivo de oferecer uma oportunidade de sobrevida
a pacientes na fila para transplante cardiaco, contudo devido sua evolugdo tecnoldgica, os DAVs
também podem ser utilizados na recuperac¢ao, no suporte pré ou pds cirirgico ou até mesmo em
tratamentos onde nao ha a devida necessidade de um transplante [15].

Em 1993 foi realizada a primeira experiéncia cirurgica relacionada ao uso de DAVs no InCor.
O paciente era vitima da doenca de Chagas e estava a espera de um transplante cardiaco, todavia
seu quadro piorou rapidamente e um DAV foi utilizado com o intuito de manter o paciente vivo
até que o transplante pudesse ser realizado. E provavel que o paciente entrasse em 6bito se esse

procedimento nao tivesse sido realizado [16].

2.1.1 DAVs do tipo pediatrico

Grande parte dos problemas relacionados ao sistema circulatério pedidtrico eram tratados, nas
décadas passadas, por meio de circulagdo mecanica com oxigenagao extracorpdrea por membrana
[17]. Esse tratamento € indicado a pacientes com faléncia nos sistemas respiratorio e circulatdrio.

Essa técnica consiste basicamente em remover o sangue rico em gas carbOnico e oxigena-
lo artificialmente de forma direta por meio de uma membrana para em seguida devolve-lo ao

paciente. Uma vez que se faz o uso de ventilacio mecénica no auxilio respiratério, o paciente

5



deve permanecer internado e em repouso. Também existe o problema de destruicao de células
sanguineas pelo bombeamento, dessa forma esse tratamento ndo pode ser adotado por longas
duracdes.

Dessa forma, o uso de DAVs surgiu como alternativa a esse tratamento. Desde 2011, 13%
das criancas que fizeram transplante utilizavam DAVs para sobreviver [18]. Todavia, os modelos
utilizados eram para pacientes adultos, o que pode levar a problemas de compatibilidade.

Entre os anos de 1982 a 2005, foi realizada uma pesquisa com 209 pacientes com idades entre
5 e 18 anos por um periodo de 44 dias. O DAV utilizado era o Thoratec® PVAD (Thoratec Corpo-
ration, Pleasanton, CA), esse equipamento € destinado a adultos e € do tipo pulsatil, extracorporeo
e constituido por uma camara sanguinea e por um reservatorio de ar no interior dessa cdmara. Um
atuador pneumatico tem a tarefa de injetar ar-comprimido no interior deste reservatdrio a fim de
expulsar o volume sanguineo presente no interior da camara [19]. Uma imagem desse dispositivo

¢é apresentada na Figura 2.2.

Figura 2.2: Imagem do dispositivo Thoratec® PVAD.

Fonte: [20].

Algumas empresas tem se preocupado em desenvolver DAV para uso exculsivo de pacientes
pedidtricos. A companhia norte-americana Micromed Cardiovascular, Inc (Houston, TX) desen-
volveu o Heartassist 5, que € considerado o primeiro DAV exclusivamente infantil (criancas entre
5 e 16 anos de idade). Esse equipamento consiste basicamente em uma bomba de fluxo axial, e
seu implante deve ser realizado exclusivamente no ventriculo esquerdo.

Uma outra empresa norte-americana que também trabalha com o desenvolvimento de DAV's
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Figura 2.3: Imagem do dipositivo Heartassist 5 PVAD.

Fonte: [21].

€ a Levotronix Corporation (Waltham, MA). Um de seus principais dispositivos € o DAV para
adultos CentriMag®, de modo que uma versio reduzida desse equipamento foi desenvolvida para
pacientes pedidtricos. Esse dispositivo foi denominado PediMag®, ilustrado na Figura 2.4, e foi
utilizado no trabalho de Gerrah [22].

No ano de 2002 uma associacdo entre universidades e hospitais americanos langou um pro-
grama a fim de desenvolver um DAV do tipo pedidtrico para criancgas de até 2 anos entre 3 e 15
Kg. O dispositivo desenvolvido foi denominado PediaFlow™ (Figura 2.5), consistindo de uma
bomba rotativa com rotor amparado por levitacdo magnética [24].

Um dos DAVs mais importantes do tipo pedidtrico é o Berlin Heart® EXCOR, ilustrado na
Figura 2.6. E um DAV do tipo pulsitil, sendo produzido em diversos tamanhos (até 80 mL).
Até o ano de 2013, cerca de 75% das criancas que utilizaram esse dispositivo sobreviveram até a

realizacdo de um transplante [26].

2.1.2 Dispositivo de assiténcia ventrilcular - pDav InCor

O InCor desenvolveu um DAV pediatrico do tipo pulsétil denominado pDAV InCor, ilustrado
na Figura 2.7. Este dispositivo é projetado em dois tamanhos diferentes: 15 mL para pacientes
neonatos de até 15 kg e 30 mL para criancas com peso entre 15 e 40 kg. Existem basicamente trés
modos de operagdo existentes para o pDAV: modo assincrono, por onde o acionamento do com-

pressor € controlado de acordo com uma frequencia fixa; o0 modo sincrono, onde o funcionamento



Figura 2.4: Imagem do dipositivo PediMag® PVAD.

Fonte: [23].

Figura 2.5: Imagem do dipositivo PediaFlow™.

Fonte: Adaptado de [25].



Figura 2.6: Imagem do dipositivo Berlin Heart® EXCOR em diversos tamanhos.

Fonte: Adaptado de [27].

do DAV se da por um acionamento que acontece apos a deteccdo da sistole (periodo de ejecao
de sangue) do paciente de acordo com um atraso ajustdvel;e o modo sob demanda, por onde a

frequencia de acionamento ¢é ajustada de acordo com o enchimento da camara de sangue [28].

Figura 2.7: Imagem do dipositivo pDAV InCor.

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

No que concerne a estrutura fisica, o pDAV € composto por uma camara de ar e uma camara de
sangue, separadas por uma membrana impermedvel. Existem duas aberturas na caAmara de sangue
por onde sdo conectadas préteses de vélvulas cardiacas (bioldgicas ou mecénicas) unidirecionais
para a entrada e saida do fluxo sanguineo durante as fases de enchimento e ejecdo. Essas vélvulas
sdo conectadas a canulas de modo que a entrada do pDAV ¢ ligada ao ventriculo esquerdo e a

saida a aorta [29]. Para a camara de ar, existe uma abertura em que, por meio de um tubo flexivel,



¢ conectado um compressor de ar comprimido a fim de se controlar a pressdo e os tempos de
ejecdo do pDAV. O ar pressurizado movimenta a membrana de modo que é gerada uma pulsacao
e o sangue € bombeado para o sistema, a semelhan¢a do que ocorre no ciclo cardiaco. O pDAV
utilizado neste trabalho foi modificado para um sensor de pressdo ser conectado a camara de
sangue [11].

O modo de funcionamento do pDAV se dd de acordo com a pulsac¢do gerada pelo acionador
pneumatico. Durante a fase de ejecdo do pDAYV, o atuador pressuriza a cAmara de ar por um tempo
determinado gerando uma pressao suficiente a ponto de deslocar a membrana. Esse deslocamento
aumenta significativamente a pressdo na camara de sangue, de modo que a valvula de entrada
fecha e a vavula de saida abre permitindo a saida do fluido para o sistema, por meio da canula
de saida. A seguir € iniciada a fase de enchimento, em que o ar pressurizado € interrompido e a
membrana relaxada. Isso acarreta uma diminuic@o na pressao da camara de sangue, fechamento da
valvula de saida e abertura da valvula de entrada, dessa forma o fluxo sanguineo passa a preencher
a camara de sangue até que se inicie um novo ciclo de ejecao. Também € possivel acelerar o tempo
de enchimento com a aplicacdo de uma pressao negativa, ou vacuo, na cdmara de ar [11,28]. Na

Figura 2.8 é apresentado um diagrama simplificado do pDAV.

Figura 2.8: Diagrama simplificado do pDAV InCor.
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de Fluxo  Entrada de Saida de Fluxo
Camara de Ar

I Sensor de Pressdo

Atuador | I—
+—>

Pneumdtico Tubo

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Como pode ser observado, as vdlvulas possuem um funcionamento passivo, ou seja, sua aber-
tura e fechamento se d4 pelo gradiente de pressdo seguindo dessa forma o exemplo de vélvulas
cardiacas reais. Dessa forma é possivel considerar que o fluxo sanguineo no pDAV segue so-
mente uma Unica dire¢do, contudo também € possivel observar que no momento de fechamento

das vélvulas exite um pequeno fluxo contrdrio por um breve periodo de tempo [11].
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Atuador pneumatico

Para que o pDAV realize seu bombeamento, € necessdario que um operador parametrize e
inicialize o atuador pneumatico. Esse sistema é composto por diversos componentes inteligados,
os quais sdo listados em um diagrama de blocos simplificado representado na Figura 2.9. A saida

de ar controlada € utilizada para pressurizar a cimara de ar do pDAV.

Figura 2.9: Esquemadtico dos componentes do atuador pneumatico interligados. I - Compressor,
reguladores de pressdo e filtro a fim de adequar a pressdo de ar gerada a pressdo utilizada na
entrada do atuador. II - Atuador pneumatico.
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].

O ar comprimido utilizado neste sistema € fornecido por um compressor, o qual disponibiliza
niveis de pressdo na faixa de 7 bar a 9 bar. O ar comprimido passa por um conjunto composto por
um regulador de pressao e um filtro de ar e de umidade, a fim de regular a pressdo da saida para
6 bar. O ar pressurizado € entdo, direcionado por meio de uma tubulagcdo a um novo regulador
de pressdo, o qual leva a pressdao de ar comprimido para 3 bar, pois esta € a pressdo necessdria na
entrada do atuador pneumatico para o seu correto funcionamento.

O ar pressurizado € entdo levado ao atuador, o qual possui um filtro (1) na entrada para que
ndo entrem impurezas e umidade no sistema. A saida do filtro é concetada a dois reguladores
de pressao (2) e (3) que tem o objetivo de adequar a pressdo de 3 bar aos niveis utilizados pelo

pDAV na etapa de ejecdo e enchimento. A pressdo de enchimento pode ser ajustada no regulador
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de pressdo (3) para valores de vicuo de 0 mmHg a 50 mmHg e a pressdo de ejecdo € ajustada
no regulador de pressdo (2) para valores de 120 mmHg a 280 mmHg. A saida do regulador de
pressdo de ejecao é conectada a um capacitor de pressdo (4) para evitar oscilacdes no valor da
pressdo. Tanto a pressdo de viacuo como a pressdo na saida do capacitor sdo conectadas a uma

valvula solenoide (6), que por meio de tubulacdo € ligada ao pVAD.

Modelagem do atuador pneumatico

A modelagem do sistema de acionamento pneumdtico é necessdria, pois de outra forma o
modelo matemético do pDAV InCoR néao estaria completo. O modelo proposto em Sousa [11] foi

baseado no descrito por Ferrari et al. [30], de acordo com o ilustrado na Figura 2.10.

Figura 2.10: Esquematico simplifcado do sistema de acionamento pneumaético do pDAV InCor.
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P@H

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Conforme discutido anteriormente, um tubo maledvel € conectado a camara de ar para a en-
trada de ar comprimido. Uma vévlvula solendide € conectada ao tubo de modo a produzir as
pressoes I,; (pressdo de eje¢do) e P, (pressdo de enchimento, igual a zero) produzindo assim
uma pressao de ejecdo pulsada.

Dessa forma, uma analogia entre sistemas hidrdulicos e elétricos foi utilizada de modo a se
elaborar um modelo a parametros concentrados do sistema de acionamento pneumatico, conforme
Figura 2.11. O resistor R, representa a resisténcia do tubo maledvel que liga a vdlvula solenéide
a camara de ar, o capacitor C,.. se refere a complacéncia da cidmara de ar e a pressdo P,., a pressao
que entra na cdmara de ar de acordo com F,; e I, corresponde a tensdo sobre o capacitor [9,11].

] Como a membrana no pDAV € impermeavel, ou seja, como nao hé contado entre o ar com-
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Figura 2.11: Modelo a pardmetros concentrados do sistema de acionamento pneumadtico do pDAV
InCor.

pejl Fea

b I

p en Tubo C Ca}p:a apca

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

primido e o sangue, foi necessdrio representar esse isolamento por meio de uma elemento elétrico
que nao fosse passivo. Assim, uma fonte de tensdo controlada por tensdo, a P, foi considerada
como o elemento ideal para descrever este efeito, e « simboliza a queda de pressdo provocada
pela membrana, que por sua vez foi considerada como unitdria [9]. Os parametros do modelo
foram estimados conforme descrito em 11 e a resisténcia R, foi calculada de acordo com a lei de
Poiseuille [31], ou

Ry = e .

4
T ac

em que, n = 1,72 x 107%g/cms é a viscosidade do ar, [,. é o comprimento do tubo e 7. corres-

ponde ao raio da secdo transversal do mesmo.

2.1.3 Modelagem do pDAYV InCor

O modelos do pDAV proposto por 11 seguiu a metodologia empregada por 10, em que um
DAV do tipo pulsétil para adultos foi caracterizado por um modelo a parametros concentrados.
Mais uma vez utilizando a analogia existente entre circuitos elétricos e hidrdulicos, o modelo
desenvolvido € ilustrado na Figura 2.12

A capacitor C¢, denominado complacéncia, foi obtido por meio de testes estaticos e dindmi-
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Figura 2.12: Representacdo do modelo 0D do pDAV conectado ao sistema hidraulico.
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].

cos, por onde uma relagdo entre a pressdo e o volume na cimara de sangue foi determinada. Os
detalhes dos experimentos sdo descritos em detalhes em [11].

O indutor L; e o resistor R; representam a resisténcia e inertancia da canula de entrada e o
diodo D; descreve o funcionamento da valvula de entrada. Analogamente, os elementos L, R,
e D, correspondem a canula e vélvula de saida [9]. A estimacdo desses parametros foi realizada
com base no modelo Windkessel e nos minimos quadrados, conforme descrito em 11.

O modelo de diodo ideal para as védlvulas ndo permite representar algumas condigdes pato-
16gicas como a regurgitacdo, em que ha fluxo reverso. Dessa forma, as andlise de estabilidade e
controle de modelos de Davs ndo levam em conta toda sua dindmica. Assim, este trabalho propde
uma nova metodologia para representar as valvulas em que fluxos reversos podem ser contempla-

dos de modo a melhorar os ressultados de estratégias de controle aplicadas.

2.2 Simuladores hidraulicos

Um simulador hidrdulico do sistema cardiovascular consiste em um conjunto de equipamen-

tos, que incluem reservatérios, valvulas, tubos, acionadores, sensores, resiséncias mecanicas, etc,
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combinados de modo a reproduzir determinadas condi¢des hemodinamicas de um paciente. Dessa
forma, diversas condicdes fisioldgicas, incluindo situacdes patoldgicas como insuficiéncia car-
diaca, podem ser reproduzidas por este sistema, bastando apenas o ajuste de pardmetros por um
operador [32,33]. Dessa feita, diversos estudos e pesquisas tem sido realizados focando na circu-
lacdo sistémica, em que varidveis hemodindmicas como fluxo sanguineo, pressdes e volumes sdo
reproduzidas com precisao [34].

No que se refere a DAVs, os sistemas hidrdulicos sdo utilizados para testes in vitro, ou seja,
testes onde as condi¢des de pressdes e fluxos de um paciente sao reproduzidas artificialmente. Es-
tes experimentos sao extremamente necessarios para o projeto e validacdo de DAVs [35], embora
nao substituam testes com animais € ensaios clinicos. Para este trabalho, o sistema hidraulico
desenvolvido por 11 em parceria com o InCor foi utilizado para a obtencdo das curvas de fluxo na

entrada e saida do pDAV.

2.2.1 Simulador hidraulico InCor

O sistema hidrdulico desenvolvido pelo InCor e utilizado 11 tem como objetivo fornecer niveis
de pressodes na entrada e saida do pDAV de modo a simular um paciente pediatrico. Esse sistema
€ composto por diversos equipamentos: dois reservatorios os quais simulam a aorta e o atrio es-
querdo; o pDAV (incluindo o atuador pneumatico), responsavel pelo bombeamanto do fluido no
sistema; tubos maledveis para interligacdo; resisténcia mecanica e sensores de pressdo e fluxo.
Esse sistema utiliza um fluido composto por soro fisiolégico , glicerina e uma pequena porcenta-
gem de alcool benzilico (para evitar a proliferacdo de bactérias) de modo a emular a viscosidade
do sangue. A montagem do simulador foi executada seguindo o esquematico ilustrado na Figura
2.13.

O principal objetivo deste simulador hidrdulico € o teste de DAV's e ndo representar as con-
di¢des hemodindmicas de um paciente como os demais sistemas apresentados. O reservatdrio 1
tem o propdsito de reproduzir niveis de pressdo similares a pressdo adrtica de um paciente pe-
diatrico, o reservatério 2 tem o papel de representar o atrio esquerdo e a resisténcia mecanica é
responsavel por simular ndo conformidades nos vasos, pois funciona como uma prensa reduzindo
a secdo transversal do tubo. Para a constru¢do desse sistema, foram utilizados os materiais listados

na Tabela 2.1. Na Figura 2.14 ¢ apresentada a montagem do sistema acoplado ao pDAV com a
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Figura 2.13: Esquemaético do Simulador InCor.
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Figura 2.14: Sistema hidraulico montado e acoplado ao pDAV.

1 — Atuador Pneumatico. 7 - Canula de Entrada.
2 - NI myDAQ. 8 - Canula de Saida.
3 — Tubo de Ar Comprimido. 9 — Sensor de Fluxo.
4 - Camara de Ar. 10 - Reservatério 2.
5 — Membrana. 11 - Reservatério 1.
6 - Camara de Sangue. 12 — Sensor de Pressao.

