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Resumo

Neste trabalho é apresentado um sistema hidraulico (SH) utilizado para testar e
validar dispositivos de assisténcia ventricular (DAVs) destinados a pacientes pediétricos.
Esse sistema pode ser configurado para varias condigoes de operacao e é monitorado por
meio de uma interface implementada na plataforma LabVIEW. Testes experimentais com o
DAYV isolado e com o DAV acoplado ao simulador hidraulico foram realizados para que sinais
de fluxo e pressao pudessem ser analisados. Utilizando a analogia entre sistemas hidraulicos
e circuitos elétricos, foi proposto um modelo 0D para o DAV e para todo o sistema hidraulico.
Para estimar os parametros dos modelos, foram utilizados: o método dos minimos quadrados
e o filtro de Kalman estendido. Foram realizadas simulagoes computacionais com os modelos
obtidos e calculou-se o erro médio quadratico entre as curvas de pressoes e fluxos simuladas
e as curvas obtidas nos testes experimentais no sistema hidraulico. O erro entre as curvas
é pequeno, comprovando a validade do modelo. Com o modelo desenvolvido para o DAV
validado, este pode ser acoplado a modelos elétricos do sistema cardiovascular humano
(SCH) para avaliar a interagdo do DAV com o SCH.

Palavras chave:: Dispositivo de Assisténcia Ventricular, Simulador Hidraulico, Sistema

Cardiovascular Humano, Modelagem 0D.
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Abstract

This work shows a hydraulic system used to test and validate Ventricular Assist
Device (VADs). This system may be adjusted at several operating conditions and is moni-
tored by an interface build on LabVIEW platform. Using pressure and flow signals, which
were obtained by experimental tests in the hydraulic system, a 0D model was proposed and
developed for an specific pediatric VAD (pVAD) and for the entire hydraulic system, based
on the analogy between hydraulic systems and electric circuits. To estimate the parameters
of the models, the least squares method (LSQ) and the extended Kalman filter (EKF) were
used. This 0D model was validated by computational simulations and can be coupled to a
0D model of the cardiovascular system to evaluate the cardiovascular response under pVAD
assistance.
Keywords: Ventricular Assist Device, Mock Circulatory System, Human Cardiovascu-

lar System, 0D modeling.
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Capitulo 1

Introducao

Neste capitulo serao apresentados a justificativa para o desenvolvimento deste trabalho, os

objetivos e como o trabalho esti organizado.

1.1 Justificativa

Segundo a Organizacdo Mundial da Satde (OMS), as doengas cardiovasculares sdo as prin-
cipais causas de morte humana no mundo. Em 2015, aproximadamente 17,7 milhoes de
pessoas morreram vitimas de doencas no Sistema Cardiovascular Humano (SCH). Esse ni-
mero representa 31% de todas as mortes que ocorreram no mundo neste ano [1].

No Brasil, de acordo com dados do Departamento de Informatica do Sistema Unico de
Satide (DATASUS) [2], aproximadamente 345 mil pessoas morreram em fun¢ao de doencas
cardiovasculares. Esse niimero corresponde a cerca de 28% de todas as mortes que ocorreram
no Brasil em 2015.

Existem muitos tipos de cirurgias que tem como objetivo tratar os problemas relaci-
onados ao SCH. Doencas relacionadas ao funcionamento deficiente das valvulas cardiacas
interferem diretamente no bombeamento realizado pelo coracao [3]. Nestes casos, a troca
das valvulas pode resolver o problema. Porém, doencas mais graves que afetam o musculo
cardiaco possuem como principal alternativa o transplante do coracao. No entanto, a fila de
espera por esse procedimento é grande devido a escassez do 6rgao, fazendo com que muitos

pacientes nao suportem o tempo de espera e acabem indo a 6bito.
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Para tentar aumentar a expectativa de vida de pacientes adultos e pediatricos que estao
na fila de espera por um transplante de coracao, é de grande importancia a aplicacao e o de-
senvolvimento de dispositivos de assisténcia ventricular (DAVs). Estes dispositivos auxiliam
o bombeamento do coracao mantendo as variaveis hemodinamicas em niveis fisiologicamente
aceitaveis, o que prolonga o tempo de vida do paciente.

Para que os DAVs sejam aplicados em pacientes, é necessario que intimeros testes sejam
realizados para aperfeicoar o funcionamento e o controle destes dispositivos, e assim, dimi-
nuir o impacto que eles causam no organismo [4|. Experimentos realizados em simuladores
hidraulicos sdo chamados de testes "in vitro"' e aqueles realizados em animais sao chamados
de testes "in vivo"?2.

Os testes in wvitro sao de grande importancia pois é por intermédio deles que muitos
problemas sao detectados e corrigidos antes dos testes in vivo. Este procedimento evita a
morte de muitos animais que nao suportariam o implante do DAV sem um ajuste prévio.
Além disso, muitas variaveis que nao sao mensurdveis nos testes em animais, podem ser
observadas nos testes in vitro e facilitam o ajuste dos parametros dos controladores dos
DAVs.

Para compreender a importancia e o funcionamento dos simuladores do SCH, foram
estudados alguns dos simuladores ja desenvolvidos por grupos de pesquisas disponiveis na
literatura [5-7]. Apos esse estudo, passou-se para o estudo e caracteriza¢do do sistema
simulador hidraulico desenvolvido na Divisao de Bioengenharia do Instituto do Coracao |[8]
e cedido para o estudo através de cooperacao cientifica estabelecida no Projeto Tematico
FAPESP 2012/50283-6.

Esse sistema é utilizado para testar e caracterizar dispositivos de assisténcia ventricu-
lar em condic¢oes de operagao proximas as condigoes fisiologicas de um paciente pediatrico.
Neste trabalho, sera utilizado o pDAV (capacidade de eje¢ao de 15 mL), aplicado em pa-
cientes pediatricos (0 a 6 meses de vida). Com a utilizagdo desse sistema, um modelo
mateméatico 0D, que tem a forma de um circuito elétrico analogo, foi desenvolvido para o

pDAV para a utilizacdo em simulacdes computacionais.

!Expressio em Latim que descreve experimentos realizados no ambiente controlado e fechado de um
laboratorio e que na maioria das vezes utiliza recipientes de vidro.

2Expressao em Latim que refere-se & experimentos realizados utilizando um organismo vivo, por exemplo,
experiéncias com animais e ensaios clinicos.
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1.2 Objetivo geral

O objetivo neste trabalho ¢ estudar, caracterizar, e ajustar o Sistema Hidraulico (SH) de-
senvolvido pelo InCor, que é utilizado para caracterizar e testar DAVs. Propor um modelo

matematico 0D para o pDAV e para o sistema hidraulico e estimar todos os parametros.