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

16



Tabela 2.1: Materiais utilizados na montagem do sistema hidrdulico

Item

Descri¢ao

Reservatorio 1

Reservatorio cilindrico de acrilico com duas
conexoes em torno da base

Reservatorio 2

Reservatorio cilindrico de acrilico com duas
conexodes em torno da base

pDAV

Dispositivo de assisténcia ventricular pPDAV
desenvolvido pelo InCor

Sensores de
pressao

Sensor para medir a pressao no reservatorio 1
Sensor para medir a pressdo no reservatério 2
Sensor para medir a pressao no pDAV

Sensores de
fluxo

Sensor para medir o fluxo de entrada no pDAV
Sensor para medir o fluxo de saida do pDAV
Sensor para medir o fluxo sistémico

Resisténcia mecanica

Resisténcia mecanica para o tubo de PVC
que liga o reservatério 1 ao reservatorio 2

Valvula 1 Proétese de valvula cardiaca
Valvula 2 Prétese de valvula cardiaca
Tubos Tubos de PVC e silicone para interligacao dos

componentes do sistema hidraulico

Placa para aquisi¢ao
de dados

Kit com Placa da National Instruments +
LabVIEW
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Reservatorios e resisténcia mecanica

O reservatério 1, que reproduz os niveis de pressdes proximos aos niveis de pressdes na aorta
humana, foi construido em acrilico com formato cilindrico, cujo diametro externo € igual a 100
mm, espessura da parede igual a 4,7 mm e comprimento igual a 290 mm. Possui dois conectores
para a interligagdo com as outras partes do sistema e um conector para um sensor de pressdo. O
reservatorio 2 reproduz os niveis de pressdo no atrio esquerdo do coragdo, sendo também cons-
truido em acrilico com formato cilindrico, cujo didmetro externo serd igual a 100 mm , espessura
da parede igual a 4,7 mm e comprimento igual a 120 mm. Possui um conector para a conexao
com o reservatorio 1, outro para conexio com a entrada do pDAV e mais dois conectores na pa-
rede, um para conex@o de um sensor de pressdo e outro para ajustar o volume de ar no interior
do reservatdrio, caso seja necessdrio utilizar o reservatério fechado. Na Figura 2.15 € apresentada

uma imagem com os dois reservatorios.

Figura 2.15: Reservatorios utilizados no simulador hidraulico.

Conector

N para cinula
g .-) Ven = de entrada
[é : , \ ; Conector para
1 juste d
Conector para Conector para * foee
> P Conector 1 = volume de ar
canula de saida sensor de pressio
(a) Reservatorio 1 - aorta (b) Reservatorio 2 - atrio

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Os reservatodrios sdo interligados entre si € com o pDAV por meio de tubos maledveis de
PVC. Em um desses tubos é conectado um parafuso acoplado a chapas metdlicas, ilustrado na
Figura 2.16, que € utilizado para reduzir a secdo transversal do tudo, aumentando a resisténcia

a passagem de fluidos. Assim, é denominado de resisténcia mecanica e seu intuito é reproduzir
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algumas condi¢des hemodinamicas como obstru¢des em vasos sanguineos.

Figura 2.16: Resisténcia mecénica utilizada no sistema hidraulico.

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Sensores de pressao

Na camara de ar do pDAYV, onde sdo aplicadas as pressdes de ejec@o e enchimento, é conectado
um sensor de pressio SCX05DNC da Honeywell®, ilustrado na Figura 2.17.

Esse sensor € bastante utilizado em aplicagdes em que altas precisdes sdo necessarias, pos-
suindo tempo de resposta é de 10~* segundos e opera com fluidos néo corrosivos, como o ar. Esse
modelo, possui um diafragma de deteccdo da pressdo e é possivel aplicar pressdo as duas entra-
das. Um dos niveis de pressdo deve ser conhecido, e o outro € verificado por meio da referéncia

imposta. Na Tabela 2.2 estao listadas as especificacOes desse sensor.

Tabela 2.2: Especificacdes do sensor SCX05DNC da Honeywell®

Especificacoes
Faixa de pressdo operacional -260 a +260 mmHg
Faixa de temperatura operacional -40°Ca+85°C
Faixa de temperatura de armazenamento | -55°Ca +125°C
Sensibilidade 240 4 V/mmHg
Tolerancia de sobrecarga de pressao -500 a +1000 mmHg
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Figura 2.17: Sensor de pressio utilizado na cAmara de ar do pDAV - Honeywell®.

Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Em relagdo a cdmara de sangue do pDAV e o reservatorio 1 e 2, foi utilizado um transdutor de
pressdo TruWave da empresa: Edwards Lifesciences LLC - Irvine, Califérnia, EUA, ilustrado na
Figura 2.18. Esse transdutor de pressdo possui fios recobertos de ouro para a transferéncia de um
sinal com alta qualidade e fidelidade.Na Tabela 2.3 estdo listadas algumas especificacdes deste

Sensor.

Figura 2.18: Transdutor de pressdo utilizado na camara de sangue do pDAV e nos reservatorios -
TruWave (Edwards Lifesciences LLC).

Fonte: Adaptado de Sousa [11].
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Tabela 2.3: Especificacdes do transdutor de pressao TruWave

Especificacoes
Faixa de pressao operacional -50 a +300 mmHg
Faixa de temperatura operacional +15°Ca+40°C
Faixa de temperatura de armazenamento -25°Ca+70°C
Sensibilidade 5,0 pV/mmHg
Tolerancia de sobrecarga de pressao -500 a +5000 mmHg

2.2.2 Aquisicao de dados

Os sinais obtidos pelos sensores de pressdo e fluxo, foram coletados por Sousa [11] por meio
de um sistema de aquisi¢do de dados a fim de se estimar alguns parametros do modelo a parame-
tros concentrados desenvolvido para o pDAV acoplado ao sistema hidrdulico e para a validacdo

do modelo do pDAV e do atuador pneumético.

Moédulo de aquisicao de dados

O médulo da National Instruments (NI) USB-6210 foi utilizado para a coleta de dados. Ele
€ composto por conversores AD com resolugdo de 16 bits, taxa maxima de leitura de 250 mil
amostras por segundo e as entradas analdgicas podem variar de -10 a 10 V. Também pode ser
conectado a um computador via USB de modo que os sinais foram monitorados e armazenados
por meio de uma interface homem maquina (IHM) implementada na plataforma LabVIEW [11].

O diagrama de blocos implementado no LabVIEW ¢ apresentado na Figura 2.19, no qual o
elemento DAQ Assistant representa o médulo NI USB-6210. A aquisi¢do de dados foi configurada

para obter 1000 amostras por segundo, pois a mdxima frequéncia do sistema € 2,5 Hz.

Curvas de pressoes do sistema hidraulico

11 realizou diversos experimentos de modo que foram obtidas diferentes curvas de pressoes e
fluxos no sistema hidraulico. Na Figura 2.20 estio representadas curvas referentes a pressao no

reservatorio 1, na cAmara de sangue do pDAV e no reservatorio 2.
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Figura 2.19: Diagrama de blocos desenvolvido no LabVIEW para aquisi¢c@o dos sinais das entra-
das analdgicas do NI USB-6210.
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].

2.2.3 Modelagem do simulador hidraulico InCor

Para que o simulador hidrdulico InCor fosse capaz de testar DAVs foi necessédrio o densen-
volvimento de um modelo matemadtico que representasse o sistema corretamente. A partir do
esquemadtico simplificado da Figura 2.21, das curvas de pressdes e fluxo obtidas com aquisi¢ao
de dados e da analogia entre circuitos elétricos e hidrdulicos Sousa [9, 11] propds um modelo a
parametros concentrados que representasse esse sistema.

Na Figura 2.22 € apresentado o circuito elétrico do simulador hidraulico acoplado ao pDAV. O
sistema foi numerado para melhor explanagdo, em que: 1 - atuador pneumético; 2 - tubo maleavel
entre o atuador e a cAmara de ar; 3 - reservatorio 1; 4 - cinula de entrada; 5 - pDAV; 6 - canula de
saida; 7 - reservatorio 2; 8 - canula entre os reservatorios.

A estimagdo dos pardmetros do modelo € detalhada em 11. Na Tabela 2.4 sdo apresentados os

valores encontrados.
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Figura 2.20: Curvas de pressdo medidas no sistema hidraulico: (A) curva de pressdo no reserva-

tério 2 (Pae); (B) curva de pressdo na cAmara de sangue do pDAV (Pcs) e (C) curva de pressdo
no reservatério 1 (Pao).
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].
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Figura 2.21: Esquematico simplificado do simulador hidraulico InCor.
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].

Figura 2.22: Tlustragdo do modelo do circuito elétrico equivalente do simulador hidraulico InCor.
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Fonte: Adaptado de Sousa [11].



Tabela 2.4: Parametros estimados do circuito elétrico equivalente do simulador hidraulico InCor
[11]

Parametros | Valor
Resisténcias (mmHg.s/mL)

R; 0,4050

R, 1,0862

R, 1,4663

R, 0,2500

Res 0,3000
Capacitancias (mL/mmHg)

Cea 0,1600

Ces 0,2521

Cao 0,2385
Indutancias (mmH g.s* /mL)

L; 0,0850

L, 0,0430

Ly 0,0913
Fonte de tensdao DC (mmH g)

P,. | 6,0

2.3 Consideracoes finais

Neste capitulo foram descritos os DAVs, com enfoque no dispositivo pulsatil pediatrico de-
senvolvido pelo InCor. As caracteristicas desse equipamento foram detalhadas e sua modelagem
apresentada. Para que um DAV pulsatil possa ser testado, sdo desenvolvidas bancadas com um
conjunto de equipamentos que reproduzem as condi¢des hemodinadmicas de um sistema cardiovas-
cular humano. Essa bancadas de teste sio denominadas simuladores hidraulicos e sdo de grande
importancia para o teste e estimac¢do de parametros dos modelos de DAV e de seus acionamentos
pneumadticos.

Com o modelo proposto por 11 foi possivel gerar curvas hemodinamicas proximas as reais de
modo que o simulador foi validado para o teste do pDAV InCor e para a obtengdo das curvas de
fluxo referentes as vélvulas cardiacas para este trabalho. No capitulo seguinte sdo discutidas as
valvulas cardiacas e sua modelagem, pois sdo parte importante em DAV pulsateis e o foco deste

estudo.
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Capitulo 3

Valvulas cardiacas

No passado, as vdlvulas cardiacas eram consideradas estruturas simples que meramente con-
tribuiam para o fluxo unidirecional do sangue por meio de gradientes de pressdo [36]. Atualmente,
no entanto, é conhecido que possuem uma estrutura complexa, projetada para o funcionamento
6timo no ambiente em que € disposta [37].

As valvulas cardiacas tem por funcdo regular o fluxo de sangue nas cdmaras do coracdo,
atuando de acordo com o ciclo cardiaco. Esse processo € iniciado por meio de impulsos elétricos
no musculo cardiaco, os quais contraem as paredes da camara. O sucessivo evento de expandir
e contrair a camara cria um gradiente de pressao no fluido sanguineo que por sua vez produz a
abertura e fechamento das védlvulas.

Neste capitulo sdo discutidas caracteristicas fisiologicas bdsicas de vélvulas cardiacas e as
algumas formas de modelagem matematica, com €nfase na sua analogia a circuitos elétricos, pois
€ o fodo deste trabalho. Apesar desse tipo de modelo possuir um ndmero reduzido de varidveis
hemodinamicas, é completo o suficiente para representar o fluxo através da vdlvula, possibilitando

uma andlise mais apurada de modelos de DAV pulséteis e de sistemas cardiovasculares.

3.1 Fisiologia das valvulas cardiacas

A separagdo entre os ventriculos e atrios no coragdo se da por meio de um anel fibroso, no qual
se encontram as quatro vélvulas cardiacas. Elas possuem em sua estrutura abas finas, denominadas

cuspides ou folhetos, que servem para permitir ou evitar que o sangue flua mediante sua abertura



ou fechamento. Geralmente o nimero de folhetos € entre dois e trés, contudo esse ndmero pode ser
ambiguo, pois suas bordas livres podem ter uma forma irregular, o que formam cristas recortadas.
As morfologias também podem variar entre as pessoas € mudar devido deterioracdes da idade ou

doenca [5, 38, 39].

3.1.1 Valvulas atrioventriculares

Por entre as camaras ventricular e atrial sdo encontradas as vdlvulas mitral e trictiispide, ou
seja, as vélvulas atrioventriculares, Figura 3.1. A primeira separa o dtrio esquerdo e o ventriculo
esquerdo e a segunda o 4trio direito e o ventriculo direito.

Embora a pressdo do fluxo sanguineo seja muito maior no lado esquerdo do coragao, as val-
vulas atrioventriculares possuem caracteristicas em comum. Elas sdo constituidas por um anel,
folhetos e corddes de ancoragem tendinosos. A partir do anel € formada uma base para os folhetos,
a qual muda de acordo com o ciclo cardiaco. Os folhetos sao formados por varios tecidos fibrosos
dispostos em camadas e sdo ancorados no coracdo por meio de feixes musculares ou musculos
papilares dentro da parede da camara ventricular. A contracido desses musculos durante a ejecao
puxa os corddes a fim de abrir a vdlvula e impedir que os folhetos subam para o atrio.

Cada um dos corddes tendinosos possui em sua estrutura um nucleo de coldgeno eléstico o
qual tem a func¢do de suportar a carga mecanica durante a sistole e relaxar em uma configuracio
ondulada durante a didstole e se prendem ao folheto por todo o seu comprimento. Os cabos que
prendem o anel sdo denominados cordas basais, os que se ligam ao lado ventricular da valvula sdo

os cabos do suporte e os que se ligam a borda livre do folheto sdo cabos bifurcadores.

3.1.2 Valvulas semilunares

O termo valvulas semilunares € utilizado comumente para designar as vélvulas pulmonar e
adrtica, pois tem a forma de meia lua. A primeira libera o sangue do ventriculo direito para a
artéria pulmonar, e a segunda libera o sangue do ventriculo esquerdo para a aorta, Figura 3.1.

Em sua estrutura nao existem corddes tendineos, sendo formadas por abas de tecido conjuntivo
refor¢cadas por fibras e em seu funcionamento recuam para os seios na parede arterial, a medida
que os folhetos se abrem durante a sistole, a fim de permitir que o fluxo sanguineo seja desobs-

truido. O fechamento da valvula ocorre quando a pressao do fluido nos ventriculos cai abaixo da
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pressao arterial.

Os folhetos possuem uma margem livre e outra incorporada a parede da artéria pulmonar ou
da aorta e sio posicionados de maneira que uma parte de sua margem livre sobreponha o folheto
adjacente, permitindo a prevencdo do vazamento de sangue para o ventriculo [40]. O local em
que dois folhetos adjacentes encontram a parede arterial ¢ denominado de comissura, as quais
se movem passivamente para fora de acordo com a pressao. Isso resulta no aumento do raio da
valvula adrtica e inicia a abertura da valvula [41].

A vélvula pulmonar possui trés folhetos, denominados de acordo com seu posicionamento:
anterior, esquerda e direita posterior. Na valvula aértica também existem trés folhetos: o coronério
direito, o esquerdo e um ndo coronariano. E ainda possui um alargamento da parede adrtica por
meio de trés cavidades sinusais, nomeados seios de Valsalva. Essa vélvula € uma estrutura passiva,
de modo que seus componentes mdveis se movem apenas como resultado do fluxo e da pressao
arterial.

Figura 3.1: Representacdo das vélvulas cardiacas.

Valvula tricuspide Valvula bicuspide

Valvula aortica Valvula pulmonar

Fonte: Adaptado de [42].

3.2 Doencas cardiovasculares

Existem basicamente dois modos de falha para as valvulas. O primeiro se dd quando esta
ndo abre completamente, o que é denominado estenose, de modo que a area de orificio efetiva

da vélvula é reduzida. A estenose pode ser causada pela fusdo de comissuras ou simplesmente

28



pelo enrijecimento do folheto por conta de calcificacdo. O segundo cendrio para a falha de uma
valvula € quando ela ndo fecha, isto é, quando existe uma incapacidade dos contatos do folheto
em se selarem, causando a regurgitacao (volta) do fluxo sanguineo, o que por sua vez aumento o

trabalho do coragdo.

3.2.1 Principais causas

O desenvolvimento de algumas doengas em valvulas pode levar muitos anos, de forma que
quando os sintomas aparecem em um paciente, pode ser constatado que a doenga encontra-se em
um estado avancado e por muitas vezes irreversivel. Contudo, em diversos casos, a valvula com-
prometida pode ndo causar nenhum problema e o paciente pode viver normalmente sem qualquer
diagnostico para anomalia valvular seja realizado [43]. A depender do tipo de doenga cardiovas-

cular presente, os possiveis motivos que causam danos em vélvulas podem incluir o seguinte:

e Anomalias congénitas - Algumas doencas em valvulas podem surgir desde o nascimento,
ou seja, resultam de anormalidades congénitas. A deficiéncia mais comum € quando uma

vdlvula adrtica possui dois folhetos ao invés de trés [43];

e Degeneracdo por calcificacio - Essa enfermidade ocorre bastante em pacientes idosos, con-
sistindo no processo em que depdsitos de célcio se acumulam na védlvula, geralmente cau-

sando estenose adrtica [43];

e Degeneracdo mixomatosa - Também comum em idosos, geralmente afeta a valva mitral.
Nesta disfungdo o tecido da vélvula perde sua elasticidade, sendo enfraquecido e coberto
por depdsitos. Os corddes tendineos que controlam a abertura e o fechamento da valvula

podem se romper [43];

e Febre reumatica - Doencas das vélvulas cardiacas podem ser causadas por febre reumdtica,
que consiste em uma condi¢io inflamatdria que geralmente comega com uma infec¢io bac-
teriana na garganta. O dano na vélvula ndo € causado pela infec¢do em si, mas pela resposta

auto-imune do corpo, o qual comega a danificar seus proprios tecidos [43];

e Endocardite infecciosa - Causada por por bactérias, virus, fungos ou outros agentes infecci-

osos € uma infec¢do no endocardio, o qual reveste a parede interna das camaras cardiacas e
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vdalvulas cardiacas. Essa infec¢do pode causar vegetacdes (codgulos) nas valvulas cardiacas

[43];

e Outras Causas - Doencgas em vdlvulas cardiacas também podem ser resultado de outras
enfermidades cardiacas, como doencas arteriais coronarianas ou um ataque cardiaco. Esses
distarbios podem danificar os musculos papilares que sustentam as valvulas, ou mesmo

causar a dilatagdo do anel, de forma que ele nao feche corretamente.

3.3 Proteses de valvulas cardiacas

A substitui¢ao de valvulas cardiacas naturais por artificiais, também conhecidas como prote-
ses, se tornou comum atualmente com em torno de 275000 cirurgias realizadas em todo o mundo
[43]. Por mais que melhore a qualidade de vida dos pacientes, ainda existem diversas complica-
coes e falhas, por isso novos projetos continuam a ser desenvolvidos.

Essas proéteses, além de serem utilizadas em cirurgias na substituicdo de valvulas cardiacas
com problemas, também sdo utilizadas na entrada e na saida dos DAVs do tipo pulsitil. Seu
proposito € o de proporcionar um fluxo unidirecional de sangue ao paciente de acordo com o
ciclo cardiaco. Os dois principais grupos de proteses de valvulas cardiacas sdo as mecanicas e as

bioldgicas [44].

3.3.1 Proéteses de valvulas cardiacas do tipo mecanicas

Os primeiros tipos de préteses de vélvulas cardiacas utilizadas clinicamente foram as meca-
nicas, sendo amplamente utilizadas até hoje. Na década de sessenta a mortalidade nas cirurgias
decorrentes de substituicdo valvular era em torno de 15 a 20% e em 2003 essa taxa era inferior a
2%. O primeiro implante aconteceu em 1952 nos EUA, em que uma vélvula cardiaca mecanica
de bola foi colocada na aorta descendente, em um paciente com valvopatia adrtica. [45-47].

A prétese de bola e gaiola com maior destaque desde entdo foi a Starr-Edwards, utilizada
até 2007. Outros modelos foram a de Magovern-Cromie (1962 a 1980), de fixacdo sem sutura
para a posicdo adrtica; a Smeloff—Cutter (1966 a 1988), com a gaiola e o anulo revestidos de

Dacron. Todavia, as caracteristicas das proteses de bola e gaiola, como grandes dimensdes e

30



altos gradientes pressoricos transvalvulares, trouxeram a tona a necessidade de se buscar um novo
modelo de valvula mecénica [46,47].

Assim, foi construida uma prétese com um disco, ou palheta, retido em uma gaiola mais baixa
com o intuito de proporcionar um fluxo unidirecional. Esses dispositivos foram denominados
valvulas de disco e gaiola, ou de disco ndo basculante, pois ndo apresentavam movimento de
inclinacdo na abertura valvular e a abertura da valvula oferecia uma mudanca no sentido radial
de fluxo do sangue. Sdo exemplos a Barnard-Goosen (1962), a Kay-Shiley (de 1965 a 1980), a
Beall-Surgitool (de 1967 a 1985) e a Cooley-Cutter (de 1971 a 1978)[47,48].

O fluxo no sentido radial da valvula, ndo favorece o melhor direcionamento do fluxo, dessa
feita foram introduzidos modelos que utilizavam um disco basculante (ou oscilante) com mobili-
dade angular. Os principais exemplos de dispositivos sdo Lillehei-Cruz-Kaster (1963), a Bjork-
Shiley (1969), a Omniscience (de 1978), a OmniCarbon (1984) e a Hall-Kaster (1977), que se
tornou Medtronic-Hall em 1987 e permanece até hoje [46—48].

Um outro modelo produzido de valvula mecanica utiliza dois folhetos semicirculares articula-
dos para uma mobilidade de tipo borboleta, denominada de duplo folheto. Esse modelo permitia
um fluxo do sangue no sentido longitudinal da prétese. Apds essa inovagdo. os novos modelos
foram produzidos com folhetos e articulacdes de tal modo a oferecer dois fluxos laterais € um
central, no sentido longitudinal da prétese. Como exemplos surgiram a a Kalke-Lillehei (1968), a
St. Jude Medical (de 1977), a Duromedics (1982 a 1988), a Carbomedics13 (1986), a ATS Open
Pivot14 (1992), a On-X15 (1996) e a Medtronic16 (1999) [45-48].

Em virtude dos gradientes pressoricos transvalvulares, as prorteses de vélvulas cardiacas me-
canicas tem dificuldades em conjugar as solicitacdes mecanicas, principalmente na abertura e
fechamento, e ainda os desgastes devidos a fric¢do e ao impacto, também existe a fadiga dos
materiais e a cavitacio do aspecto hidrodinamico [45,49].

De toda maneira os modelos e projetos de préteses de vdlvulas mecanicas de duplo folheto
melhoraram ao longo dos anos de modo que dominam o mercado das préteses mecanicas em
80%, com cerca de 170.000 implantes por ano [45,46]. Na Figura 3.2, sdo apresentados alguns

modelos de valvulas mecanicas.
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Figura 3.2: Tipos de préteses de valvulas cardiacas mecanicas.

TIPO FABRICANTE/ ILUSTRACAO
MODELO
De bola e Stam-Edwards,
gaiola .
mitral: mod. 6120
(até 2007) et
1 _—
De disco Medtronic-Hall,

basculante Easy-Fit

De duplo St Jude Medical,

folheto
Regent

De duplo Medtronic,
folheto i
Open Fivot AP360

De duplo Sorin Group,
folheto )
Carbomedics Top /@’
Hat (adrtica) I
Q

De duplo Sorin Group,

folheto ’ .
Bicarbon Shimline

(adrtica)

De duplo On-X valve: On-
folheto XB carbon: On-X
Life Technologies,
Inc.

Fonte: Adaptado de Bazan [45].
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3.3.2 Proéteses de valvulas cardiacas do tipo biolégicas

A utilizacdo de préteses de viélvulas cardiacas do tipo mecdnica em implantes implica no
inconveniente do uso de anticoagulantes, para evitar a forma¢do de um trombo. Assim, surgiu a
necessidade do desenvolvimento de vélvulas cardiacas bioldgicas [45].

Em 1965 foi implantada a primeira valvula adrtica porcina conservada inicialmente em mercurio-
cromo, depois em formalina [50]. Em 1967 foi utilizado um suporte (do ingl€s stent) de titanio
para a montagem de valvulas porcinas e depois vdlvulas a partir de fiscia-lata e de pericardio
heter6logo [45].

Na década de 1970, as préteses bioldgicas heterélogas porcinas e as de pericardio bovino se
tornaram mais confidveis e forma disponibilizadas comercialmente [51]. As biopréteses porci-
nas mais conhecidas na época foram a Hancock (1970) e a Carpentier-Edwards (1976). No que
concerne as de pericdrdio bovino as mais conhecidads foram a Ionescu-Shilley (1976 a 1980) e a
Carpentier-Edwards (1981) [45]. Apds alguns anos a prétese Mitroflow seria aprovada pelo FDA
dos EUA [46]. No Brasil o InCor vem trabalhando com préteses de pericardio bovino desde em
1982 [52].

Um tipo de vélvula biolégica mais recente € a transcateter. O implante € realizado via uma
cateter cardiaco, por meio de um acesso trascapical ou percutianeo, ou seja, a partir da artéria
femoral [49]. O primeiro implante de bioprétese trasncateter em pacientes pedidtricos foi para
substituir a valvula pulmonar em 2000 e o primeiro para a posi¢do adrtica em 2002 [53]. Esses
experimentos foram realizados de modo que a vélvula foi utilizada a partir da veia jugular porcina
em um stent de platina, o que por sua vez deu surgimento a prétese Medtronic Melody. Também
foi utilizada uma vélvula de pericardio equino sobre um stent de aco inoxiddvel, originando a
Edwards Sapien. Estes dois exemplos sdo de proteses montadas sobre um baldo expansivel [45].

Também foram obtidos resultados para préteses auto-expansiveis sem stent e sem necessidade
de sutura, um exemplo € a Perceval-S. Finalmente, foi desenvolvida uma bioprétese que consiste
em duas partes desmontdveis, com um elemento base e outro que comporta o tecido tricispide, o
qual pode ser trocado apds o fim da vida ttil da valvula [49, 54]. Devido aos bons resultados, di-
versas companhias tem produzido valvulas transcateter de modo que em até 2011 cerca de 30.000
implantes ja haviam sido realizados no mundo [45,49]. Na Figura 3.3, sdo apresentos alguns

modelos de vélvulas bioldgicas.

33



Figura 3.3: Tipos de préteses de vdlvulas cardiacas bioldgicas.
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Fonte: Adaptado de Bazan [45].
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3.4 Modelagem de valvulas cardiacas

A modelagem matemadtica de valvulas cardiacas pode trazer diversas vantagens como em di-
agnosticos, desenvolvimento de novas préteses e controle de DAVs. As abordagens e técnicas
utilizadas para a modelagem de vélvulas sdo basicamente por meio de elementos finitos, isogeo-
métrico ou a parametros concentrados. Cada técnica tem suas vantagens e limitagdes, as quais sao
relacionadas ao tipo de saida, quantidade de parametros, a complexidade requisitada, os recursos
computacionais necessarios e disponibilidade de softwares comerciais. As duas primeiras abor-
dagens serdo discutidas brevemente, enquanto os modelos a parametros concentrados terdo mais

énfase nas proximas secdes, pois a modelagem proposta nesse trabalho utiliza esse principio.

3.4.1 Modelos por elementos finitos

Os modelos desenvolvidos pela abordagem de elementos finitos resolvem as equagdes dife-
renciais parciais do sistema por meio da parti¢cdo do objeto em uma rede de elementos ou volumes
em malha. Considerando uma anélise estdtica, com a distribui¢do de tensdo € possivel descobrir
locais de acumulo de calcificagdo ou de fratura. Uma andlise dindmica produz uma animacgao da
valvula e simulam sua dindmica. A hemodindmica pode ser adicionada com o intuito de mode-
lar os parametros fisiolégicos do sangue e os padroes do fluxo sanguineo [5]. Existem diversos
softwares comerciais com variadas opc¢oes ara andlises estdticas ou dinamicas.

Em Xiong et al. [55] foram comparadas estruturas de folhetos (tubular, moldada e conven-
cional) em proéteses de védlvulas por simulacdo dindmica de elementos finitos, em que cargas de
pressao fisioldgicas varidveis no tempo foram aplicadas ao longo de um ciclo cardiaco completo.
Foi analisada distribuicao de tensdao nos folhetos, seus parametros de coaptagdo e seu comporta-
mento dindmico. Em seus resultados, foi argumentado que o folheto moldado pode possuir maior
eficdcia e durabilidade da vélvula.

Auricchio et al. [56] propuseram uma simulacao para reproduzir uma vélvula expansivel por
baldo utilizando elementos finitos. Foi simulado a compressao e a implantacdo do stent através da
insuflagdo do baldo, permitindo a avaliacdo do desempenho da prétese pos-operatoria em diferen-
tes situagdes, seu posicionamento em relagdo a drea de coaptacdo, estresse médio nos folhetos e
seu impacto na parede da raiz da aorta. Na Figura 3.5 sdo apresentados alguns resultados obtidos

para o modelo.
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Figura 3.4: Vistas superior e lateral para cada modelo apresentado em Xiong et al. [55], mostrando
o deslocamento dos folhetos ao longo do ciclo cardiaco completo.
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Fonte: Adaptado de Xiong et al. [55].

Figura 3.5: Diferentes visdes da valvula transcateter simulada por Auricchio et al. [56]: (d1-d4)
posicionamento distal; (p1-p4) posicionamento proximal.

Fonte: Adaptado de Auricchio et al. [56].
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No trabalho de Halevi et al. [57], uma vélvula aértica foi modelada a partir de imagem so-
breposta de calcificacio realizada por meio de uma tomografia computadorizada e dessa forma,
foi prevista uma reducdo na drea da aorta relacionada ao enrijecimento do arranjo de calcificacdo,

uma ilustracdo do resultado obtido € apresentada na Figura 3.6.

Figura 3.6: O modelo de Halevi ez al. [57]: (a) geometria do modelo FE-AV; (b) fibras de coldgeno
nos folhetos das vélvulas; (c) Tensdo-deformacio da raiz e folheto usados no modelo.
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Sinutabular Junction diameter (d s7y) 1.1dg,
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s B B

°
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Eng. Strain

Fonte: Adaptado de Halevi et al. [57].

O estudo de Arzani e Mofrad [58], baseado no método dos elementos finitos (MEF), desen-
volveu um modelo de progressdo da calcificacdo espacial. Apds a simulagdo de varios ciclos
cardiacos, nos quais a deposicdo de célcio foi colocada em regides de alta deformagdo circunfe-
rencial, foi mostrado que a expansao radial da calcificacdo ocorre a partir da regido de fixacdo de

acordo com os dados clinicos relatados e apresentado na Figura 3.7.
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Figura 3.7: O modelo de Arzani e Mofrad [58] mostrando o crescimento da calcificacido ao londo
de diferentes momentos.

Progressao da calcificagdo

Fonte: Adaptado de Arzani e Mofrad [58].

3.4.2 Modelos isogeométrico

A modelagem realizada pela abordagem isogeométrica utiliza técnicas como curvas racionais
nao uniformas B-spline (da sigla em inglés NURBS) gerando uma solucdo geométrica sem uma
malha interna (como no caso dos elementos finitos) [S9]. Para se obter uma precisdo mais apurada
podem ser utilizadas camadas finas de limite entre fluidos méveis e estruturas, como por exemplo
tensdes de cisalhamento na superficie de valvulas, pois a soluc¢do € analisada na geometria exata,
de modo que € possivel que possa convergir com uma quantidade de nés menor em relagdo a
andlise com elementos finitos [60]. Contudo, a solu¢@o isogeométrica ainda se encontra pouco
disponivel em pacotes comerciais.

Em Morganti et al. [60] foi utilizada a andlise isogeométrica para desenvolver um modelo que
simulasse o fechamento da vélvula adrtica. Os resultados foram comparados ao de um modelo de
referéncia gerado por elementos finitos, de modo que foi constatado que com a andlise isogeomé-
trica foi possivel obter a mesma precisao com duas ordens de magnitude a menos de nés e com um
tempo de anélise consideravelmente menor. A eficiéncia também foi constatada na constru¢do do
modelo e no refinamento da malha. A modelagem proposta por Morganti et al. [60] é apresentada

na Figura 3.8.
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Figura 3.8: Geometria desenvolvida para a vdlvula adrtica multi-trecho: (a) A raiz da aorta €
subdividida em nove trechos NURBS; (b) Cada folheto representa apenas um trecho.

— Folheto coronério-direito
|p Folheto coronario-

esquerdo

Fonte: Adaptado de Morganti et al. [60].

A superficie NURBS pode ser ainda mais refina se forem utilizadas T-splines [61]. Este tra-
balho desenvolveu uma metodologia imersogeométrica de interag@o fluido-estrutura (da sigla em
inglés FSI) para modelagem e simulagdo de préteses cardiacas. O estudo também compara a
andlise FSI com a simulacdo de dindmica estrutural independente por meio da pressdo transval-
vular, obtendo como resultado um melhor realismo fisiolégico no que diz respeito a previsao da

deformacao dos folhetos.

Figura 3.9: Abertura e fechamento da valvula em um ciclo cardiaco de acordo com o modelo de
[61].

 1=024s

Fonte: Adaptado de Hsu et al. [61].
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O trabalho de Takizawa et al. [62] tenta desenvolver uma representacdo mais precisa das su-
perficies dos folhetos das vdlvulas e suas camadas proximas. Os cdlculos tentam aproximar o
modelo a uma vdlvula adrtica realista com movimento de folheto e contato real entre os folhetos.
Para isso utilizam o método espago tempo (da sigla inglés ST) pela integracao de trés métodos: in-
terface de deslizamento (sigla inglés ST-SI), alteracao de topologia (sigla inglés ST-TC) e andlise
isogeométrica (sigla inglés ST-IGA). A integracdo dos métodos ST-SI e ST-TC permite simular
com alta resolugdo, lidando com alteragdes de localizacdo de contato e deslizamento no SI. Com
a incorporacao do ST-IGA, chega-se a uma representacdo mais precisa das superficies, maior pre-
cisdo na solucdo de fluxo, manuten¢do de nivel da densidade do elemento nos espacos estreitos
proximos as areas de contato e maior robustez no método de calculo de fluxo. Na Figura 3.10 sdo

apresentados alguns dos resultados encontrados.

Figura 3.10: Resultados de Takizawa et al. [62] demonstrando o movimento assimétrico de fo-
lhetos.
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Fonte: Adaptado de Takizawa et al. [62].
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3.4.3 Modelos a parametros concentrados

Por fim, a modelagem realizada a partir de parametros concentrados é menos complexa e
necessita de menos recursos computacionais em relacdo aos métodos por elementos finitos e iso-
geométricos. A andlise € simplificada, pois suas relagdes fisicas e efeitos sdo avaliados por meio

de subsistemas.

Modelos baseados na equaciao de Bernoulli

A equacgdo de Bernoulli relaciona as variagdes de pressdao com as de velocidade e elevagdo de
um fluido ao longo de um tubo [63]. Dessa forma, diversos trabalhos que envolvem modelagem
de vélvulas cardiacas se inspiram nessa equacao para desenvolverem suas abordagens e modelos.