1.3 Objetivos especificos

Caracterizar e ajustar o sistema hidraulico desenvolvido pelo InCor, para caracterizar

e testar DAVs.

Modelar o pDAV e o sistema hidraulico desenvolvidos pelo InCor, baseado na analogia

entre sistemas hidraulicos e circuitos elétricos.

Estimar os parametros dos modelos com base nos dados experimentais.

Validar o modelo obtido.

1.4 Organizagao do texto

No capitulo 1 foi realizada uma introducao sobre a importancia da utilizagao dos dispositivos
de assisténcia ventricular para tratar doencas cardiacas. Apresentou-se neste capitulo a
justificativa e os objetivos a serem alcancados.

No capitulo 2, serda apresentada uma introducgao sobre a fisiologia do sistema cardio-
vascular, o funcionamento do coracao, o ciclo cardiaco e as principais partes e grandezas
envolvidas neste processo.

No capitulo 3, serao apresentados principios fisicos que sao utilizados para modelagem
do sistema cardiovascular humano com o intuito de obter um modelo elétrico a parame-
tros concentrados (0D), utilizando a modelagem Windkessel. Também sera apresentado
um modelo matematicos 0D do sistema cardiovascular humano disponivel e validado na
literatura.

No capitulo 4, serd descrito o dispositivo de assisténcia ventricular pDAV. Também sera

apresentado o procedimento de modelagem desse dispositivo e o modelo 0D obtido.
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No capitulo 5, serao apresentados alguns dos sistemas hidraulicos disponiveis na lite-
ratura e que sao utilizados para avaliar os DAVs. Também serd apresentado o sistema
hidraulico utilizado para testar e validar o modelo do pDAV. Serao apresentados os resul-
tados de simulagoes utilizando o sistema hidraulico, assim como resultados de simulacao
utilizando o modelo matematico, apresentado na forma de um circuito elétrico analogo,
obtido a partir de experimentos no sistema hidraulico e a validacao do modelo.

No capitulo 6, serao apresentadas as conclusoes e trabalhos futuros.



Capitulo 2

O sistema cardiovascular

Neste capitulo, serao apresentados os principais pontos da fisiologia do sistema cardiovas-

cular humano com foco voltado para as fases do ciclo cardiaco.

2.1 O funcionamento do coracao

O coracao é o 6rgao que bombeia o sangue por todo o sistema circulatério e por isso é
comparado a uma bomba. Ele é dividido em duas bombas: o coragao direito, que bombeia
sangue para os pulmoes e é responsavel pela circulacao pulmonar, e o coragao esquerdo,
que bombeia sangue para os 6rgaos periféricos, retira e distribui diversas substancias que
sdo essenciais para manter o corpo em equilibrio e mantém a circulagao sistémica [9]. Cada
lado do coracao é composto por duas camaras: os atrios direito e esquerdo, e os ventriculos
direito e esquerdo. Um esquemético simplificado do coracao e do sistema circulatério, pode
ser observado na Figura 2.1.

O fluxo de sangue que entra e sai das quatro camaras, é controlado por quatro valvulas
cardiacas unidirecionais que mantém o fluxo em apenas um sentido. O funcionamento destas
valvulas é baseado na diferenca de pressdo entre as camaras [9].

Neste trabalho, o foco é o funcionamento do lado esquerdo do coragao, pois quando ele
nao esta funcionando corretamente, causa grandes complicacoes em todo o sistema circula-
torio. Com isso, o uso de dispositivos de assisténcia ventricular neste lado do coracao tem

se tornado cada vez mais frequente. Para a utilizacao dos DAVSs, é necessario testar esses
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Figura 2.1: Esquemético do coracdo e do sistema cardiovascular. E possivel observar o
fluxo de sangue nas principais partes do corpo e como esse fluxo passa pelo coracao. A cor
vermelha representa o sangue rico em oxigénio, que ¢ bombeado pelo ventriculo esquerdo
para todo o corpo. A cor azul representa o sangue pobre em oxigénio que retorna do corpo
para o lado direito do coragao. Esse sangue é bombeado para os pulmoes e volta rico em
oxigénio para o lado esquerdo do coracdo para ser bombeado para o corpo [10].

Veias Capilares Artérias

Vela cava superior

— Parte abdominal
da aorta
Ventriculo direito

Vela cava inferior

dispositivos antes de implantar em um paciente. Esses testes sao realizados em sistemas
hidraulicos ou em animais e sao de grande importancia para o ajuste do modo de operagao

e 0 ajuste dos parametros dos controladores aplicados aos DAVs.

2.2 O ciclo cardiaco

O ciclo cardiaco é o conjunto de eventos cardiacos que ocorre entre o inicio de um batimento

e o inicio do proximo. Esse ciclo, consiste no periodo de relaxamento, chamado diéstole,
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no qual o coracao se enche de sangue, seguido pelo periodo de contragao, chamado sistole,
no qual o coragao é esvaziado [9]. A Figura 2.2 representa os eventos que ocorrem no lado

esquerdo do coragao durante o ciclo cardiaco.

Figura 2.2: Eventos do ciclo cardiaco para o funcionamento do ventriculo esquerdo [9].
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As trés curvas de pressao, representam as variacoes da pressao na aorta, no atrio esquerdo
e no ventriculo esquerdo. A variacao do volume no ventriculo esquerdo esté representada

pela curva azul.

2.2.1 Funcao do atrio

Em pessoas saudaveis, o sangue flui de forma continua das veias para os atrios, como pode
ser observado na Figura 2.1. Cerca de 80% do sangue que chega no étrio, flui diretamente
para o ventriculo antes da contracao atrial. Assim, a contracao atrial é responsavel apenas
por 20% do total de sangue que vai para o ventriculo. Sabe-se que o coracdo saudavel
tem a capacidade de bombear 300% a 400% mais sangue que 0 necessario para o corpo em
condigbes de repouso |9]. Logo, se o atrio deixar de funcionar, essa diferenca praticamente
nao sera percebida, desde que o paciente esteja em repouso. Porém, problemas no ventriculo,

principalmente no ventriculo esquerdo, causam grandes danos a saude.
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2.2.2 Funcao dos ventriculos

O coracao humano possui dois ventriculos: o ventriculo direito, que é responsavel por bom-
bear o sangue e manter a circulacao pulmonar, e o ventriculo esquerdo, que é responsavel por
bombear o sangue e manter a circulacao sistémica. Nas secoes abaixo, serao apresentadas

as fases de enchimento e esvaziamento do ventriculo esquerdo durante o ciclo cardiaco.