O modelo de parimetros concentrados proposto por Virag e Luli¢ [64] considera tanto o ven-
triculo esquerdo, o sistema periférico e a valvula adrtica produzindo assim, resultados hemodi-
namicos proximos aos de uma valvula adrtica e formas de onda de pressdo com caracteristicas
fisiologicamente corretas. O modelo dindmico da valvula adrtica € baseado em dois parametros

geométricos e algumas relacOes cinematicas e pode ser observado na Figura 3.11.

Figura 3.11: Fases de abertura e fechamento da valvula.

Fonte: Adaptado de Virag e Luli¢ [64].
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A equacdo proposta por Virag e Luli¢ [64] para o fluxo na valvula adrtica é

vaa dQva
Ay dt

P A2
:Pve_Pas_2A2 va (3.1
va
em que, p ¢ a densidade do sangue, L,, € um comprimento inercial responsdvel pelo volume de
sangue e A, é a area da raiz da vélvula. @), € o fluxo de sangue através da raiz, P,. a pressao no
ventriculo esquerdo e P, a pressdo nas artérias sist€émicas. Os autores também definem a taxa de

fluxo () causada pelo movimentos dos folhetos como

;

0 para a valvula adrtica totalmente aberta ou fechada
Qua para Vp < Vg (na abertura)
Ve — Vo’
va 1—| —— Vi > V bert
Op — Q ( v ) para Vi > Vo (na abertura) 32
Vi —Vio\’
Quva — Qua,oc <%) para Vi > Vg (no fechamento)
F1

(—(t—tfc)%)

Qua,fe - € Fo para Vi < Vg (no fechamento)

em que Vp é o volume varrido pelo movimento dos folhetos, Vi e Vi representam fragdes do
volume do cilindro definido pelo raio da raiz da aorta, (0.0 € 0 fluxo no orificio circular da
vélvula e D4, s € 0 fluxo na coaptag@o dos folhetos.

O trabalho de Aboelkassem, Savic e Campbell [6] estendeu o modelo de valvula de Virag
e Luli¢ [64] a fim de explicar a existéncia de vortices sinusais localizados atrds dos folhetos da
valvula adrtica, além da complacéncia das paredes vasculares sistémicas. Essas modificacdes
permitiram relacionar pressdo adrtica, a pressdo local induzida pelo vortice sinusal e a resisténcia
sistémica de modo a realizar simulagdes examinando os efeitos do vértice sinusal e da resisténcia
vascular sistémica varidvel (VSVR) na pressdo do ventriculo esquerdo e da aorta.

O modelo de vélvula apresentado em Mynard ef al. [65] foi desenvolvido para prever seu
movimento em relacdo ao diferencial de pressdo e para ser utilizado na investigacao de patologias
e fatores que possam influenciar seus movimentos. O trabalho relaciona a diferenca de pressao

instantanea liquida Ap e o fluxo ¢ através de uma vdalvula aberta pela equacdo de Bernoulli de
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acordo com

dq

o (3.3)

Ap = Bqlq|+ L

em que B ¢ a resisténcia de Bernoulli, a qual regula as diferencas de pressao relacionadas a
aceleracdo convectiva e perdas de pressdo dinamica causadas pelo fluxo divergente a jusante,

sendo dada por

p

B=_-1_
24A%;,

3.4)

em que p € a densidade do sangue e A,y € a drea da se¢do transversal efetiva da vélvula. O termo

L representa a inertancia do sangue e é definida por

pleff
[ = Eell (3.5)
Aesy

em que l.r; é o comprimento efetivo. O estudo enfatiza que Ay inclui a recuperac¢do de pressdo
a jusante da vena contracta e é geralmente maior que a drea efetiva do orificio. E considerada

variavel e define o estado da valvula de acordo com

Acpp(t) = [Acrmac(t) — Acypmin(IC(E) + Acypmin(t)- (3.6)

O termo (¢ pode variar entre 0 e 1, onde O significa que a védlvula estd fechada e 1 aberta. Com
a introdugdo da drea varidvel do anel anular A,,,, as dreas efetivas maxima A 4, € minima
Acs¢min podem auxiliar na representagdo de fendmenos como regurgitacdo e estenose por meio

de

Aeff,min(t) = MrgAann<t)7 Aeff,m(ix(t) = MstAann<t)' (37)

A varidvel A, é considerada constante e os pardmetros M,, e M, podem assumir valores
entre 0 e 1. A configuracdo M,, = 0 e My = 1 corresponde a uma valvula saudavel. Quando
M,, > 0 tem-se uma viélvula com regurgitacdo, pois ndo pode haver um fechamento total e
Acfpmin > 0. M,, = 1 representa a auséncia de vélvula, M = 1 corresponde a uma vélvula

com estenose € M, = 0 uma valvula atrética [65].
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Mynard et al. [65] determinam que a taxa de abertura e fechamento da valvula depende da
variavel de pressdo instantanea Ap e do estado da valvula ¢ e indicam que para que o movimento
da vdlvula seja suave € necessdrio que a taxa de abertura/fechamento se aproxime de zero quando
a valvula se aproxima de uma posic¢ao totalmente aberta/fechada. Considerando que a abertura da
valvula comega quando Ap ultrapassa o limite Apgper0, @ taxa de abertura é dada por

¢

E - ( - C)Kva(Ap - Apabert(J) (38)

em que K, é coeficiente para a abertura da vélvula, na unidade mmH g~ 's~!. O fechamento da
valvula inicia quando Ap < pyechado, s€ndo regido pelo coeficiente K, ; na equagdo
dg

pri CKyp(Ap — Apfechado) (3.9)

Assim, a vdlvula do modelo abre e fecha a uma taxa mais rapida quando Ap é maior, para um
dado (, e desacelera a medida que se aproxima de uma posicdo totalmente aberta ou totalmente

fechada. Na Figura 3.12 € apresentado o circuito em que estd inserido o modelo da valvula.

Figura 3.12: Compartimento atrioventricular em que se encontra o modelo de vdlvula proposto
por Mynard et al. [65].

Fonte: Adaptado de Mynard et al. [65].

Modelos baseados na equacao de valvula hidraulica

O estudo desenvolvido por Korakianitis e Shi [7] apresentaram um modelo a parametros con-

centrados do sistema cardiovascular, incluindo a concepcdo de um modelo que representasse a
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dinamica das vélvulas cardiacas. Foi possivel simular a influéncia da pressao arterial, o efeito de
atrito do tecido e do movimento do fluxo sanguineo e condi¢des patoldgicas, como regurgitacao
aortica e estenose da valvula mitral. Na Figura 3.13 € apresentada a ilustragcdo do movimento de
uma valvula.

Figura 3.13: Forcas atuando nos folhetos da valvula.

Fonte: Adaptado de Korakianitis e Shi [7].

No modelo, a relagdo de fluxo e pressdo na vélvula adrtica é descrita pela equagdo da valvula

hidréulica tal que

Can'ARao'\/Pve_Pssm PveZPssa
Qao = (3.10)

_Can : ARao Y, Pssa - Pvea Pve < Pssm

em que (), € o fluxo que passa através da vélvula, C'(),, € o coeficiente de fluxo, P,. corresponde
a pressdo no ventriculo esquerdo e P, representa a pressao no seio adrtico. O termo AR, é a

relacdo de drea e relaciona a abertura da valvula por

(1 — cos6)?
(1 — o8 Opmae)?

ARy = (3.11)

O parametro 6 representa o angulo de abertura do folheto, em que grau zero corresponde ao
folheto fechado e o Angulo maximo 6,,;, ao folheto aberto. Os autores argumentam que existem
diversos fatores que afetam o movimento do folheto como o momento gerado pela tensdo de
cisalhamento no folheto devido ao fluxo de fluido; o momento causado pela diferenca de pressao
na valvula £, ,,; 0 momento produzido pela forca de atrito ky,,; 0 momento gerado pelo vértice
proximo a superficie do folheto da vélvula &, 4,, contudo este ultimo foi ignorado no estudo, de

modo que a equagdo para o movimento do folheto adrtico é

45



d?6 do
k : (Pve - Pssa)Aao cosf — kf,ao : %7

ao * A2 = Rp,ao

(3.12)

em que [/,, ¢ o momento de inércia e A,, € a drea secional da vélvula adrtica. Essa andlise foi
reproduzida para as outras valvulas.

A pesquisa de Laadhari e Quarteroni [66] desenvolve e implementa um modelo matematico
para o funcionamento das védlvulas cardiacas. O trabalho mescla uma estrutura resistiva de super-
ficies eulerianas, que explica o acoplamento do fluxo sanguineo pulsatil aos folhetos da valvula,
a um modelos de parametros concentrados que acopla o movimento dos folhetos a dindmica san-
guinea. O resultado é um modelo capaz de descrever uma vdlvula saudavel ou doente, com um

custo computacional acessivel. A equacdo proposta para o movimento da valvula adrtica é

d20 do maz(Pye — Pao, 0)
@ + Ka% - KP<P7J€ - PCLO) COSG + KqQ COS(H) + KUQ Pve - Pa,O

sin(260) (3.13)

em que /, K,, K,, K, e K, sdo os momentos causados pela inércia, resisténcia do tecido na
raiz da vélvula, diferenca de pressado através da valvula, movimento dindmico do sangue atuando
nos folhetos e tensdo de cisalhamento na valvula, respectivamente. P,. € a pressdo ventricular
esquerda e P, a pressdo adrtica. () indica a vazdo volumétrica através da valvula.

O estado nao-bindrio da valvula € descrito a partir do angulo de rotacao do folheto da valvula
6, sendo dado por

(€08 Oppin — cos 0)?

§(0) =

(COSQ . — c0sO,. )2’ 0 € [eminyemd:r]- (3.14)

O angulo minimo 6,,;, representa o folheto totalmente fechado e o angulo maximo 6,4, a posi¢ao
do folheto totalmente aberto. Segundo os autores, este modelo é capaz de simular diferentes

cendrios como regurgitacio e estenose valvar.

Modelos a partir de analogia a circuitos elétricos

Diversos modelos do sistema cardiovascular, incluindo as valvulas, se baseiam na analogia a
sistemas elétricos, de modo que seu funcionamento possa ser representado de maneira simplifi-

cada por um circuito elétrico com elementos passivos. Em relacdo a préteses cardiacas utilizadas
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em DAVs, o trabalho de Husberger [10] e o de Sousa [11] caracterizaram as valvulas como diodos
ideais.

O trabalho de Smith et al. [67] teve como objetivo desenvolver um modelo minimo estivel do
sistema cardiovascular humano (SCV) a fim de auxiliar em diagnésticos e tratamentos. Para isso,
os autores utilizaram um nimero minimo de equagdes para tdo somente alcancar com precisao
tendéncias na dindmica do SCV em um modelo robusto simples, estavel e facilmente resolvido.
Em relacdo as valvulas foi considerado um circuito R L em série a um diodo e concebido uma lei
para capturar os efeitos da inércia e a dinamica resultante do fluxo sanguineo que a atravessam.
Os resultados mostraram que o modelo fornece curvas que estdo de acordo com dados existentes
em testes verificados fisiologicamente. Na Figura 3.14 € apresentado o circuito proposto para o
SCV.

Figura 3.14: Modelo do SCV proposto em [67], incluindo valvulas cardiacas.

Eve — Emv _— Epa
) N N N
/ R.t v L. R. \
[ Pyvc | P.ra \,\f% p[ PV » wavw?v C.pa |
\ V.rv .pa
\ V.VC// QtC \ / Q_pv \ /
w:[ Q Ventricular 5<,3
E;TS Interagtion g«:lg
E.l - E.pu
E.ao/_jx\\ - v / \\P
/ Rav Lav / Pl \ R.mt P.la P.ou \
( P.ao '—4_ \/\\vﬁw“m_( v /A /\,\ : p
\ V.ao / Qav \\ Vi / amt \- Vipu
N ~_ N ///

Fonte: Smith et al. [67].

A lei proposta para as vélvulas funciona de acordo com a taxa de fluxo ou o gradiente de
pressdo negativo. Quando a taxa de fluxo () se torna negativa, é removida do vetor de estado a
fim de compensar o fechamento da vdlvula na auséncia de fluxo. Quando o gradiente de pressao é
negativo, o fluxo associado € reincluido no vetor de estado para considerar a abertura da vélvula.

No trabalho de Casas et al. [8] € proposto um modelo a parametros concentrados do sistema
cardiovascular utilizando medi¢des ndo invasivas. A modelagem das vélvulas cardiacas é descrita
por meio do gradiente de pressdo na vdlvula, dada por

AP (t) = RQu(1) + 1,22

(mmHg), (3.15)
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em que (), € o fluxo através da vélvulae L, e R, sdo sua inertincia e resisténcia. O termo R,Q,(t)

dQ,(t)
dt

representa a perda de pressdo devido a separacdo do fluxo e L, caracteriza a aceleracao
e desaceleracdo do fluxo. A transicao do estado fechado para aberto € modelada por um diodo
e acionada pelo gradiente de pressdo. Na Figura 3.15 € ilustrada a parte do modelo em que se
encontram as vélvulas.

Figura 3.15: Representacdo das valvulas cardiacas no modelo proposto por Casas et al. [8].
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Fonte: Adaptado de Casas et al. [8].

A pesquisa de Faragallah e Simaan [68] analisa os parametros de controle em termos de po-
téncia e velocidade de rotacdo de um LVAD a fim de possibilitar a dindmica normal da véalvula
adrtica para diferentes niveis de atividade do paciente e gravidade da insuficiéncia cardiaca. As
valvulas mitral e adrtica sio modeladas como um diodo ndo ideal, o qual consiste de uma resis-
téncia e um diodo ideal. Na Figura 3.16 € representada uma parte do modelo, a qual podem-se

encontrar as valvulas.

Figura 3.16: Representacdo das vélvulas mitral e adrtica no modelo proposto por Faragallah e
Simaan [68].

LVP(t)

RM DM RA DA
LAP(t) H\/V/ \/—>'——’ \/ \/\/—N—
+ +
CH:: Xo C() :i Xq

Fonte: Adaptado de Faragallah e Simaan [68].

Partindo da mesma analogia, o trabalho de Creigen et al. [69] tem o propdsito de modelar o
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efeito de um LVAD na dindamica cardiovascular. As valvulas sdo modeladas como diodos ideias

de modo que

0 se P(t) < P*
Qt) = (3.16)
P(t)/R, se P(t) > P*,
em que 7, representa a constante de proporcionalidade entre o fluxo sanguineo e a pressao na

valvula.

3.5 Consideracoes finais

Neste capitulo foi apresentada uma breve descri¢ao de valvulas cardiacas. Os principais pontos
de sua fisiologia sdo discutidos, incluindo os tipos existentes. Sao tratados os assuntos concernen-
tes as doencas vasculares bem como os tratamentos possiveis, para que por fim se possa discutir
as proteses de vdlvulas cardiacas e seus tipos, as quais sdo utilizadas em transplantes. Na parte
final do capitulo sdo discutidos os modelos de vdlvulas cardiacas existentes na literatura para que
possam ser confrontados com os dados obtidos neste trabalho.

No capitulo seguinte sdo apresentados os experimentos realizados e os métodos de andlise dos
dados em relac@o aos modelos da literatura a parametros concentrados estudados e 2 modelagem

proposta neste trabalho.
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Capitulo 4

Metodologia proposta

Neste capitulo € apresentada a metodologia proposta para a modelagem de vdlvulas cardiacas
desenvolvida para este trabalho. Inicialmente € demostrado como as curvas de fluxo geradas pelo
modelo do pDAV sio diferentes das curvas obtidas em ensaio. A bancada para testes e coletas
de dados ¢ apresentada, incluindo o sensor de fluxo utilizado e todos os experimentos realizados
sdo descritos. Posteriormente, sdo apresentados os métodos para o processamento dos dados e
por fim a estimagdo de parametros, tanto de modelos de valvulas presentes na literatura quanto o

concebido neste trabalho, € detalhada.

4.1 Medicao das curvas de fluxo

Conforme mencionado no Capitulo 2, o trabalho desenvolvido por Sousa [11] propds um
modelo a parametros concentrados para o simulador hidraulico e para o pDAV InCor, contudo na
etapa de coleta de dados os pesquisadores ndo possuiam um fluxdmetro apropriado para a medi¢ao
de fluxo nas canulas de entrada e saida do pDAYV, dessa forma a influéncia do funcionamento das
préteses de valvulas cardiacas na dindmica do fluxo do fluido foi ignorada e assim as vélvulas
foram modeladas como diodos ideais (de acordo com a Figura 2.12). O modelo do pDAV ¢é
simulado em ambiente computacional e o método de integracdo de Runge-Kutta de 4 ordem ¢é
utilizado com passo de 0,001, de forma que € possivel obter as respostas de pressao, fluxo de
entrada e saida desse dispositivo. Os parametros utilizados sdo para as condi¢oes de 90 batimentos

por min, 200 mmHg de pressdo de ejecdo e tempo de ejecdo de 40% de HR. As curvas obtidas



podem ser observadas na Figura 4.1, de modo que € possivel perceber a incapacidade do modelo

em representar fluxo reverso e portanto, essa caracteristica do sistema € desconsiderada.

Figura 4.1: Sinais de fluxo e pressdo obtidos do modelo do simulador hidrdulico proposto por
Sousa [11].
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Fonte: Autor.

Para este trabalho € utilizado um sensor de fluxo mais adequado para o sistema, sendo possivel
observar a influéncia da abertura e fechamento das vélvulas no comportamento do fluxo. Assim,
sdo realizados diversos ensaios experimentais, descritos na Se¢do 4.2, com o simulador hidrdulico
acoplado ao pDAV InCor para se obter as curvas correspondentes de fluxo na entrada e na saida no
pDAV. As curvas de fluxo de pressdo, fluxo de entrada e saida obtidas em ensaio com parametros
de batimentos cardiacos e tempos de sistole andlogos aos da resposta do modelo e sdo apresentadas
na Figura 4.2.

Observando o gréfico € possivel perceber claramente a ocorréncia de fluxo reverso no mo-
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Figura 4.2: Sinais de fluxo e pressdo no simulador hidrdulico obtidos no ensaio do ponto de
operagdo 8 (descrito na Secdo 4.2.4).
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Fonte: Autor.

mento de fechamento das valvulas, ou seja, acontece o fenomeno de regurgitacdo. Quando se
comparam as curvas obtidas na Figura 4.2 com as geradas pelo modelo proposto, Figura 4.1, fica
evidente que representar as valvulas cardiacas por meio de um diodo ideal ndo € o mais adequado,
evidenciando-se assim a necessidade da busca por uma nova abordagem de modelagem para esses

dispositivos.
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4.2 Experimento com simulador hidraulico InCor

Inicialmente sao realizados dois ensaios no simulador hidraulico, com o intuito de determinar
o real comportamento do fluxo no sistema. Posteriormente, é realizado um experimento que
especifique a faixa de operacdo do simulador em que é possivel manter a pressdo na aorta em
niveis pedidtricos (em torno de 55/85 mmHg), de modo que o intervalo de trabalho das valvulas no
pDAV possa ser caracterizado. A partir desses resultados, diversas andlises podem ser realizadas

e hipoteses tomadas para a etapa de estimagao de parametros.

4.2.1 Aquisicao de dados

Os sinais gerados pelos sensores de pressdo e fluxo foram coletados com o auxilio de um
sistema de aquisicao de dados conectado a um computador. O equipamento utilizado foi 0 médulo

da National Instruments NI cDAQ-9172, ilustrado na Figura 4.3.

Figura 4.3: Mé6dulo da National Instruments NI cDAQ-9172.

NI 9401 NI 9263

W, MNATIONAL
B¥ INSTRUMENTS

»

Fonte: Autor.

Esse modulo tem suas caracteristicas listadas na Tabela 4.1. Ele foi conectado a um compu-
tador via cabo USB de modo que os sinais foram monitorados e armazenados por meio de uma
interface homem maquina (IHM) implementada na plataforma LabView.

O diagrama de blocos desenvolvido no LabVIEW ¢€ apresentado na Figura 4.4, no qual o
elemento DAQ Assistant representa o médulo NI ¢cDAQ-9172. Esses sinais sdo convertidos em

um conjunto de valores numéricos que sdo armazenados em um arquivo com extensio ”.lvm”

53



Tabela 4.1: Especifica¢des do transdutor de médulo NI cDAQ-9172.

Especificacoes
Tamanho da entrada FIFO 127 amostras por slot
.. Taxa de amostragem 0S/sa3,2MS/s
Entrada analédgica — - :
Precisdo de sincronismo 50 ppm da taxa de amostragem
Resolugdo de tempo 50 ns
Tamanho da saida FIFO 127 amostras por slot
) L. Taxa maxima de atualizag¢ao 1,6 MS/s
Saida analégica — : .
Precisdo de sincronismo 50 ppm da taxa de amostragem
Resolucdo de tempo 50 ns
o Frequencia de clock de
Caracteristicas da forma .. 0a 10 MHz
. amostra de entrada digital
de onda digital -
Frequencia de clock de
e 0a 10 MHz
amostra de saida digital
. Quantidade 4
Timers e contadores Resolugio 35 bils
Numero de canais 1
. Clocks de base 10 MHz, 20 MHz, 100 kHz
Gerador de frequencia — —
Divisores 1 a 16 (inteiros)
Precisdo do clock de base 50 ppm

para em seguida serem tradados em softwares apropriados. A aquisi¢do de dados estd configurada

para obter 1000 amostras por segundo.A aquisicdo de dados foi configurada para 1000 amostras

por segundo, pois a frequéncia maxima do sistema é 2,5 Hz.

Figura 4.4: Diagrama (LabVIEW) para aquisicao dos sinais das entradas analdgicas.
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Fonte: Autor.
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4.2.2 Sensor de fluxo

Para este trabalho foi adquirido um transdutor ultrassonico de fluxo SonoTT Clamp-On, o qual
possui uma frequéncia de amostragem de 100 Hz, produzido pela empresa alema Em-tec GmbH.
Esse transdutor € acoplado a canula e o sinal coletado é enviado a uma placa de acionamento
e condicionamento de sinal DIGIFLOW-EXT1. Na Figura 4.5 € apresentada uma imagem do

transdutor e na Tabela 4.2 sdo listadas algumas especificacdes deste sistema.

Figura 4.5: Transdutor de fluxo SonoTT Clamp-On.

&

Fonte: Adaptado de [70].

Este transdutor tem o principio de funcionamento de acordo com a Figura 4.6. Um cristal
piezoceramico (A) € estimulado por uma rajada de alta frequéncia e envia o ultra-som para um
segundo cristal piezoceramico (B), o qual é o receptor. Os cristais devem estar dispostos em um
certo angulo « em relagdo ao meio fluente. O tempo de transmissdo € influenciado pelo meio de
modo que a velocidade de fluxo do meio pode ser calculada por meio das diferencas de tempo
de transmissdo medidas. O volume de vazdo em litros por minuto pode ser obtido por meio do
célculo da area da secdo transversal interna do tubo.

A placa do transdutor é entdo conectada ao sistema de aquisicao de dados de acordo com as
especificacdes de amostragem, de modo que as curvas de fluxo possam ser armazenadas para um

posterior tratamento em software de modelagem matematica.

55



Tabela 4.2: Especificacdes do transdutor de fluxo e de sua placa de condicionamento

Especificacoes da placa DIGIFLOW-EXT1
Tensdo de entrada +9 a +36 VDC
Interfaces Apalégica, RS232
R-Trigger (entrada TTL)
Mixima taxa de varredura 1000 Hz
Taxa de amostragem do AD 36 MHz
Faixa de frequéncia de transmissao 15 kHz a 18 MHz (resolugdo de 8 bits)
Mixima faixa de medicao +32 litros por minuto (Ipm)
Resolucio 1 mlpm
Pressdo de ar 70 a 106 kPa
Faixa de temperatura operacional 10°C a45°C
Faixa de armazenamento operacional -20°C a45°C
Faixa de transporte operacional -20°C a55°C
Faixa de umidade operacional 30% a 75%
Especificacoes do transdutor SonoTT Clamp-On
Acurdcia +0,1 Ipm + o deslocamento de fluxo
0,0 a 1,0 Ipm
1.01 a 10,0 Ipm :|:7%,d‘0 valor + o deslocamento de fluxo
maximo 0,03 Ipm dentro de 2 horas
Deslocamento de fluxo
Material PVC
Temperatura média para sangue 37°C
Maixima faixa de fluxo 10000 mlpm
Tamanho do tubo de PVC 3/8 x 3/32"

Figura 4.6: Principio de funcionamento do sensor de ultrassom.
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/

=7 -

A
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Fonte: Modificado pelo autor.
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4.2.3 Experimento preliminar

Este experimento tem como objetivo verificar, com o auxilio do sensor de ultrassom, o com-
portamento do fluxo nas valvulas. Considerando a existéncia de somente um sensor, cada con-
dicdo de ensaio deve ser mantida para que o fluxo nas canulas de entrada e saida proximas as
valvulas, seja coletado. Isto significa que em cada ensaio sdo coletadas duas curvas de pressao na
aorta, duas de pressao no pDAV e as curvas de entrada e saida de fluxo. A sincronizagdo dos dados
¢ realizada mediante ao igualamento das curvas de pressdo no pDAV no tempo. Os parametros

definidos, para cada ensaio, no simulador hidrdulico estdo descritos na Tabela 4.3.

Tabela 4.3: Conjunto de configuracdes para experimento preliminar que determina o comporta-
mento do fluxo sob influéncia das valvulas do pDAV.

Ensaio | HR (batimentos por minuto) | Tempo de ejecao (% de HR) | F,, (mmHg)
Eprel 90 40 150
Ep'f‘62 60 45 190

As curvas de fluxo e pressdo obtidas no ensaio E,,.; sdo apresentadas na Figura 4.7. Existe
uma clara mudanca na dinamica do fluxo de condugao, em relagdo ao modelo, pois para a valvula
de entrada o fluxo tem sua frequéncia alterada, surgindo um decaimento prolongado e na védlvula
de saida € possivel perceber diferencas na amplitude. Na fase de ndo condugdo o fenomeno de
regurgitacdo tem um impacto significativo, oscilando o fluxo entre valores positivos e negativos
antes de atingir o zero. A pressdao do pDAV possui um decaimento em sua etapa de conducao e
existe certa dificuldade em manter a pressao na aorta em niveis pedidtricos.

As curvas de fluxo e pressdo do ensaio [,,.o sdo apresentadas na Figura 4.8. A mudancga de
parametros afeta a amplitude dos fluxos na entrada e saida, diminuindo sua média. O fluxo de
entrada possui um menor decaimento na conducdo e ndo atinge o zero na ndo conducio. Nao ha

decaimento na pressdo do pDAV e a pressao na aorta € mantida em niveis peditricos.
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Figura 4.7: Sinais de fluxo e press@o no simulador hidraulico obtidos no ensaio preliminar 1.
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Figura 4.8: Sinais de fluxo e press@o no simulador hidraulico obtidos no ensaio preliminar 2.
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4.2.4 Experimento para determinar a faixa de operacao das valvulas

Posteriormente, é realizado um experimento a fim de descobrir o intervalo de parametros em
que o simulador € capaz de manter a press@o na aorta em niveis pedidtricos para dessa forma defi-
nir a faixa de operacdo das valvulas no pDAV. A pressdo de eje¢do P.;, proporcionada pelo atuador
pneumatico do simulador, pode ser configurada em valores entre O e 300 mmHg, a frequéncia de
batimentos HR, no pDAYV, pode variar de 20 a 150 batimentos por minuto e o tempo de ejecao
pode ser ajustado entre 100 e 600 ms, sendo configurado em 40% do valor de HR para todo o
experimento. De acordo com os ensaios realizados, ndo € possivel manter a pressdo na aorta
em niveis pediatricos para valores de HR menores que 70 e pressdes de ejecdo menores que 140

mmHg. Assim os ensaios realizados podem ser resumidos na Tabela 4.4 a seguir.

Tabela 4.4: Conjunto de configuracdes para experimento que determina a faixa de trabalho do
pDAV no simulador hidréulico.

Pe; (mmHg) | 140 | 150 | 200 | 250 | 300
HR
70 Epol Ep02 Epo3 Epo4 Epo5
90 Ep06 Ep07 Ep08 Epog EpolO
120 Epoll Ep012 Ep013 Ep014 Ep015
150 Epolﬁ Epol? EpolS EpolQ Epo20

As curvas de todos os ensaios sdo apresentadas no Apéndice A. Para a estimagdo de para-
metros sdo escolhidas as curvas pertencentes ao ensaio .3, pois estd situado na parte central da
tabela, o que facilita a aplicacdo da metodologia proposta (Secao 4.6). Estes dados também sao
utilizados para analisar os modelos da literatura apresentados no Capitulo 3. As curvas de pressao

e fluxo obtidas com o ensaio sdo apresentadas na Figura 4.2.
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4.3 Filtragem das curvas de fluxo

Apesar do sensor de fluxo utilizado ser capaz de identificar a dinAmica do fluxo, ainda assim
sua amostragem nao € suficiente para se obter um sinal desprovido de deformacdes e ruidos.
Dessa forma, para minimizar os efeitos do ruido e deformacao nos sinais de fluxo € realizada uma
filtragem digital. A estratégia escolhida € a de subtracdo espectral. De acordo com Vaseghi [71],

¢ possivel definir um sinal ruidoso y(k) por

y(k) = z(k) + n(k), 4.1)

em que z(k) € o sinal sem ruido, n(k) € o ruido e k o indexador de tempo discreto. Convertendo

o sinal para o dominio da frequéncia, 0 modelo de sinal ruidoso passa a ser

Y(f) = X({f) + N (), (4.2)

no qual Y'(f), X(f) e N(f) representam a transformada de Fourier (TF) do sinal ruidoso, do sinal
sem ruido e do ruido respectivamente, e o termo f é a varidvel de frequéncia. A transformada de
Fourier é uma transformada integral que expressa uma fun¢do em termos de suas componentes

elementares seno e cosseno, podendo ser obtida pela equacao

Z(f) =Y z(k)e d>k/N, (4.3)

A subtragdo espectral € comumente expressa por

XN =Y (NI = alNHP (4.4)

em que X (f) é o sinal original e | X (f)|” é uma estimativa de seu valor. A varidvel N(f) corres-
ponde ao espectro de ruido de média temporal. Quando b = 1 € realizada a subtracdo espectral
por magnitude e quando b = 2 a subtragado espectral por poténcia. O sinal filtrado € obtido pela

transformada inversa de Fourier, dada por

Z(f)ed? /N (4.5)
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O procedimento de filtragem pode ser resumido nos seguintes passos

1. coleta de dados;
2. calculo da transformada de Fourier do sinal;
3. zeram-se as harmonicas fora da faixa determinda pela frequéncia de corte;

4. obter o sinal filtrado a partir do célculo da transformada inversa de Fourier.

Para exemplificar o procedimento de filtragem, sdo utilizados os dados de fluxo do ensaio E,s.
O espectro de frequéncia do sinal € observado na Figura 4.9a. Apds diversos testes, a frequéncia

de corte foi definada como 34 Hz e o resultado € apresentado na Figura 4.10.

Figura 4.9: Espectro de amplitude do sinais de fluxo do ensaio £),,3 na etapa de condugio.
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Fonte: Autor.
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Figura 4.10: Comparagdo entre sinais de fluxo original e filtrados.
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4.4 O conjunto valvula-canula
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(b) Sinal filtrado

Este trabalho utiliza o mesmo sistema (simulador hidraulico e pDAV) que Sousa [11]. Logo, é

de se esperar que para os parametros do pDAV listados na Tabela 2.4, os sinais de fluxo nas etapas

de condugdo das valvulas sejam préximos ao dos dados obtidos em experimento. O resultado do

modelo comparado as curvas reais de fluxo € ilustrado na Figura 4.11.
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Figura 4.11: Resultado do modelo proposto por Sousa [11].
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A discrepancia observada entre as curvas leva a conclusdo de que os pardmetros variam se-
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gundo o ponto de operagdo utilizado. Conforme citado anteriormente, no trabalho realizado por
Sousa [11] as vélvulas foram modeladas como diodos ideais, de modo que as pressdes P, Pyav,
P,, e os fluxos de entrada ¢.,, e saida q,, foram utilizados para a estimacdo de circuitos RL que
foram considerados como valores pertencentes as canulas.

Todavia, este trabalho trata da melhora do modelo das vélvulas, ou seja, sua dindmica deve
ser incluida. Infelizmente ndo ha sensores presentes na bancada quem mecam o diferencial de
pressdo nas valvulas, assim as mesmas pressoes e fluxos citados sdo utilizados na estimacdo dos
modelos.

Diversas tentativas de inclusdo de circuitos anal6gicos sao realizadas a fim de modelar a di-
namica das vélvulas, contudo a influéncia das canulas ndo pode ser ignorada, chegando-se a con-
clusdo de que, para os dados obtidos em experimento, o que € efetivamente estimado e analisado,
tanto nos modelos da literatura quanto na modelagem proposta, € o conjunto vélvula-canula.

Apesar desse inconveniente, a metodologia apresentada é desenvolvida de modo que também
possa ser utilizada na estimagdo das valvulas quando os dados apropriados de pressao e fluxos sao

disponibilizados.

4.5 Estudo comparativo com os modelos da literatura

Nesta se¢do, os dados obtidos no ensaio L,,g sdo utilizados para a andlise dos modelos a
parametros concentrados discutidos na Se¢do 3.4.3. O estudo € realizado de forma qualitativa
por meio de resultados gréficos, os quais sdo comparados as curvas experimentais e de forma
quantitativa na Sec¢do 4.7, em que todas as estratégias sdo comparadas a modelagem proposta
neste trabalho. Todas a equagdes diferenciais discutidas sao solucionadas utilizando o método de

integracdo de Runge-Kutta para quarta ordem com passo de 0,001 e os dados experimentais.

4.5.1 Modelos baseados na equacio de Bernoulli e na equacao de valvula
hidraulica

O modelo proposto por Virag e Luli¢ [64] utiliza a equacdo de Bernoulli para descrever o
fluxo na vélvula, Equacdo 3.1, e um conjunto de equacgdes para descrever o fluxo causado pelos

folhetos. As mudangas de parametros realizadas para o ajuste do modelo aos dados experimentais
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obtidos foram L,, = 200 cm e A,, = 2,05 cm?. As curvas de fluxo resultantes sdo apresentadas

na Figura 4.12.
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Figura 4.12: Resultado do modelo proposto por Virag e Luli¢ [64].

Valvula de entrada - fluxo na valvula
: .

Q)
3
r E
_
a
F o
x
=
o
Sinal original H ‘
r Sinal do modelo h L b
3.5 4 45 55 6
Tempo (s)
Valvula de saida - fluxo na valvula
»
3
E
|
a
o
x
3
o
Sinal original \‘ H “‘
Sinal do modelo | | U “\
3 35 4 45 55 6
Tempo (s)

Fonte: Autor.

Valvula de entrada - fluxo causado pelos folhetos
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Para simular o modelo proposto por Mynard et al. [65] a equagdo diferencial 3.8 € resolvida

para as valvulas de entrada e saida e seus resultados inseridos na Equacgado 3.7. Por fim, as curvas

de fluxo sdo obtidas por meio da Equagdo 3.3. Os parAmetros utilizados sdo A,,, = 14 cm?,

M., = 0.2 e Mg = 1. O resultado obtido € apresentado na Figura 4.13.