Enchimento do ventriculo esquerdo

Durante a sistole, a valvula mitral estd fechada, e h4d um grande actimulo de sangue no
atrio. Desta forma, assim que a sistole termina a pressao do ventriculo diminui para valores
muito baixos. A pressao “alta” que o atrio se encontra devido ao periodo de sistole, forca a
valvula mitral a se abrir, o que gera um fluxo de sangue do atrio para o ventriculo. Esse é
o chamado periodo de enchimento rapido [9].

O enchimento do ventriculo esquerdo (didstole) pode ser dividido em trés periodos com
um terco do tempo da didstole cada. O enchimento rapido explicado acima, ocorre no
primeiro terco. No segundo terco da diastole, o sangue que vem das veias para o atrio
continua a fluir diretamente para o ventriculo sem o atrio bombear. No ultimo ter¢o da
diastole, ocorre a contracao atrial, responsavel por impulsionar cerca de 20% do total de

sangue necessirio para o enchimento do ventriculo [9].

Esvaziamento do ventriculo esquerdo

O esvaziamento do ventriculo esquerdo é dividido em trés periodos: periodo de contracao
isovolumétrica, periodo de ejecao e periodo de relaxamento isovolumétrico.

Periodo de Contragao Isovolumétrica: com o inicio da contragao ventricular, observa-
se um aumento, de forma abrupta, da pressao no ventriculo. Dessa forma, a valvula mitral
se fecha. Apos o fechamento dessa valvula, o ventriculo ainda continua contraindo por cerca
de 0,02 a 0,03 segundos até atingir um valor de pressao que provoca a abertura da valvula
aortica. Observa-se que nesse periodo o ventriculo esta contraindo e as duas valvulas (mitral
e aortica) estao fechadas, ndo alterando o volume de sangue no ventriculo |9, 10].

Periodo de Ejecao: apos o periodo de contracao isovolumétrica, a pressao no ventriculo

esquerdo é aproximadamente 80 mmHg, e essa pressao forca a abertura da valvula adrtica.
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Neste momento o sangue comega a fluir para a aorta, sendo que 70% do sangue flui durante o
primeiro terco do periodo de ejecio, chamado de periodo de ejecao rapida, e os 30% restante
nos tultimos dois ter¢os do periodo, sendo chamado periodo de eje¢ao lenta [9, 10].
Periodo de Relaxamento Isovolumétrico: apds o periodo de ejecao (sistole), o
ventriculo comeca a relaxar de modo repentino, com isso a pressao no ventriculo diminui
rapidamente. Como a aorta acabou de receber muito sangue do ventriculo e estd com alta
pressao, o sangue da aorta tenta voltar para o ventriculo e forca o fechamento da valvula
aortica. Apos esse fechamento, o ventriculo continua relaxando durante 0,03 a 0,06 segundos,
sem alteracao do volume, originando o periodo de relaxamento isovolumétrico. Durante esse
periodo, a pressao do ventriculo atinge valores diastélicos e permite a abertura da valvula

mitral, iniciando um novo ciclo [9] [10].

2.2.3 Funcionamento das valvulas cardiacas

As valvulas, mitral e aértica, controlam a entrada e a saida de sangue no ventriculo esquerdo,
respectivamente. A mitral é responsavel por evitar o refluxo de sangue do ventriculo para
o atrio durante a sistole e a aértica impede o refluxo da aorta para o ventriculo durante
a diastole. O funcionamento delas é passivo e é baseado no gradiente de pressao entre as
camaras que elas interligam.

A valvula mitral, é composta fisiologicamente por tecidos finos e membranosos e por isso,
para um pequeno gradiente de diferenca de pressao retrograda, ele se fecha, ja a valvula
aortica € bem mais pesada e requer um fluxo retrogrado rapido por alguns milissegundos
para poder fechar [9, 10]. Na Figura 2.3 segue um corte do coragao (se¢do transversal)
durante a contracao ventricular e representa as valvulas AV (Mitral para o lado esquerdo)
vistas a partir do atrio e as valvulas semilunares (Aortica para o lado esquerdo) vista de

dentro das artérias.
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Figura 2.3: Valvulas cardiacas durante a contragio ventricular [10].
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2.2.4 Pressao aortica

No momento da contragao do ventriculo esquerdo, a pressao ventricular aumenta muito
rapido até o momento em que a valvula aortica se abre. Apos a abertura, a pressao no
ventriculo continua aumentando, porem de forma mais lenta como pode ser observado na
Figura 2.2, pois o sangue flui diretamente do ventriculo para a aorta e da aorta para as
artérias da circulagdo sistémica. Esse sangue que chega nas artérias, faz com que suas
paredes sejam distendidas, e a pressao aumenta para aproximadamente 120 mmHg em
condigoes normais.

Ao final da sistole, quando o ventriculo para de ejetar sangue e a valvula adrtica se fecha,
as paredes elésticas das artérias conseguem manter a pressao adrtica elevada. Observa-se que
no momento do fechamento da véalvula adrtica existe uma “incisura” na curva da pressao
aortica, como esta representado na Figura 2.2, que é causada pelo fluxo retrégrado que
existe momentos antes do fechamento total da valvula adrtica. Apos o fechamento total da
valvula, observa-se que a pressao na aorta diminui de forma bem lenta durante a diastole.
Isso ocorre devido o fluxo continuo de sangue das artérias até retornar para as veias. Ao
final da diastole, em condicoes normais, a pressao adrtica diminui para aproximadamente

80 mmHg [9, 10].
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2.2.5 Diagrama pressao-volume durante o ciclo cardiaco

O diagrama de pressao-volume, Figura 2.4, é muito utilizado para explicar a mecanica do
bombeamento do ventriculo esquerdo. Esse diagrama é construido a partir das curvas de
pressao diastolica, que é obtida medindo-se a pressao durante o periodo de enchimento ven-
tricular, e a curva de pressao sistolica, que é determinada pela medida da pressao ventricular
durante a contragao do ventriculo.

Figura 2.4: Relagao entre o volume e a pressao do ventriculo esquerdo durante o ciclo
cardiaco [9)].
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As linhas vermelhas na Figura 2.4, representam o diagrama pressao-volume do ciclo
cardiaco para um individuo saudéavel. Observa-se que este diagrama ¢ dividido em quatro
fases. A fase I representa o periodo de enchimento, a fase Il representa o periodo de
contracao isovolumétrica, a fase Il representa o periodo de ejecao e a fase IV representa
o periodo de relaxamento isovolumétrico.