O modelo proposto por Korakianitis e Shi [7] utiliza equagdes diferenciais para modelar o

angulo de abertura 6 das valvulas. O comportamento dinadmico dos folhetos, explicado pelo angulo

teta na Equacgdo 3.12 € utilizado na equacdo 3.11. Para os dados experimentais deste trabalho foi

necessdrio ajustar as varidveis kp/I e C'(Q nas equagdes de vdlvulas hidrdulicas tal que para a

entrada ky ¢t /I = 550000 m/(s> mmHg) € CQepny = 17 ml/(s mmHg’®) e saida &, 5, = 55000
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Figura 4.13: Resultado do modelo proposto por Mynard et al. [65].
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m/(s> mmHg) e CQ,, = 19 ml/(s mmHg"?). Os resultados obtidos sdo observados na Figura
4.14.

O modelo propostos por Laadhari e Quarteroni [66] também utiliza uma equacgdo diferencial
para modelar o angulo de abertura 6 das valvulas, Equagéo 3.13), o qual € utilizado na Equagao
3.14 para definir os eventos de abertura e fechamento das valvulas. Este trabalho utiliza o valor
do angulo em um modelo de elementos finitos, contudo esta técnica estd fora do escopo deste tra-
balho, portanto esta varidvel € utilizada na mesma equacgao de valvula hidraulica que Korakianitis
e Shi [7], ou seja, a Equacdo 3.10. Os valores das varidveis K,/ foram modificados para 550
m/(s?> mmHg) e os valores de CQ utilizados foram CQ.,; = 16 ml/(s mmHg"®) e CQ,, = 19

ml/(s mmHg"®). Os resultados sdo observados na Figura 4.15.

4.5.2 Modelos a partir de circuitos elétricos

Husberger [10] e Sousa [11] modelaram as vdlvulas cardiacas como diodos ideais. Portanto,
o fluxo que entra na vélvula é o mesmo que dela sai na etapa de conducga@o e vai a zero na nao
conducdo, sua amplitude depende unicamente dos valores dos circuitos RL que representam as
canulas. Os modelos propostos por Faragallah e Simaan [68] e [69] representam as valvulas por
meio de uma combinacdo série entre um resistor € um diodo ideal e nos trabalhos de Casas et al.
[8] € Smith et al. [67] as valvulas foram modeladas como um circuito RL série e um diodo ideal.

Conforme discutido na Secdo 4.4, todos os modelos discutidos nesse trabalho tratam do con-
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Figura 4.14: Resultado do modelo proposto por Korakianitis e Shi [7].
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Figura 4.15: Resultado do modelo proposto por Laadhari e Quarteroni [66].
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junto vélvula-canula. Dessa forma, para os modelos que fazem analogia a circuitos elétricos, o
sistema € representado por um circuito RL série e um diodo ideal. A fun¢do de transferéncia (FT)
que descreve a relagdo fluxo () e diferenga de pressdo P da vélvula na etapa de conducédo é entdo

descrita por

Qls) _ 1

AP(s)  sL+ R’ (46)

A estimacdo de parametros do modelo pode ser realizada por diferentes métodos, porém o
algoritmo de minimos quadrados utilizado neste trabalho necessita de um modelo discreto do
sistema para tal. Dentre as técnicas de discretizacdo existentes, € escolhida a de diferenciacao
numérica de Euler, a qual substitui os termos derivados na equacao diferencial por aproximacoes
de diferencas finitas [72]. Na Tabela 4.5 estao listados os métodos utilizados, para o tempo de

amostragem 7', e seus correspondentes no dominio z.

Tabela 4.5: Métodos de discretizacdo utilizados.

Método de Euler Aproximacio da derivada Correspo/n(.iente no
dominio z
— _ _ 1
Diferenga precedente fKT) — fI(k = 1)T] l1—=z
T T
— |
Diferenca posterior Fltk + )T = f(RT) l1—=z
T T>—1

As fungdes de transferéncia discretizadas sao descritas na Tabela 4.6.

Tabela 4.6: Funcdo de transferéncia do circuito RL e discretizagdes.

FT=£ Discretizacoes
AP - . .
Diferenca precedente Diferenca posterior
_ T
1 L RT a _271 az’l
+ N L .
sbv i 1——L 51 1—bz! 1+RT_L21 1— pa-1

A partir das discretizacdes € possivel escrever o circuito como modelos ARX com parametros

desconhecidos 6 tal que
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6=[a b 4.7)

Para estimar os parametros desconhecidos, sdo utilizados os dados de entrada de diferencial

de pressdao Ap(k) e de saida de fluxo ¢(k) do processo, formando um vetor ¢ (k) definido como:

o(k)=1[q(k—1) Ap(k)]" diferenga precedente (4.8)

(k) =[q(k—1) Ap(k—1)]" diferenca posterior (4.9)

A saida de fluxo estimada no instante % é calculada por

G(k10) = @" (k). (4.10)

A funcdo de custo dos minimos quadrados € dada por

1 -1
Vy = Nzé(e(kﬁ))2, (4.11)

t=1

em que €(k, ) é erro, de acordo com

~

e(k,0) = y(k) — " (k)0. (4.12)

A obtengdo do vetor de parametros se dd por meio da minimizacao de

Oy = (% > s@(t)soT(t)> % > p(t)a(t). (4.13)

t=1
Dessa forma, para um sistema em que os pardmetros 6 nio sdo conhecidos, é possivel utilizar
as medidas de entrada e saida para que por meio da equagdo 4.13 seja possivel estimé-los. As
funcgdes de transferéncia obtidas sdo listados na Tabela 4.7.
Na Figura 4.16 sdo apresentadas as curvas geradas a partir da simulagio do modelo. E possivel
perceber o funcionamento do diodo ideal de acordo com o gradiente de pressao em cada valvula,

pois quando a o diferencial de pressdo tem valor negativo ndo hé fluxo através da valvula.
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Figura 4.16: Resultado dos modelos baseados em circuitos elétricos.
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Tabela 4.7: Parametros dos conjuntos vélvulas-canulas para modelos com circuito RL. As resis-
téncias sdo dadas em mmHg.s/mL e as indutncias em mmH g.s*/mL

Discretizacoes

Diferenca precedente Diferenca posterior

Valvula-cinula de entrada

Q(z)  0,0297 Q(z)  0,03002z7"
AP(z)  1-0,9943271 AP(z)  1-0,99432"!

Ryen =0,1908 | Lyen, =0,03348 | Ryer, =0,1915 | Ly, = 0,03331

Valvula-cianula de saida

Q(z) 10,0236 Q(z)  0,0242927"
AP(z)  1-0,99132"! AP(z)  1-0,9909z~1

Ryse =0,3671 | L,s, =0,04201 | Rys, =0,3759 | L, =0,04118

4.6 Metodologia proposta

Nesta se¢do, a metodologia proposta para a modelagem e estimacgado das préteses de valvulas

cardiacas € apresentada. O método como um todo pode ser descrito por fluxograma, Figura 4.17.

4.6.1 Pré-processamento dos dados

No procedimento de caracterizacao das valvulas do pVAD, um conjunto de testes € realizado a
fim de definir a faixa de operacdo do sistema hidrdulico, de acordo com o fluxograma de dados, na
etapa (A), mostrado na Figura 4.17. Para cada teste, o sinal do p,, € mantido em niveis pediatricos
(cerca de 85/55 mmHg). A partir dos resultados obtidos nesses testes, diversas andlises podem ser

realizadas e hipdteses adotadas para a estimagdo dos parametros.

Coleta de dados

Conforme descrito na secao 4.2.4, deve ser considerada a existéncia de apenas um sensor,
em que cada condi¢d@o de teste deve ser mantida para que o fluxo nas canulas de entrada e saida
proximo as vélvulas seja coletado. Isso significa que, em cada teste, duas curvas de p,,, duas

curvas de p.s e uma de ¢; e uma de g, sao coletadas.
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Figura 4.17: Fluxograma da metodologia: A) pré-processamento dos dados; B) escolha da estru-

tura do modelo; C) refinamento do modelo.
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A pressido de eje¢do p.; no acionador pneumdtico pode ser definida em valores entre 0 e 300
mmHg e a taxa de batimento cardiaco HR pode variar de 20 a 150 batimentos por minuto (bpm).
O tempo de ejecdo pode ser definido entre 100 e 600 ms e foi definido como 40 % do valor de HR
em todo o experimento. De acordo com os testes, ndo € possivel manter o sinal de p,, em niveis
pedidtricos para valores de HR menores que 70 e valores de p.; menores que 140 mmHg.

Todos os testes estdo listados na Tabela 4.4, na qual as curvas obtidas no teste F,,s foram
escolhidas para a estimagdo dos parametros, uma vez que estido localizadas na parte central da

tabela, o que facilita a aplicacdo da metodologia proposta.

Filtragem dos sinais de fluxo

Embora este sensor seja capaz de identificar a dindmica de fluxo, sua amostragem ainda nao
¢ suficiente para obter um sinal sem ruido. Assim, para minimizar os efeitos de ruido e defor-
macao nos sinais de fluxo, € realizada uma filtragem digital. A estratégia escolhida € a subtracdo

espectral, descrita na Se¢do 4.3.

Separacao dos dados

Considerando que o comportamento dindmico da valvula € distinto nos estados de abertura
e fechamento, entdo os dados de pressdo e fluxo coletados no teste sdo separados com base no
estado da vélvula. Neste caso, o diferencial de pressdo no conjunto valvula-canula e o sinal de
fluxo definem a mudanca de estado.

Assim, de acordo com o circuito mostrado na Fig. 4, a condi¢@o para o inicio do estado de
conducgido € p,. > pes para a valvula de entrada e p.s > p,, para a valvula de saida; e o instante
em que o valor do fluxo muda de um valor positivo para negativo representa o inicio do modo de

ndo conducio nas valvulas do pVAD.

4.6.2 Escolha da estrutura do modelo

A partir dos dados separados, é possivel definir uma fungdo de custo para cada estdgio da

valvula, de acordo com
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1

~— > lai(k) = Gi(k]6:)]%,i € {c,nc}, (4.14)

V0. Z") = -
k=1

em que: Vi(6;, Z\7) é a funcdo de custo calculada durante a escolha do modelo de estrutura;
Npg € o nimero de pontos de dados selecionados no conjunto de dados de estimativa ZiN Eiqiéo
fluxo medido em cada valvula-canula; ¢; € o fluxo estimado do modelo; 7 denota um modelo de
subsistema de tempo discreto de condug¢do (c¢) ou ndo-conducao (nc). A estimagdo dos parametros
para cada subsistema é encontrada por meio de um algoritmo numérico projetado para resolver
[73]

~

6; = argmin V,(6;, Z7),i € {c,nc}. (4.15)
0;

Cada subsistema € definido por uma fun¢do de transferéncia discreta genérica no forma

Y(z) bz 4 A Dz
U(z) 1+azt+...+apz"’

(4.16)

em que: Y (z) = ()(z) representa a transformada Z do sinal de fluxo como o modelo de saida;
U(z) = AP(z) representa a transformada Z do sinal de pressdo diferencial como modelo de en-
trada; ny, € n, sdo as ordens polinomiais do numerador e denominador da fun¢do de transferéncia,
respectivamente. Por exemplo, a fun¢do de transferéncia no estado de condugdo para a védlvula de

entrada (I) é

oy Qix) Q:(2)
GS(;(Z) - APCI(Z) - Pae(z) . PCS(Z) (4.17)
e para a valvula de saida (O) é
o) o)
o) = 2l _ ) (4.18)

"~ AP2(2)  Pe(2) = Paol2)’
Assim, as funcdes de transferéncia para os estados de ndo condug¢do das vélvulas de entrada e
safda sdo G (z) = —G! (2) e GY (z) = —G9 (z), respectivamente.
Para verificar a qualidade do modelo estimado, calcula-se o critério de erro médio quadratico
normalizado (NRMSE), que representa a porcentagem de variacdes de saida que sdo reproduzidas

pelo modelo em relagdo a saida real. Um ndmero maior evidencia um modelo melhor e sua
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defini¢do precisa € calculada como:

O (6s, 2N = (1 - H) x 100%, i € {c,nc} (4.19)

em que: ,(0;, ZNV) ¢ o critério NRMSE calculado durante a escolha do modelo de estrutura;
Ny € o nimero de valores no conjunto de dados de validacao ZZ-N Vs q; € o fluxo medido em cada
valvula-canula, que pode estar no estado de condugdo (c) ou ndo-condugdo (nc); ¢; € o fluxo
estimado do modelo; ¢; € o fluxo médio; || indica a norma 2 de um vetor.

De acordo com o fluxo de dados na etapa (B) mostrada na Figura 4.17, o niimero de polos p e
zeros z comega com valor unitério e esta quantidade € incrementada m vezes até que uma ordem
mdxima n da fung@o de transferéncia é atingida. Em cada intera¢@o j, as métricas V;(6;, ZZ-N e
Q,(0;, Z™V) sdo calculadas, gerando um dado pilha Ty, = [V,(6;, Z"%), Q,(0;, ZNV)] para condu-
¢d0 (2 = c) e dados de ndo condugdo (¢ = nc).

Por fim, a escolha do modelo de conducdo G, (z) e do modelo de ndo condugdo Gy, (z) é
feita para as vélvulas de entrada e saida, considerando os melhores valores obtidos em cada I,
para ambas as métricas. A partir dos modelos de condug¢ao e nao conducao escolhidos, um modelo
de estrutura completa € definido para a configuracdo vélvula-cinula, tanto na entrada quanto na

saida do pVAD.

4.6.3 Refinamento do modelo

De acordo com o fluxo de dados na etapa (C) mostrada na Figura 4.17, os parametros obtidos
no modelo de estrutura escolhido sd@o usados como valores iniciais para um algoritmo de otimi-
zacdo. A melhor funcdo de custo e o melhor critério NRMSE calculado durante o refinamento
(V,(0) e Q,(0)) resultam em um modelo de condugdo refinado G,,(z) e modelo de ndo condugio
refinado G, (z) para as vélvulas de entrada e saida, que serdo usadas como o novo modelo 0D

do pVAD na configuracio da vélvula-canula.

Estimacdo nao linear

O algoritmo utilizado para o refinamento do modelo deve ser capaz de lidar com o problema

de ajuste de curva ndo linear. Dentre as possiveis solu¢des que podem ser desenvolvidas, pode ser
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considerado o seguinte problema de minimizacao:

min J(6) =+ S ly(k) — Y (5/0)] (420

em que,

e J(#) - fungdo de custo dos minimos quadrados, ou seja, a soma dos quadrados da diferenca

entre as curvas experimental e calculada;

e () - dimensdo do conjunto de parimetros. Este valor depende do nimero de parimetros a

serem estimados.
e N - quantidade de dados selecionados para a estimagao;
e y(k) - k-ésimo dado experimental coletado;
o Y (6, 0) - fungdo ndo linear relacionada aos dados medidos e aos pardmetros do modelo;
e ), - comutacdo no instante k;

e () - vetor de parametros pertencente a ).

O vetor 0, ¢ dado por
0=10(1) 62 .. On-1) 6n)" (4.21)

A equagdo que deve ser utilizada em Y (k, §) depende necessariamente do dado experimental
disponivel. Para se obter o vetor de parametros que minimiza o indice de desempenho quadréatico
definido em 4.20 € necessario lidar com um algoritmo ndo linear, em que possiveis problemas
numéricos podem surgir. Partindo de [74], seria possivel escrever n (tamanho de ¢) equagdes
normais e desenvolver técnicas iterativas para resolvé-las. Todavia, os métodos que envolvem
a minimizagdo numérica de .J(f) consistem na atualiza¢do do vetor de pardmetros estimados de
acordo

Op = Op—1 + 1 Ry VI (0r—1) (4.22)
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em que VJ(0) é o gradiente de J(#) e R,', é a matriz direcional de busca, calculada utilizando
a informagdo de .J(#) no instante k£ — 1. O termo py_; € um escalar positivo com o intuito de
assegurar um decrescimento de .J () apropriado [73].

Alguns problemas numéricos podem surgir na inversao da matriz R,;ll, dependendo a fungdo
ndo linear envolvida. A inversdo da matriz em 4.22 pode ser evitada por meio da técnica de
descida ingreme [73], contudo isso pode gerar uma convergéncia lenta.

Neste trabalho, € utilizado um algoritmo recursivo com intuito de resolver o problema de mini-
mizacdo que € estabelecido em 4.20. Essa abordagem requer apenas a medi¢do de pressao e fluxo,
produzindo bons resultados e evitando os problemas numéricos mencionados anteriormente. Este
algoritmo € desenvolvido utilizando o lema de inversdo de matrizes [75].

O ajuste do vetor de parametros, para a técnica proposta, € obtido por meio das seguintes

relacoes:
Qk = ek_1 + Wka [y(k) — Y(5k|90)] (423)
Wk—1GkG£Wk—1
= Wyq — 4.24
Wi, = Wi T+ GTWe G (4.24)
em que,
.o [2Y010) Oy (o)) Yy (6]0)1" .
P a6(2) 00(1) 7 00(n) |y gy ss.

6, - vetor de parAmetros inicial;

W, - matriz de pesos;

n - tamanho do vetor 9;

k - tempo.

A partir do vetor de parAmetros inicial ¢, e utilizando os dados medidos de y;, o valor de 6
¢ atualizado a fim de reduzir a diferenca de minimos quadrados entre Y (x|0) € yx. O termo
Y (6x|6o) é uma predicao de yy, obtida por meio do vetor de pardmetros 6. A estrutura bdsica da

estimacdo € apresenta no algoritmo a seguir.
1. Obter os dados yy.
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2. Configurar os valores iniciais do vetor de parametros e da matriz de pesos, isto é, 6y e Wj.
3. Calcular a derivada da fung@o nao linear Y (6, 6p).

4. Calcular os residuos de predigdo [yx — Y (0, 6p)].

5. Acumular os termos de J(6).

6. Atualizar o vetor de parametros ¢, e a matriz de peso Wj.

7. Repetir os passos de 3 a 6 para utilizar todos os dados coletados.

8. Checar J(f) e parar o procedimento caso seu valor seja menor que um limite prescrito (ex.:

1079).