O periodo de enchimento, fase I, inicia-se com o volume ventricular em aproximada-
mente 45 ml e a pressao quase nula. Esse volume de sangue presente no inicio da fase de
enchimento ¢ chamado de volume sistélico final e corresponde a quantidade de sangue que
nao foi bombeada na sistole anterior. Nesta fase o sangue flui do atrio para o ventriculo
e o volume de sangue no ventriculo aumenta para 115 mL (volume diastolico final), e a

pressao aumenta para cerca de 5 mmHg. No periodo de contracao isovolumeétrica, fase 11,
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as valvulas, mitral e aortica, estao fechas e com isso o volume de sangue no interior do
ventriculo nao se altera. Com a contracao das paredes do ventriculo, a pressao aumenta até
igualar ao valor da pressao aodrtica, aproximadamente 80 mmHg.

O periodo de ejecao, fase 111, inicia com a abertura da valvula aoértica, que gera um fluxo
de sangue do ventriculo para a aorta. Nesta fase o ventriculo continua contraindo e faz com
que a pressao aumente ainda mais, e o volume de sangue diminua, como ¢ observado na curva
III da Figura 2.4. O periodo de relaxamento isovolumétrico, fase IV, inicia no momento
que a valvula adrtica se fecha. A partir deste momento, a pressao no ventriculo diminui sem
ocorrer variacao no volume, pois as valvulas mitral e aortica estao fechadas. No fim desta
fase, observa-se que o ventriculo retorna ao ponto de partida com cerca de 45 mL de sangue
e pressao proximo de zero. Neste momento, inicia-se um novo ciclo com o enchimento do
ventriculo [9].

Sagawa el al. [11| perceberam uma relagdo entre a pressio e o volume do ventriculo
esquerdo e modelaram esse comportamento por meio da func¢ao elastancia E(t) dada pela

equacao abaixo:

P,.(t) [mmHg]

EO=90-v mu

(2.1)

sendo a elastancia E(t) calculada pela equacao (2.2) dados os parametros Fy .. € Epi € a

funcao normalizada da elastancia F,,.

E(t) = (Emar — Emin) En(tn) + Enin (2.2)

A funcao normalizada F,, foi modelada como uma func¢ao do tipo double hill de acordo

com a equagao (2.3).

(t >1,9

07 1

E, =155 | — | (2.3)
+

Na equacao (2.3) o termo t, = t/Tyazs Trnae = 0,2 + 0,15¢., sendo t. = 60/HR, que é
o intervalo de tempo de um ciclo cardiaco e HR a frequéncia cardiaca do individuo. Para

uma frequéncia cardiaca de 60 batimentos por minuto, F,,.. = 2,5 e E,,;,, = 0,06, temos a
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curva de elastancia dada na Figura 2.5.

Figura 2.5: Elastancia para a frequéncia cardiaca de 60 batimentos por minuto.

2.3 Consideracoes finais

O funcionamento dos ventriculos foi caracterizado pela funcao elastancia, que é definida
pela relacao entre a pressao e o volume no interior do ventriculo. Essa funcao ¢ crucial para
a modelagem do comportamento de um ventriculo (esquerdo ou direito). Outro ponto que
deve ser enfatizado neste capitulo é a definicao das fases do ciclo cardiaco em funcao do
comportamento (abertura e fechamento) das valvulas cardiacas. Admitindo que o compor-
tamento do sistema cardiovascular é baseado na repeticao deste ciclo, foi possivel interpretar
esse sistema como um sistema periodico dependente da frequéncia cardiaca. De posse de
todas essas informacoes, foi possivel explicar melhor a fisiologia do sistema cardiovascular, o
que facilitou a modelagem das principais variaveis hemodinamicas da circulacao sistémica,
como serd visto no modelo a parametros concentrados apresentado no préximo capitulo

dessa dissertacgao.



Capitulo 3

Modelagem do sistema cardiovascular

humano

Neste capitulo estao apresentados principios fisicos que sao utilizados para modelagem do
sistema cardiovascular humano com o intuito de obter um modelo elétrico a parametros
concentrados (0D). Um dos modelos que representa o SCH é o modelo de 5* ordem que sera

apresentado neste capitulo.

3.1 Modelos a parametros concentrados

Representacoes simplificadas dos componentes do sistema cardiovascular podem contribuir
fortemente para a compreensao da fisiologia circulatoéria. Existem diversas publicacoes de
modelos que representam o SCH de diferentes formas, e cada um destes modelos tem méritos
para aplicacoes especificas [12].

Existem diferentes técnicas de modelagem do SCH com diferentes niveis de detalhes. Os
modelos em trés dimensoes (3D) buscam reproduzir precisamente alguma variavel hemodi-
namica. Esse tipo de modelo é muito 1til quando complexos padroes do fluxo sanguineo
precisam ser analisados [12]. Modelos 3D capazes de simular a intera¢do do DAV com o
SCH também fornecem resultados precisos e permitem, por exemplo, escolher o melhor local
para inser¢ao da canula do DAV no ventriculo e na aorta [13]. Com o objetivo de simplificar

a modelagem, foram desenvolvidos modelos em uma dimensao (1D), nos quais utiliza-se
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apenas uma coordenada do modelo 3D para representar a diregao do fluxo sanguineo. Esses
modelos podem ser simplificados e com isso obtém-se os modelos a parametros concentrados
(0D) que representam o comportamento global do SCH, como os niveis de pressoes e fluxos.

Os modelos a parametros concentrados ou modelos 0D, assumem uma distribuicao uni-
forme das variaveis fundamentais (pressao, fluxo e volume) em qualquer compartimento
do modelo, e em qualquer instante no tempo. FEstes modelos, geralmente apresentam os
principais componentes do sistema, como o coracao, as valvulas do coracao e a vasculatura
[12].

Sistemas hidraulicos podem ser representados por meio de circuitos elétricos anilogos.
Para a comparagao de um circuito elétrico com o SCH é realizada a seguinte equivaléncia:
as correntes elétricas representam os fluxos de sangue nos vasos sanguineos e as tensoes elé-
tricas representam as pressoes do sistema circulatério. Os principais elementos de circuito
utilizados sao os resistores, capacitores, indutores e diodos. Os resistores representam a
resisténcia que os vasos sanguineos oferecem a passagem do sangue; os capacitores repre-
sentam a complacéncia dos grandes vasos (capacidade de armazenar grandes volumes de
sangue); e os indutores representam a inércia do sangue nos vasos.

As valvulas cardiacas podem ser representadas em modelos elétricos a parametros con-
centrados por diodos em série com uma resisténcia, ou seja, permitem passagem de fluxo
em apenas um sentido. Com essa representacao, nao é modelado o atraso que ocorre no
fechamento da valvula, que permite a passagem de fluxo no sentido reverso. Também nao
representa as vibracoes que acontece nos foliculos das valvulas no momento da abertura
e do fechamento, porém é uma boa aproximacao para o comportamento das valvulas. O

esquema a seguir é utilizado para representar as valvulas cardiacas.