9. Iterar o procedimento do passo 3. Se J(fy) > J(6y) entdo 6y = 0y e Wy = Wy/2, caso

contrério, 6y = 0y e Wy = Wi

Para calcular as derivadas parciais necessdrias para a implementacao do algoritmo podem ser
utilizadas técnicas de diferenciagdo numérica ou sua expressao analitica. Nao € recomendado que
vetor de parametros inicial 6, seja ajustado em zero, para evitar problemas numéricos. Assim,
geralmente € escolhido, se possivel, um valor que seja préximo do verdadeiro. Esse problema
bastante comum em problemas de minimos quadrados, como relatado em [74]. A escolha da
matriz de pesos inicial pode ser baseada em uma matriz quadrada identidade /,, de dimensdo n,
por exemplo Wy = 1011,,.

No presente trabalho, os coeficientes das fungdes de transferéncia obtidas na Secdo 4.6.2 sdo
utilizados como componentes do vetor 6, e a unido dos modelos de conducdo e nao conducio,
baseada na separacdo de dados descrita na Secdo 4.6.1 configura a fun¢do ndo linear. A forma

como os modelos sdo associados € descrita na Secdo 4.6.4, a seguir.
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4.6.4 Simulacao do modelo

Para simular corretamente a dinamica completa da vélvula de entrada, os seguintes passos sao
usados no Algoritmo 1. Este algoritmo pode ser aplicado para a valvula de saida, considerando
também p.s(i) >= pa, (7). Por outro lado, para simular o sistema em tempo continuo é necessario

converter a fun¢do de transferéncia em transformada Z para transformada L.

Algorithm 1 Simulagdo da valvula

procedure VALVULA DE ENTRADA

¢in(0) <=0 > vetor de fluxo inicial
state(0) < 0 > estado da vdlvula
stategyy +— 0

aux <0 > para ndo entrar no else if na primeira iteracao
tsim < n > tempo de simulagio

fori=1—>n—1do
ifpae(i) >= pcs(l) then
stategyz < 1
aux <1
else if aur == 1 and ¢;, (1 — 1) >= 0 and ¢;,(7) < 0 then
stategy, < 0
end if
state(i) < stateqys
if state(z) > 0 then
Qin (1 + 1) = —a1Gin (1) — a2qin(i — 1) + b1 (Pac(i) — pes(i))
else
qm(i + 1) A _Clqm(i) — C24in (Z - 1) - C3qm(i - 2) +dy (pae(i) —pcs(i)) +dy (pae@ -
1) - pcs@ - 1)) + d?(pae(i - 2) - pcs(i - 2))
end if
end for
end procedure

As equagdes de diferenca no algoritmo correspondem as fungdes de transferéncia de conducao
e ndo conducdo refinadas. Para cada iteracao € calculado o estado da vdlvula, ou seja, se ela esta

na etapa de condug¢do ou de nao conducao e por fim € calculado o fluxo através da valvula.
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4.7 Resultados e discussoes

O algoritmo dos minimos quadrados foi aplicado a ambas as valvulas nos estados de condugao
e ndo-conducdo. Usando n = 5, ordens diferentes dos polindmios do numerador e denominador
foram testadas para GZ_(z), G (2), GL (z) e G¢ (z), considerando a complexidade e aderéncia

dos dados. Os melhores resultados de estimacao para funcio de custo e critério NRMSE para

condi¢des iniciais sdo mostrados na Tabela 4.8.

Tabela 4.8: Fungdes custo e critério NRMSE da estrutura de modelo escolhida.

Modelo de conduciio G, (z) | Modelo de nio conducdo G, (z)
np=3en, =3
Vilvula de entrada

n=1len, =2

0 G0
Vs(gm ZZ;VE) QS(GC, Zévv) VS(Gnm ZﬁE) Qs(enca Zr]LVcV)
(mL/s) (%) (mL/s) (%)
1,2397 92,2985 15,3159 82,2725
Valvula de saida
G9(2) GY (2)
‘/;(9(‘» Z(NE) 99(9(7 Z({Vv) Vs(gnm Zn]\iE) Qs‘(en(‘a Z{y\;v)
(mL/s) (%) (mL/s) (%)
23,2259 92,2460 14,4797 82,4845

Para obter um resultado melhor, essas fun¢des de transferéncias sdo utilizadas pelo algoritmo

dos minimos quadrados ndo linear como condig¢des iniciais a fim de refinar o modelo escolhido.

Os resultados sdo apresentados na Tabela 4.9. A diferenca entre os valores dos pardmetros nas

valvulas de entrada e saida pode ser atribuida a seu processo de fabricacdo ou a sua degradacdo

por envelhecimento, cconsiderando que as pressdes em cada valvula sio diferentes e seus esforgos

distintos.

Tabela 4.9: Funcdes de transferéncia obtidas para cada valvula em estados de conducdo e ndo

conducao.

Valores iniciais ‘

Valores apos estimativa nao linear

Vilvula de entrada - conducao

o () 0,0028z1 ‘
1—1,91102~ +0,911622

0,0029z1

G (2) = :
&) =TT o0r 11 001132

Sne

Valvula de entrada - ndo conducio

G, () =
—0,02062"1 + 0, 0448272 — 0, 0242273

Gl (2) =
—0,08032~1 + 0, 1680272 — 0, 087623

1—2,86482"1 +2,75212=2 — 0, 885623

1—2,90182"1 +2,8229272 — 0,92012~3

Valvula de sai

da - conducio

0,0008271
G() — ) ‘
() 1 —1,9900z=1 + 0,9906z—2

0,00062~1

GO(2) =
(%) 1—1,99532"1 +0,99592—2

Valvula de saida - ndo conducio

GO(z) =
—0,0196271 +0,03412~2 — 0,01442~3

GO(z) =
0,038221 — 0,1073272 + 0,06912~3

1—2,88492~! +2, 785622 — 0,89982—3

1—2,87622"1 +2,77172~2 — 0,89432—3
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Com as fungOes de transferéncia refinadas, sdo realizadas simulagdes computacionais para
verificar o funcionamento deste modelo. O método de integracdo utilizado foi o Runge-Kutta de
4* ordem, com passo fixo de integracdo 0,001. Conforme descrito na secdo 4.6, a metodologia

proposta € aplicada aos dados obtidos no teste 3. O resultado final € mostrado na Fig. 4.18.

Figura 4.18: Resultado do modelo proposto.
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Fonte: Autor.

Observa-se que o modelo tem uma boa aderéncia aos dados experimentais (fidelidade de 90%
em relac@o aos valores medidos). Na Tabela 4.10 sao comparados os resultados de fun¢do de custo
e critério NRMSE dos modelos de valvulas cardiacas estudados presentes na literatura ao resul-
tado do modelo proposto, de forma que é possivel perceber a eficicia da metodologia proposta

para estas proteses de vélvula.

Tabela 4.10: Comparagdo do resultados dos modelos estudados e proposto.

Modelo Vilvula de entrada Valvula de saida
V() 910) V() 0,(0)
[64]) 662,5274 25,0342 | 1,1549e+03 | 54,1717
[65] 1,0199e+03 | 3,6418 | 2,2494e+03 | 33,5960
[7] 1,6518e+03 | -22,6269 | 3,6228e+03 | 15,7272
[66] 1,8714e+03 | -30,5220 | 3,7633e+03 | 14,1089
Modelos a partir de 2558127 | 51,7423 | 869,5891 | 587124
analogia a circuitos elétricos
Modelo proposto 11,8146 89,6951 33,1216 91,9358

Para verificar se a estrutura de modelo escolhida € valida em toda a faixa de operagdo do
pVAD para condig¢des pedidtricas, a metodologia proposta € aplicada aos dados dos ensaios F,,;
até L,p00. Os resultados sdo resumidos na Tabela 4.4 e as curvas obtidas sdo apresentadas no

Apéndice A. Os valores sdo considerados aceitdveis para este trabalho.
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Tabela 4.4: Resultado do modelo para teste experimental. Para cada teste F,,, 0s valores maximos

~

de V,.(0) e §2,.(0) sdo para a vdlvula de entrada e os valores inferiores sdo para a vdlvula de saida.

Ensaio | V(0) Q,.(0) | Ensaio | V,(0) 0,.(0)
(mL/s) (%) (mL/s) (%)

E 48.6818 | 71.2994 | 14.2069 | 79.9624
pol 617340 | 78.1821 roll 7381865 | 78.2097

5 274176 [ 797893 | 45.4715 | 68.3938
P2 17335239 | 90.3017 pol2 7477138 | 80.1972

g | 502779 | 72.6048 | . 237901 | 85.3767
po3 17238331 | 91.9579 Pol3 17459903 | 88.7453

5 137.1844 [ 654189 | 14.8854 | 87.0816
podt 17673933 | 89.0495 | M [16.7359 | 93.3863

5 726544 | 728276 | 17.8715 | 85.8744
PoS  1748.6550 | 90.9399 ol 1794 5968 | 86.0230

g | 177984 [79.8784 | . ]30.2966 | 64.4180
pob 17323097 | 83.8376 pol6 1779 6496 | 55.7850

5 209329 | 802563 | 36.7028 | 69.9597
Pl 765.1157 | 79.6461 polT 1783 4547 | 55.5276

5 11.8146 | 89.6951 | . 24.5239 | 83.7437
P8 7331216 | 91.9358 pol8 17379358 | 88.3759

5 54.0084 | 785325 | 27.7253 | 86.9058
P9 7512073 | 78.8843 | "*°'Y [24.1375 | 93.0684

5 121.8763 | 60.9681 | 69.6157 | 78.8351
pol0 17734334 | 88.1877 Po20 17576108 | 93.1813

4.8 Consideracoes finais

As pesquisas em modelagem e estimacdo de pardmetros de védlvulas cardiacas tem grande
importancia para melhores representacdes de DAVs e do sistema cardiovascular. Neste capitulo
foram descritos experimentos realizados a fim de se obter as curvas de fluxo de um pDAV. Os
dados foram processados e analisados por meio de modelos de valvulas presentes na literatura. Por
fim foi apresentada uma nova metodologia em que € possivel obter uma resposta de fluxo préxima
a de uma valvula real (fidelidade de 90%), com erros considerados pequenos em comparagao a
magnitude das curvas experimentais.

Os resultados constatam que a técnica de modelagem e estimacdo de parametros realizada
estdo corretas e contribuem para esse campo de estudo. No Capitulo 5 sdo apresentadas as con-

clusdes e sugestdes de trabalhos futuros que possam indicar novas contribui¢des a drea.
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Capitulo 5

Conclusao e trabalhos futuros

Neste trabalho de dissertacdo de mestrado, os principais pontos da fisiologia e modelagem
de vélvulas cardiacas sdo comentados e servem de base para toda a pesquisa. Este estudo visa
contribuir com os modelos existentes na literatura, proporcionando uma metodologia que pode
ser aplicada a diversas situa¢des em que valvulas possam estar inseridas.

Para a aplicacdo da metodologia proposta, foi utilizado um simulador hidrdulico e um DAV
do tipo pulsatil, de modo que curvas de fluxo realacionadas a dindmica de préteses bioldgicas de
vdlvulas cardiacas foram obtidas.

Foi discutido brevemente a dificuldade em se modelar somente a valvula, pois ndo ha um
sensoriamento especifico no sistema que colete o diferencial de pressdo na vélvula. Assim, foi
determinado que neste trabalho, os modelos resultantes tratam dos conjuntos valvula-canula. As
curvas filtradas de fluxo e o diferencial de pressdao obtidos experimentalmente foram entdo apli-
cadas a alguns modelos existentes na literatura a fim de se verificar seus resultados. Os resultados
foram entdo analisados e discutidos.

Foi proposto um modelo 0D de préteses de vdlvulas cardiacas bioldgicas, em que o feno-
meno de regurgitacdo ou fluxo reverso no pVAD pulsatil foi fielmente reproduzido em simulagao
(fidelidade de 90 % do valor medido no ensaio F,.3).

Assim, este trabalho propde uma metodologia consistente que pode ser aplicada a diferentes
tipos de vélvulas (por exemplo, vdlvulas mecanicas) e em diferentes pontos de operagdo de um
simulador hidrdulico. Com o novo modelo pVAD, € possivel melhorar os resultados de algoritmos

de controle que processam os modelos acoplados entre este dispositivo e o sistema cardiovascular



humano. Estas simulagdes computacionais contribuem para a avaliacdo da interacao deste sistema

acoplado antes da aplicacao dos testes pVAD in vitro.

5.1 Inclusao do modelo da valvula no modelo do pDAV

A nova circuito proposto para o pDAV conectado ao simulador hidrdulico é apresentado na
Figura 5.1. Os modelos de valvulas-cinulas sdo representados como caixas pretas pois ainda niao

ha um circuito elétrico equivalente projetado para modelar seu comportamento.

Figura 5.1: Representagdo do novo modelo OD do pDAV conectado ao sistema hidraulico.

Sensor de pressao

Reservatério 1
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de fluxo

; T
Atador P9y /o_»,/f;«,__‘
pneumatlcopml Tubo ¢ T Pea OPca
—— ¢
- Sensor

de fluxo

Resisténcia
mecanica

Fonte: Autor.

O método de integracdo Runge-Kutta de 4* ordem, com passo fixo de integracdao 0,001 é
utilizado para a simulacdo do modelo e o resultado é mostrado na Fig. 5.2. Conforme pode ser
observado o modelo ndo € capaz de reproduzir bons resultados. Uma das possiveis causas desse
problema ¢ a incapacidade do modelo em representar corretamente a pressao na caimara de sangue
do pDAV p,.,, pois isto gera um efeito cascata de propagacdo de erros. Dessa forma, uma melhoria
desse modelo minimizaria o erro gerado nas curvas.

Em trabalhos futuros, pretendemos investigar melhores formas de medir o fluxo; avaliar a

possibilidade de medir o diferencial de pressdao na valvula, pois dessa forma a estimativa pode
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Figura 5.2: Sinais de fluxo e pressdo obtidos com o novo modelo do pDAV.
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gerar um modelo desacoplado da canula; usar a metodologia proposta para modelar a camara

sanguinea do pVAD e projetar circuitos elétricos que representem todo o sistema.
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Apéndice A

Resultado do procedimento proposto a

faixa de operacao do pDAV

O procedimento descrito no Capitulo 4 para a modelagem e estimac¢ao de parametros de véalvu-
las proposto neste trabalho € aplicado a toda a faixa de operacdo do pDAV. Esta etapa € necesséria
para validacao do método.

As etapas realizadas sdo descritas a seguir:

1. As curvas de fluxo sao filtradas;
2. Os dados de entrada e saida sdo separados;
3. E realizada a estimagdo por minimos quadrados para determinar as condi¢des iniciais;

4. Por fim, € realizada a estimacao ndo linear para refinar a parametrizagao.



A.l Ensaio £,

Tabela A.1: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio £y, .

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0059z~1
AP(z)  1-1,73652-1 1 0,738322

Q(2)

0,00252"
AP(z)  1—-1,9030z"" + 0,9038z22

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(2) —0,0204z7" +0,0461272 — 0,025723

AP(z)  1-2,8699z 1+ 2, 757522 — 0, 886223

Q(2)

=0, 0262271 4 0,0544272 — 0,0281273

AP(z

) 1—2,788621 +2,59592-2 — 0,80502 3

Valvula de saida - Conducio

- 0,0007z""!
T 1—1,97562"1 +0,976122

G(2)

Qz) 0,0017z71

AP(z)  1—1,93802z"1 +0,938922

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,0374z7! 4+ 0,0900z2 — 0,05262 3

AP(z)  1-2,85792 1+ 2 732522 — 0,87352 3

Q(2)

=0, 2524271 4 0,5731272 — 0,3204273

AP(z

) 1—2,6416271 +2,303622 — 0, 658123

Figura A.1: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fi,;.
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A.2 Ensaio I,

Tabela A.2: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fp,p.

Valores iniciais ‘ Valores apés estimaciio nao linear
Valvula de entrada - Conducio
Qz) 0,0027z71 Qz) 0,0023271
AP(z)  1—1,9032z1 +0,9041z2 AP(z)  1—1,9151z"1 +0,915822
Vilvula de entrada - Nao conduciao
Q(z)  —0,0376z"" +0,0761z"2 — 0,03852 Q(z)  —0,042227"40,105227% — 0,06292°
AP(z)  1—2,876121 +2,77382~2 — 0,896323 AP(z)  1—2,810721 +2,6433272 — 0,830123
Valvula de saida - Conducio
Qz) 0,0016z~! Qz) 0,0015z~!
AP(z)  1—1,94702"1 + 0,947822 AP(z)  1—1,95092"1 4 0,951722
Valvula de saida - Nao conducao
Q(z)  —0,011927"40,03582"% —0,0239z° Q(z)  0,0205z7" —0,0589z"2 +0,038423
AP(z)  1—2,8829z1 +2 780622 — 0, 896823 AP(z)  1—2,905621 +2,82912~2 — 0, 922823

Fluxo de entrada (mL/s)

-40

-60

-80

Figura A.2: Resultado do modelo proposto para o ensaio Ej.
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A.3 Ensaio I3

Tabela A.3: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio F,3.