Figura 3.1: Circuito representativo do funcionamento de uma valvula cardfaca.

R D
® NN P °
P; — 0> P,
= =

A corrente elétrica que flui do ponto P, para o ponto P, corresponde ao fluxo sanguineo

(@ que passa pela valvula cardiaca representada pelo diodo D e pela resisténcia R. A variavel
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D recebe um valor igual a 1 sempre que a tensao no ponto P; for maior do que a tensao
no ponto P, para representar que a valvula estd aberta; e um valor igual a 0 sempre que a
tensao no ponto P; for menor do que a tensao no ponto P, para representar que a valvula

esta fechada. Este fluxo pode ser representado pela equagao (3.1).

(Pl — PQ) [mL]
=D 3.1
na qual:
1, se P> Py;
D= (3.2)
0, se P1 < PQ,

Utilizando as leis dos nos e das malhas de Kirchhoff, podemos extrair as equacoes de
tais circuitos e assim representar os modelos hidraulicos por meio de modelos a parametros

concentrados baseados em equacoes diferenciais.

3.1.1 Modelos Windkessel

A anélise do sistema cardiovascular com a utilizacao de modelos 0D iniciou com a mode-
lagem de fluxo arterial usando o modelo Windkessel. Depois, com o objetivo de cobrir
a modelagem de outros 6rgaos, como o coracao, valvulas do coracao e as veias, esse mo-
delo sofreu alteracoes para representar essas outras partes do sistema cardiovascular. O
termo Windkessel é uma expressao alema que a tradugao literal significa “camara de ar”, e
¢ uma analogia com os antigos sistemas utilizados pelos bombeiros para o bombeamento de
agua. Esse sistema funcionava da seguinte forma: a dgua era bombeada para dentro de um
reservatorio fechado e o ar presente no seu interior era comprimido causando aumento da
pressao. A alta pressao na cAmara de ar fechada, fazia com que quando a saida fosse aberta,
a agua também saisse com alta pressao para ser utilizada pelos bombeiros. Um esquematico

simplificado desse tipo de sistema pode ser observado na Figura 3.2.
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Figura 3.2: Esquematico do sistema utilizado pelos bombeiros para bombear agua e o
bombeamento realizado pelo coragao: a cor azul representa a agua; a cor vermelha representa
0 sangue que o coracao bombeia; as setas indicam o sentido do fluxo.

Ar

A teoria sobre os modelos Windkessel, iniciou-se com os estudos de Stephen Hales em
1733 [14]. Em 1899, Otto Frank utilizou a ideia de Stephen Hales para representar o fluxo
e a pressao do sangue no sistema arterial [15, 16]. Ele observou que o sistema utilizado
pelos bombeiros era anélogo ao funcionamento do bombeamento do coragao. Dessa forma,
o ventriculo esquerdo funciona como a bomba, a aorta e outras grandes artérias, em que
a variagao da pressao é significativamente menor devido a elasticidade, funcionam como a
camara de ar e os vasos periféricos, podem ser representados por tubos rigidos, como pode
ser observado na Figura 3.2 [17]. Esta analogia resultou no desenvolvimento do primeiro
modelo Windkessel, que consiste em um circuito elétrico com um resistor e um capacitor

(Figura 3.3).
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Figura 3.3: Modelo Windkessel de dois elementos: o capacitor C representa a complacéncia
da aorta e o resistor R a resisténcias dos vasos sanguineos.

No modelo da Figura 3.3, o capacitor representa as propriedades de armazenamento das
grandes artérias e o resistor representa a natureza dissipativa dos pequenos vasos periféri-
cos. Apesar da simplicidade, comparado com os modelos mais sofisticados desenvolvidos
posteriormente, esse modelo consegue representar de forma simples e eficiente a queda de
pressdo na aorta durante o periodo da diastole, e ainda hoje é utilizado [12].

Um outro modelo Windkessel, derivado do modelo de dois elementos, foi muito estudado
por Westerhof [18] e é chamado de Westkessel ou modelo Windkessel de trés elementos. Esse
modelo introduziu uma resisténcia adicional Rc no modelo Windkessel de dois elementos
como pode ser observado na Figura 3.4. A resisténcia Rc representa a impedancia carac-
teristica da rede arterial, e a adicao desse elemento, melhora muito o desempenho desse

modelo [12, 19].

Figura 3.4: Modelo Windkessel de trés elementos: o capacitor C' representa a complacéncia
da aorta; o resistor R a resisténcias dos vasos sanguineos e o resistor R, a resisténcias dos
vasos da rede arterial.

Com o intuito de melhorar a representagao do sistema circulatério, incorporando o efeito
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da inércia do sangue, foi introduzido no modelo de trés elementos, um indutor L em série
com o resistor Rc. A configuragao resultante dessa adi¢ao pode ser observada na Figura 3.5.
Esse modelo é chamado de Windkessel de 4 elementos. Com esse mesmo objetivo, Westerhof,
também propods um outro modelo de 4 elementos, porém, o indutor L, foi adicionado em
paralelo com o resistor R¢, e esta ilustrado na Figura 3.6. A inclusao do indutor melhorou

a precisao da modelagem do sistema.

Figura 3.5: Modelo Windkessel de quatro elementos (serie): o capacitor C' representa a
complacéncia da aorta; o resistor R a resisténcias dos vasos sanguineos; o resistor R. a
resisténcias dos vasos da rede arterial e o indutor L a inercia do sangue nos vasos.

I
—> Coragdo —» Aorta —> 2
N ~ _ P
— WA M\ d
Pi: Qi RC L R Po; Qo

|
I
o)

Figura 3.6: Modelo Windkessel de quatro elementos (paralelo): o capacitor C' representa
a complacéncia da aorta; o resistor R a resisténcias dos vasos sanguineos; o resistor R, a
resisténcias dos vasos da rede arterial e o indutor L a inercia do sangue nos vasos.

l - ~ l

! 1 ~ L E—
—> Coracago —» Aorta —> IZr
\\ //
Pi; Qi RC R Po: Qo
L — C

A partir dos estudos realizados para comparar a precisao dos modelos Windkessel de
dois, trés e de quatro elementos (serie e paralelo), o modelo que melhor reproduziu o com-
portamento da impedancia vascular foi o Windkessel de quatro elementos série, Figura 3.5.
Os resultado obtidos com a utilizacao dos modelos de 4 elementos sao melhores que os ob-

tidos com a utilizacao dos modelos mais simples de dois e trés elementos, porém, com a
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inclusao de novos elementos, a identificacao dos parametros do modelo fica mais complicada
[12, 20].

O céalculo dos parametros, resisténcias, indutancias e capacitancias, podem ser realizados
com base nas dimensoes fisicas dos tubos e camaras do sistema. Na proxima secao serao

apresentas as equacoes utilizadas para cada componente.

3.1.2 Calculo dos parametros do modelo

Os parametros de resisténcia, indutancia e capacitancia dos sistemas hidraulicos, podem ser
calculados a partir das caracteristicas geométricas de seus componentes e das caracteristicas
hidraulicas do fluido.

A resisténcia do tubo, com base nas condi¢oes de fluxo de Poiseuille pode ser aproximada

por [17, 21, 22|

_ Sl [mung] s

= 7rt  [mL] (33)

na qual, n é a viscosidade do fluido em [g/(cm.s)|, [ é o comprimento em [cm] e r & o raio
do tubo em [cm].
A indutancia também pode ser calculada utilizando as caracteristicas do fluido e do tubo.

Uma equacao simplificada para o calculo da indutancia de um tubo cilindrico é [21, 23]:

ol [mmg) s
mr?  [mL]

(3.4)

na qual, p é a densidade do fluido em [g/cm?|, [ ¢ o comprimento e r é o raio do tubo em
[cm].

A complacéncia de um reservatorio fechado, é representada no modelo elétrico analogo
por um capacitor, e pode ser calculada com base nas dimensoes do reservatorio e das carac-
teristicas de fluido pela expressao [24, 25]:

~ Vi=Vy [ml]
Py — pghy [mmHg|

(3.5)

na qual, V,. é o volume total do reservatorio em mililitros [mL]|, V é o volume total de fluido
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dentro do reservatério em mililitros [mL|, Py é a pressao absoluta do fluido no reservatorio
em [mmHg|, p é a densidade do fluido em [g/cm?|, g é a aceleragio da gravidade em [m/s?]
e hy é a altura da coluna de fluido no reservatério em [cm|.

As unidades de resisténcia, indutancia e capacitancia encontradas, mesmo aplicando
unidades do sistema internacional de medidas (SI), ndo sdo as unidades usuais em sistemas
hidraulicos. A unidade utilizada para resisténcia é [mmHg]|.[s]/[mL], para a induténcia é
[mmHg]|.[s?]/[mL] e para a capacitancia ¢ [mL|/[mmHg|. No apéndice A, pode-se verifi-
car como ¢ realizada a anélise dimensional para os valores de resisténcias, indutancias e
capacitancias.

Esses valores, calculados a partir da geometria do tubo e das caracteristicas do fluido,
podem ser utilizados como uma estimativa inicial do valor real, porém é necessario realizar
ajustes de forma empirica ou utilizando métodos de estimacao. Podemos citar com exemplo

de métodos utilizados, o método dos minimos quadrados e o filtro de Kalman.

3.2 Modelo de 5% ordem

Um dos modelos elétricos do SCH presentes na literatura é o modelo proposto por Si-
maan et al. [26] cujo circuito pode ser observado na Figura 3.7. Esse circuito elétrico, tem
como objetivo reproduzir a hemodinamica do ventriculo esquerdo. O ventriculo direito e a
circulacao pulmonar sao considerados normais e ainda assume-se que este lado nao interfere
no funcionamento de DAVs acoplados ao ventriculo esquerdo, por isso, nao sao considerados

individualmente no modelo [26].

Figura 3.7: Modelo elétrico do sistema cardiovascular.

N
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Neste circuito, o atrio esquerdo é representada pelo capacitor C,.; a valvula mitral é
representada pelo resistor R, e pelo diodo ideal D,,; a valvula ao6rtica é representada pelo
resistor R, e pelo diodo ideal D,; a complacéncia da aorta é representada pelo capacitor
C.o € a pos-carga é representada pelo modelo Windkessel de 4 elementos com os seguin-
tes componentes: R. (resisténcia caracteristica), L (indutancia do sangue na aorta), Cj
(complacéncia sistémica) e R (resisténcia sistémica). A Tabela 3.1 lista os parametros do
circuito e os seus valores [26].

Como citado anteriormente, o comportamento do ventriculo esquerdo é modelado por
meio da capacitancia variavel C(t), que é o inverso da funcdo elastancia E(t) dada pela

equagao (2.1).

Tabela 3.1: Parametros do modelo apresentado na Figura 3.7

Parametros ‘ Valor ‘ Significado Fisiol6gico
Resisténcias (mmHg.s/mL)
R, 1,0000 Resisténcia sistémica
R, 0,0050 Resisténcia da valvula mitral
R, 0,0010 Resisténcia da valvula adrtica
R, 0,0398 Resisténcia caracteristica
Complacéncias (mL/mmHg)
C(t) = (Vipe(t) — Vo) / Poe(t) ;?Egﬁ;eo Complacéncia do ventriculo esquerdo
Cle 4,4000 Complacéncia do atrio esquerdo
Cs 1,3300 Complacéncia sistémica
Coo 0,0800 Complacéncia da aorta
Indutancias (mmHg.s*/mL)
L \ 0,0005 \ Indutancia do sangue na aorta
Valvulas
D,, — Valvula mitral
D, — Valvula adrtica

Para realizar a simulagdo computacional do modelo proposto por Simaan et al. [26],
utilizou-se a lei dos nés (KCL) e a lei das malhas (KVL) de Kirchhoff para obter as equa-
¢Oes que representam a dindmica do sistema. O estado dos diodos (D,, e D,) foram utili-
zados para indicar se ele esté diretamente polarizado (D,, = 1) ou reversamente polarizado
(D, = 0) [4].

A representacao matemaética desse modelo é feita por meio de equacdes diferenciais, cujas

variaveis de estado estao representadas no circuito da Figura 3.7. Utilizando os métodos
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de analise de circuitos (KCL e KVL), obtemos as equacoes de estado para o modelo. As
variaveis de estado sdo a pressao na aorta (P,,), o fluxo na aorta (Q,), o volume do ventriculo
esquerdo (V,.), a pressdo na circulagao sistémica (P;) e a pressao no atrio esquerdo (P,).
Com as variaveis de estado definidas, temos as seguintes equagoes para esse modelo [4].
Para obter a equagao de P,, no circuito elétrico (Figura 3.7), utilizou-se a leis dos nos de
Kirchhoff, e igualou-se as correntes que chegam com as correntes que saem do n6 conforme

as equacoes abaixo.

D, .
F(Pve - Paa) :Caopao + Qa (36)
. D D
C1(10P0w = - _apao — Wa _apve 3.7
R, Qo+ R, (3.7)
. D D
C1(10P0w = - _apao_ a _aE t ‘/ve_‘/o 3.8
D Pry— Qut D B(0) (Vi — Vo 9
. D 1 D D
P,=——+—P,——Q, = _E(t)V,ye — “_E(t)V, 3.9
RaCao C’aoc2 * RaCao ( ) RaCao ( ) ( )

Para obter a equacao de @), no circuito elétrico (Figura 3.7), utilizou-se como base a
tensao nos nos P,, e P, e obteve-se a equacao que relaciona esses dois noés de acordo com

as equacoes abaixo.