Valores iniciais Valores apés estimaciio nao linear
Valvula de entrada - Conducio
Qz) 0,0028z~1 Qz) 0,00252~1
AP(z)  1—1,9064z1 +0,907322 AP(z)  1—1,9168z"1 +0,917622
Vilvula de entrada - Nao conduciao
Q(z)  —0,0164z"" +0,0454272 — 0,028923 Q(z)  0,0237z7140,01472"% — 0,03632*
AP(z)  1—2,818821 +2,66172~2 — 0, 840223 AP(z)  1—0,94962"1 —1,0319272 + 1,0127z~3
Valvula de saida - Conducio
Qz) 0,0009z~! Qz) 0,0011z7!
AP(z)  1—1,97912"1 +0,979722 AP(z)  1—1,97372"1 +0,974422
Valvula de saida - Nao conducao
Q(z)  —0,024127"40,047227% —0,0231z"° Q(z)  —0,0087z""+0,01992"% —0,0112z°
AP(z)  1—2,90592"1 +2,8273272 — 0,92102~3 AP(z)  1—2,8055z71 +2,6190272 — 0,813223
Figura A.3: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,3.
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A.4 Ensaio L),

Tabela A.4: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fp,p4.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,003127!
AP(z) ~ 1-1,90132-1 1 0,902322

Q(2)

0,00262~"
AP(z)  1-1,92252'+0,92332 2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0,0379271 +0,0913272 — 0,05342 73

AP(z)  1-2,7784z1 + 2,58552-2 — 0, 803323

Q(z) 0,24652~1 — 0,51202~2 4 0, 267423

AP(z)  1-1,0023z"1—0,9281z 2 + 0, 958623

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0012271
AP(z)  1—1,972821 +0,973722

Qz) 0,0018z71

AP(z)  1—1,95172"1 +0,952822

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,00382"1 4+ 0,0061272 — 0, 0023273

AP(z)  1-2,8543z-1+2,73102-2 — 0, 878323

Q(z)  0,4326z7' —1,0621272 +0,63002

AP(z)  1—0,89552"1 —0,94782-2 4 0,878323

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.4: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,o4.
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A.5 Ensaio I,

Tabela A.5: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fp,5.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0023z71
AP(z)  1—1,923421 +0,924222

Q(2)

0,00252~*
AP(z)  1—1,9174z"1 +0,9182z2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0,0227271 +0,0499272 — 0,0272273

AP(z)  1-2,8264z 1 +2,678022 — 0, 849923

Q(z) 0,2375271 — 0,4656272 + 0, 2302273

AP(z) 1-0,9574z—1 —1,021222 + 1,01172 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0015z~!
AP(z)  1—1,96362"1 +0,964722

Qz) 0,0030z~!

AP(z)  1—1,90182"1 +0,903522

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,0147271 4+ 0,0280272 — 0,01332 73

AP(z)  1-—2,8784z 1 +2,778722 — 0,89922 3

Q(z)  —0,02252""+0.03392"% — 0,01132*

AP(z)  1—2,6921z71 +2 4191272 — 0,723823

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.5: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,s.
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A.6 Ensaio I,

Tabela A.6: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fj,q6.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0028z~1
AP(z) _ 1-1,88952-1 1 0,8005:2

Q(2)

0,00452"!
AP(z)  1—1,7980z"" + 0, 799722

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) 0,082727! — 0,1615272 + 0,07882 73

AP(z)  1-2,923821 +2,866022 — 0, 941623

Q(z) 0,0694271 — 0, 1460272 + 0,07672~3

AP(z)  1-2,9574z 1 +2,930922 — 0,97352 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0007z71
AP(z)  1—1,98572"1 +0, 986222

Qz) 0,0003z~!

AP(z)  1—1,9999z1 +1,0003z2

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,013027! + 0,0359z72 — 0, 022823

AP(z)  1-2,88232 142, 779722 — 0, 896623

Q(z)  —0,03762"" 4 0,0880z"% — 0,0503z"°

AP(z)  1-—2,9013z1 +2,8138272 — 0,912023

Figura A.6: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,q.
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A.7 Ensaio L,

Tabela A.7: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fp,y;.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0032z71
AP(z)  1-1,87772110,87872

Q(2)

0,00592~"
AP(z)  1—1,7646z"" + 0, 766522

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z)  —0,01702"" +0,0446z~2 — 0,02752
AP(z)  1—2,888521 +2,797522 — 0, 9078z

Q(z)  —0,03612""+40,08372"% — 0,0476z°

AP(z)  1—2,90202"1 +2,82242=2 — 0,919423

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0007z~!
AP(z)  1—1,987421 +0,988022

Qz) 0,0004z~!

AP(z)  1—2,0012z1 +1,001622

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z)  —0,0355z71 +0,08302"2 — 0,04752~3
AP(z)  1—2,887721 4 2.79052~2 — 0.902023

Q(z)  0,0438z7' —0,1094272 +0,06552

AP(z)  1—2,9382z1 + 28895272 — 0,951023

Figura A.7: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,y7.
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A.8 Ensaio L,

Tabela A.8: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio Fp,q.

Valores iniciais Valores apés estimaciio nao linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0032z71 Qz) 0,00252~1
AP(z)  1—1,899721 +0,9006z2 AP(z)  1—1,91052"1 +0,9114z2
Vilvula de entrada - Nao conduciao
Q(z) —0,0176271 + 0,0452272 — 0,023723 Q(z)  0,0973z7' —0, 1978272 + 0,1005z 3

AP(z)  1-—2,8598z 1 +2,743022 — 0, 881423 AP(z)  1-—2,94802-1 + 2 914322 — 0, 9652z

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0012271 Qz) 0,0005z~!
AP(z)  1—1,975421 +0,976322 AP(z)  1—1,99732"1 +0,9979z2
Valvula de saida - Nao conducao
Q(z)  0,0259z7! —0,0489z7% + 0,02302° Q(z)  0,0460z7' —0,111427% + 0,06552°
AP(z)  1—2,8024271 +2,6323272 — 0,82712~3 AP(z)  1—2,5437z71 +2,1309272 — 0,579723

Figura A.8: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fj,qg.

100 T
80 - ‘
j 1
\
60 - \ | |
|
| \
—~ 40 ‘ | |
2 g | |
E 20 2 |
e i | E ]
g o |l E
= | ©
& 20 ||V ¢
8 S
(s
o 40F g i ly
E 3 Y I
T 60f | '
80 - U 1 50 | \
U | V
-100 Sinal original 7 Sinal original
Sinal do modelo -100 Sinal do modelo
-120 | | I I I | | |
3 35 4 45 5 55 6 3 35 4 45 5 55
Tempo (s)

Tempo (s)
Fonte: Autor.

95



A.9 Ensaio I,

Tabela A.9: Fungdes de transferéncia resultantes da estimag@o de pardmetros do ensaio L.

Valores iniciais ‘ Valores apés estimaciio nao linear
Valvula de entrada - Conducio
Qz) 0,00252~1 Qz) 0,0039z~1
AP(z)  1—1,9239271 +0,924822 AP(z)  1—1,9034z1 +0,9047z2
Vilvula de entrada - Nao conduciao
Q(z)  0,0212z71 —0,0419272 40,0207z Q(z) 10,0397z~ —0,0803z2 4 0,04062*
AP(z)  1—2,97772"1 +2,97462~2 — 0,996923 AP(z)  1—2,92582"1 +2,8717272 — 0,945323
Valvula de saida - Conducio
Qz) 0,0017z71 Qz) 0,0017z71
AP(z)  1—1,957421 +0,958622 AP(z)  1—1,9488271 +0,949822
Valvula de saida - Nao conducao
Q(z)  0,0120z7" —0,02082"% +0,0089z* Q(z)  0,0274z7' —0,0594272 +0,03252
AP(z)  1—2,7729271 +2,57682~2 — 0,800223 AP(z)  1—1,58152"1 +0,2737272 4+ 0, 330823

Figura A.9: Resultado do modelo proposto para o ensaio [p10.
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A.10 Ensaio E,,;

Tabela A.10: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio F,;;.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,00582 71
AP(z)  1-1,7288:1 1 0,731122

Q2) 0,0209z~!

AP(z)  1—0,8810z"1 —0,1108z2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0,0407z71 +0,0986272 — 0,0579273

AP(z)  1-2,8384z 1 +2,700422 — 0, 859723

Q(z)  0,0627z"" —0,13162"2 + 0,0689z 3
AP(z)  1-2,9357z1 +2,8900z2 — 0, 9539z

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0022z71
AP(z)  1—1,876421 +0,877622

Qz) 0,0001z7!

AP(z)  1—2,0277271 +1,028422

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,025027! 40,0505z — 0,02552 3

AP(z)  1-2,88952 1+ 2,795922 — 0, 905623

Q(z)  —0,00532""+0,01232"% — 0,0069z°

AP(z)  1-2,93062"1 +2,8717272 — 0, 940923

Figura A.10:
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A.11 Ensaio E,,»

Tabela A.11: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio F,,;2.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0030z~!
AP(z) ~ 1-1,80142-1 1 0,8025:2

Q(2)

0,0018z~*
AP(z)  1—1,9294z1 +0,930122

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z)  0,0567z"'+0,00312~% — 0,00862*
AP(z)  1—2,8471271 +2,71702=2 — 0, 867923

Q(z)  —0,00342""40,07482"% — 0,06892°

AP(z)  1—1,04452"1 —0,85662~2 + 0, 934823

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0010z~!
AP(z)  1—1,98292"1 +0,983722

Qz) 0,0002z7!

AP(z)  1—2,019821 +1,0205z2

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z)  —0,0180z"" +0,03232"2 — 0,0143z 3
AP(z)  1—2,88702—1+2,79152=2 — 0,903623

Q(z) —0,00001z7" — 0,0002272 4 0, 000223

AP(z)  1-2,9333271 +2,8769272 — 0, 943423

Figura A.11: Resultado do modelo proposto para o ensaio 1.
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A.12

Tabela A.12: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio F,,;3.

Ensaio )3

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,00252~1
AP(z)  1—1,9161z"1 +0,9169z2

Q(2)

0,002527
AP(z)  1—1,9212271 +0, 922022

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0,0814271 +0,1676272 — 0,08612 73

AP(z)  1-2,8309z 1 +2,687122—0,85382 3

Q(z) 0,0786271 — 0,1622272 + 0,08362 3

AP(z)  1-2,9604z 1 +2,937722—0,97732 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0007z~!
AP(z)  1—1,99622"1 +0,996922

Qz) 0,0011z7!

AP(z)  1—1,98312"1 +0,983922

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z)  0,0097z"" —0,0088z"% — 0,0008z*
AP(z)  1—2,887921 +2,79022~2 — 0.901523

Q(z)  0,1187z7' —0,2908272 +0,172227

AP(z)  1—2,6362z71 +2,3033272 — 0, 662923

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.12: Resultado do modelo proposto para o ensaio F13.
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A.

Tabela A.13: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio F,14.

13 Ensaio E,,14

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Vilvula de entrada - Conducao

Qz) 0,0020z~!
AP(z)  1—1,941221 +0,941922

Q(2)

0,00372"
AP(z)  1-1,8931z"'+0,89432 2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0,0067z"1 +0,0148272 — 0,00812*

AP(z)  1-—2,8654z 1 + 2, 754622 — 0, 8874z 3

Q(z) 0,060027! — 0,1207272 + 0,06072 3

AP(z)  1-2,9107z ' + 2,842522 — 0, 9309z 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0025z~!
AP(z)  1—1,92532"1 +0,926722

Qz) 0,0025z~!

AP(z)  1—1,92342"1 +0,924922

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,0059271 4+ 0,0217272 — 0,01582 3

AP(z)  1-2,8012z1 +2,795622 — 0, 903723

Q(z)  —0,00252"" —0,0068z"% +0,0092z°

AP(z)  1—2,8777z1 +2,7745272 — 0,895723

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.13: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fy,14.
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A.

14 Ensaio E,,5

Tabela A.14: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio E,,;5.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,00362~!
AP(z)  1-1,887721 1 0, 838822

0,003627!
1—1,89632~1 4+ 0,897432—2

Q) _
AP(z)

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) —0, 2456271 + 0,5450272 — 0,298727%

AP(z)  1-2,07082—1+1,108322 — 0, 109423

Q(z) 0,083027! — 0,1661272 + 0,0831273

AP(z)  1-2,8882z 1 +2,799522 — 0,9101z 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0020z~!
AP(z)  1—1,942421 +0,943722

Qz) 0,0018z71

AP(z)  1—1,95002"1 +0, 951222

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,0064271 4+ 0,0254272 — 0,01902 3

AP(z)  1-2,8324z1 +2,673722 — 0,84072 3

Q(z)  0,0060z"" —0,0081z"2 +0,0021z*

AP(z)  1—2,8995z1 + 2, 805422 — 0,905723

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.14: Resultado do modelo proposto para o ensaio F,15.
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A.15 Ensaio E,,6

Tabela A.15: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio E,,;6.

Valores apds estimac¢io nio linear

Valores iniciais

Vilvula de entrada - Conducao
Qz) 0,0023z71 Qz) 0,0017271
AP(z)  1—1,8994z1 +0,900322 AP(z)  1—1,939521 +0,940422
Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z)  0,0013z"1 —0,00182"2 + 0,00052"
AP(z)  1—2,933621 +2,88762 2 — 0.95372 3

Q(2)

—0,0018271 4+ 0,0040272 — 0,00222 3

AP(z)  1—2,93412"1 +2,88862~2 — 0,954023

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0019z7!
AP(z)  1—1,8787271 +0,8380122

Qz) 0,0006z~!
AP(z)  1—1,9997z1 +1,0008z2

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z)  —0,0006z"" 4 0,0001z"%+0,0005z°
AP(z)  1—2,988521 +2 988522 — 1,00002 3

Q(2)

0,0034z7' — 0,0077z72 + 0,0043273

AP(z)  1—2,9640z1 +2,9397272 — 0,975523

Figura A.15: Resultado do modelo proposto para o ensaio F16.
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A.16 Ensaio E,,;

Tabela A.16: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio E,;7.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Vilvula de entrada - Conducao

Qz) 0,0041271
AP(z) _ 1-1,8170--1 1 0,818322

Q(2)

0,00302"
AP(z)  1—1,87222"'+0,8731z2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) 0,027321 — 0,04852~2 + 0,02132~3

AP(z)  1-2,8028z1 +2,802022 — 0, 908723

Q(z) _ 0,0081z7" 40,0070z"% — 0,0142z*
AP(z)  1—2,3447271 +1,7142272 — 0,359123

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0017z71
AP(z)  1—1,89352"1 +0,894722

Qz) 0,0010z7!

AP(z)  1—1,962721 +0,963922

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) 0,0129271 —0,0252272 + 0, 012323

AP(z)  1-—2,8863z1+2,7901z2 — 0, 902823

Q(z)  0,0546z7' —0,11052"2 +0,05612*

AP(z)  1—2,8593271 +2,73272~2 — 0, 871823

Figura A.16: Resultado do modelo proposto para o ensaio Ep,i7.
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A.17

Tabela A.17: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio F,;s.

Ensaio )5

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0037271
AP(z) ~ 1-1,80952-1 1 0,900622

Q(2)

0,00242~"
AP(z)  1-1,9297z"" +0,9304z 2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) 0,0161271 — 0,0194272 + 0,00342 3

AP(z)  1-2,8457z1 +2,714022 — 0, 866123

Q(z) 0,0603271 — 0,1249272 + 0,06462 3

AP(z)  1-2,961221+2,939022— 0,97772 3

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,0015z~!
AP(z)  1—1,96782"1 +0,968822

Qz) 0,0020z~!

AP(z)  1—1,93852"1 +0,939622

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z) —0,0095271 +0,0294272 — 0,01982 3

AP(z)  1-—2,8044z1 +2,803422 — 0, 908323

Q(z)  0,0655z7" —0,1703272 +0,104827

AP(z)  1—2,9142z1 + 2, 846622 — 0,931723

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.17: Resultado do modelo proposto para o ensaio 5.
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A.18 Ensaio E,,9

Tabela A.18: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio E,19.

Valores iniciais

Valores apds estimac¢io nio linear

Valvula de entrada - Conducio

Qz) 0,0033z71
AP(z) 1 —1,89652"1 +0,89742~2

Q(2)

0,00302"
AP(z)  1-1,90182"" + 0,90262 2

Vilvula de entrada - Nao conduciao

Q(z) 0,0171271 — 0,0347272 +0,01762~3

AP(z)  1-—2,884521 +2,790522 — 0, 904623

Q(z)  0,08352z7' —0,1701z"% +0,08662

AP(z)  1—2,922921 +2,864222 — 0, 940823

Valvula de saida - Conducio

Qz) 0,001127!
AP(z)  1—1,98522"1 +0,986322

Qz) 0,0015z~!

AP(z)  1—1,9652z"1 +0,966422

Valvula de saida - Nao conducao

Q(z)  —0,0494z71 40,1270272 — 0,077523

AP(z)  1-2,8572z1 +2,72472-2 — 0, 866823

Q(z)  0,0774z7' —0,1956z"2 + 00,1182z

AP(z)  1—2,7002z"" +2,42802~2 — 0, 724823

Fluxo de entrada (mL/s)

Figura A.18: Resultado do modelo proposto para o ensaio Fy,19.
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A.19 Ensaio E,y

Tabela A.19: Fungdes de transferéncia resultantes da estimagdo de parametros do ensaio 2.

Valores iniciais ‘ Valores apés estimaciio nao linear
Valvula de entrada - Conducio
Qz) 0,0027z71 Qz) 0,00352~1
AP(z)  1—1,912021 +0,912822 AP(z)  1—1,8949z1 +0,895822
Vilvula de entrada - Nao conduciao
Q(z)  —0,445921 +0,969722 — 0, 52262 Q(z)  0,1064227" —0,2138272 +0,10762
AP(z)  1-—1,7820z"1 +0,62992-2 + 0, 173123 AP(2) 1—2,8418271 +2,7055272 — 0,862023
Valvula de saida - Conducio
Qz) 0,0014z7! Qz) 0,0019z7!
AP(z)  1—1,9754z"1 +0,976622 AP(z)  1—1,949821+0,9511z2
Valvula de saida - Nao conducao
Q(z)  0,0133z7' —0,0166z"> +0,00332* Q(z)  0,030827" —0,08052"%+0,04982"°
AP(z)  1—2,8994z71 +2 809122 — 0,909323 AP(z)  1—2,7077271 +2,43912~2 — —0, 728923

Figura A.19: Resultado do modelo proposto para o ensaio F,q2.
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