Pao :RcQa+LQa+Ps (310)

LQa :Pao - RcQa - Ps (311)
. 1 R, 1

a — 74 a0 = 7T Wa— 7L A2

Go=7 P Q. 1P (3.12)

A variacao do volume no ventriculo esquerdo, foi obtida subtraindo o fluxo de saida
do fluxo de entrada, que sao dados pelas correntes que saem e que chegam no né P,
respectivamente. Assim, para o calculo da variacdo do volume do ventriculo esquerdo,

temos as seguintes equagoes.

—%(P,, — P,,) (3.13)
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. D D D D
%e :_apao — | == == Pve _mPae 3.14
R, [Rm i RJ R (3.14)
. D D D D D D
ve :_apzzo — == == E(t ve _mPae s == E(t o 1
v, R [Rm + Ra:| () Ve + R, + [Rm + RJ )V, (3.15)

Para obter a equacao de P;, procedeu-se da mesma forma que foi feito para determinar
P,,. Igualou-se as correntes que chegam com as correntes que saem do né P, conforme as

equacoes abaixo.

- Ps - Pae
Qa :CsPs + T (316)
3 Ps - Pae
C,Ps =Q, — _ - ae (3.17)
Ry
: 1 1 1
P=—Q, — P, + P, (3.18)

Para obter a equacao de P,., procedeu-se da mesma forma que foi feito para determinar
P,,. Igualou-se as correntes que chegam com as correntes que saem do n6 P,., conforme as

equagoes abaixo.

% =CePoc + Z—Z(Pae — P, (3.19)
CacPrc =RLSPS —~ R%Pae - %P Z:P (3.20)
CocFu =P |7+ gﬂ e+ g: (Ve = F2EWY, (.21

Pre = ngaeE(t)%e e Cae — P, — C_ae [% + Z—:} P — ngaeE(t)Vo (3.22)

Podemos agrupar as variaveis de estado no vetor x como:

_xl_ _Pao_
T2 Qa
r=lay| = Vi (3.23)
Ty Py
| 5 _Pae_

De posse das equagoes diferenciais descritas acima, uma das possibilidades de representar
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a dinamica do sistema é por meio de uma representacao matricial a seguir:

i = A(t)z + B(1) (3.24)

na qual A(t) é uma matriz ndo linear devido ao comportamento dos diodos e variante no

tempo em virtude da fungao de elastancia do ventriculo esquerdo. Essa matriz é dada por:

_ﬁ _C%w RfélaoE(t) 0 0
. 0 —1 0
Alty=| L 0 —[g—wg—;} Et) 0 o (3.25)
0 cL 0 _ﬁ Rélcé
0 0 Ew) g 4[R2

e o vetor B(t), também variante no tempo, contém os termos independentes das varidveis

de estados, sendo representado por:

B@:[%+&pmm (3.26)

- Rfae E<t>V0

Utilizado as equacoes obtidas a partir do modelo apresentado na Figura 3.7, foram reali-
zadas simulagoes computacionais. Na Figura 3.8 estao representadas as curvas de pressao na
aorta (P,,), pressao no ventriculo esquerdo (P,.) e pressao no atrio esquerdo (P,.) obtidas
com a simulac¢ao deste modelo [4].

As curvas representadas na Figura 3.8, obtidas com o modelo de 5* ordem proposto por

Simaan et al. [26] consegue reproduzir de forma bem aproximada as curvas do ciclo cardiaco
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do SCH propostas por Guyton e que estao representadas na Figura 2.2.
Figura 3.8: Pressoes obtidas a partir do modelo de Simaan et al. [26].
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3.3 Consideracoes finais

Com a modelagem Windkessel é possivel representar um sistema hidraulico por meio de

componentes elétricos como resistores, indutores, capacitores e diodos, com diferentes graus

de complexidade.

Esse tipo de modelagem também serd utilizada no proximo capitulo

para a modelagem de um dispositivos de assisténcia ventricular. Com o modelo 0D de 5°

ordem que representa o SCH, é necessario um modelo 0D de um dispositivo de assisténcia

ventricular para poder ser acoplado a este modelo.

No capitulo 4, serd apresentado o

dispositivo de assisténcia ventricular pDAV e a estratégia utilizada para obter um modelo

0D desse dispositivo para ser acoplados a modelos 0D que representam o SCH e avaliar a

interagao do DAV com o SCH.
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Modelagem do dispositivo de assisténcia

ventricular

Neste capitulo sera apresentado o dispositivo de assisténcia ventricular pDAV e a estratégia
utilizada para obter um modelo 0D para esse dispositivo. A grande importancia de modelar
esse dispositivo é a possibilidade de utilizar esse modelo acoplado a um modelo 0D que

representa o SCH para avaliar a interagao do DAV com o SCH.

4.1 Dispositivo de assisténcia ventricular pulsatil

O pDAV estudado nesse trabalho [27], Figura 4.1, é composto basicamente por duas ca-
maras separadas por uma membrana e duas aberturas: uma abertura para entrada e outra
para saida de liquido. Na entrada existe uma valvula unidirecional que permite apenas a
entrada de liquido para o interior do pDAV. Na saida esta localizada outra valvula unidire-
cional que permite apenas a saida de liquido do pDAV. Esse dispositivo, possui acionamento
pneumatico de modo que é possivel controlar a pressao e os tempos de ejecao de ar. Esse
acionador pressuriza a camara de ar do pDAV, movimenta a membrana e gera a pulsagao e
o bombeamento do liquido por todo o sistema de forma semelhante ao que ocorre no ciclo

cardiaco. Na Figura 4.2 segue um diagrama de blocos simplificado da estrutura do pDAV.
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Figura 4.1: Dispositivo de assisténcia ventricular pulsatil - pDAV [27].
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Figura 4.2: Diagrama de blocos do pDAV utilizado no sistema hidraulico.
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Quando a membrana que separa a camara de sangue da camara de ar relaxa, a valvula
de saida fecha, a pressao dentro da camara de sangue diminui para valores baixos e com
isso a valvula de entrada abre, permitindo a entrada de liquido na camara de sangue até o
momento que o atuador pneumatico pressuriza a camara de ar para bombear o liquido que

estd preenchendo a camara de sangue. No momento que o atuador pressuriza a camara de
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ar, a valvula de entrada fecha, e a pressao dentro da camara de sangue aumenta muito, com
isso, a valvula de saida abre, e permite a saida do liquido para o reservatorio 1, cuja pressao
deve estar proxima dos valores de referéncia de pressao para um paciente pediatrico.

Apébs a saida do liquido, o atuador pneumético permite o relaxamento da membrana.
Como isso a pressao dentro da cidmara de sangue diminui rapidamente, e como a pressao
no reservatorio 1 esta alta, pois ele acabou de receber liquido, esse liquido tenta voltar para
a camara de sangue e forca o fechamento da valvula de saida. Em seguida a valvula de
entrada abre e inicia um novo ciclo de enchimento.

E possivel observar que as valvulas funcionam de forma alternada, logo pode-se consi-
derar que existe fluxo apenas em um sentido. Porém no momento em que as valvulas estao
fechando, h4 um pequeno fluxo contrario ao sentido da circulacao por um tempo muito pe-
queno. O funcionamento das valvulas pode ser descrito de forma simplificada. No momento
em que o pDAV esté na fase de enchimento, a valvula de entrada estd aberta e a de saida
esta fechada, ja na fase de ejecao ocorre o inverso. Estas véilvulas reproduzem e seguem o
padrao de funcionamento das valvulas cardiacas, em que o seu processo de abertura e fecha-
mento é passivo, pois depende apenas do gradiente de pressao, sem que haja mecanismos

ativos para o seu funcionamento.

4.1.1 Pro6teses valvulares cardiacas

Existem dois tipos principais destas valvulas: as mecéanicas e as biologicas. As primeiras
a serem desenvolvidas foram as mecanicas, durante a década de cinquenta. As valvulas
mecanicas apresentavam alguns problemas relacionados a coagulacao e formagao de trombo,
e isso estimulou o desenvolvimento de valvulas cardiacas bioldgicas. Além destes dois tipos,
também existem proteses de valvulas obtidas por polimeros e por engenharia de tecidos,
mas sdo pouco utilizadas [3]. Essas proteses valvulares cardiacas sdo utilizadas na entrada
e na saida dos DAVs, como também sao utilizadas em cirurgias para substituir valvulas
com problemas do coracao. Na Figura 4.3, segue imagens de proteses valvulares cardiacas
mecanicas e na Figura 4.4 segue imagens de proteses valvulares cardiacas biologicas [28].
O pDAV utiliza préteses bioldgicas desenhadas e confeccionadas especialmente para essa

aplicacao.
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Figura 4.3: Proteses valvulares cardiacas mecanicas de duplo folheto e valvula mecanica
caged-ball utilizadas para substituir as valvulas do coracdo e em DAVs [28].

Figura 4.4: Proteses valvulares cardiacas biologicas construidas com a utilizacao de peri-
cardio bovino utilizadas para substituir as valvulas do coragao e em DAVs [28].

4.1.2 Atuador pneuméatico

O bombeamento realizado pelo pDAV é controlado pelo usuario com a utilizacdo de um
atuador pneumatico que é um modelo simplificado do sistema de acionamento pneumatico
utilizado clinicamente [29] cedido para esse estudo através da cooperagao cientifica estabe-
lecida mencionada na Introducao desse trabalho. Um diagrama de blocos simplificados do
sistema pneumatico esta representado na Figura 4.5. Esse atuador ¢ utilizado para gerar a

saida de ar controlada que é utilizada para pressurizar a camara de ar do pDAV.
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Figura 4.5: Esquemaético simplificado da interligagao dos componentes do atuador pneumé-
tico. I — Conjunto composto por compressor, reguladores de pressao e filtro para adequar a
pressao de ar gerada pelo compressor a pressao utilizada na entrada do atuador pneumatico.
IT — Atuador pneumético.
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Todo o ar comprimido utilizado neste sistema é proveniente de um compressor que
disponibiliza niveis de pressao entre 7 bar e 9 bar. A saida deste compressor é conectada a
um conjunto composto por um regulador de pressao e um filtro de ar e de umidade, para
regular a pressao da saida do compressor para 6 bar. A saida desse conjunto é conectada
a uma tubulacao de ar comprimido que proporciona o transporte do ar até o local no qual
estd o atuador. Antes da entrada do atuador, existe outro regulador de pressao que baixa
a pressao da tubulacao de ar comprimido para 3 bar, que é a pressao necessaria na entrada
do atuador pneumatico para o seu correto funcionamento.

Na entrada do atuador foi colocado mais um filtro de ar para garantir que nao ira entrar
impurezas e umidade no sistema. A saida do filtro é conectada a dois reguladores de pressao
para adequar o nivel de pressao disponibilizado no filtro de entrada do atuador pneumaético
ao nivel utilizado pelo pDAV. Um dos reguladores ajusta o nivel da pressao de ejecao do

pDAV e outro para ajustar o nivel da pressao de enchimento do pDAV. Esses niveis de
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pressao estao disponiveis nas duas entradas da valvula solenoide.

A pressao de ejecao e a pressao de enchimento, sao medidas pelo sensor de pressao
SCX05DNC da Honeywell®. As caracteristicas desse sensor e o modo de funcionamento
estao detalhados na secao aquisicao de dados.

Para alternar entre os dois niveis de pressao de operacao, utilizou-se uma valvula sole-
noide. Essa valvula possui duas conexoes na entrada para as tubulagoes de pressao contro-
lada e uma conexao na saida que é alternada entre as duas conexoes da entrada.

Esse ¢ um solenoide que possui duas posigoes, acionado por tensao, e o retorno ¢ realizado
por uma mola. Quando o solenoide estd desenergizado, a saida é conectada & entrada 1
da valvula, enquanto a outra conexao é conectada a exaustao. Na posicao energizada, a
entrada 2 da valvula é conectada a saida enquanto a outra saida é conectada a exaustao.
Um esquematico desse sistema pode ser observado na Figura 4.6. O tempo para ativar
(Aty), ou seja, energizar a bobina e chavear a saida para a entrada 2 é de 0,032 s e para
desativar (Aty), ou seja, chavear a saida para a entrada 1 & de 0,010 s. A tensao de operacao

é de 12V, 0,5 A, necessitando de 6W de poténcia.

Figura 4.6: Esquematico da valvula solenoide utilizada.
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A valvula solenoide é controlada mediante a utilizacdo de um microcontrolador, assim,
o usuario define o intervalo de tempo que a saida da valvula ficard conectada a entrada
1 e o intervalo que a saida ficard conectada a entrada 2. Para facilitar a utilizagdo desse
sistema, que funciona de forma periodica, esta disponivel o ajuste do periodo e do intervalo
de tempo que a saida da valvula ficara conectada a entrada 2 (tempo de ejecao).

Na Figura 4.7, é possivel observar a distribui¢ao do tempo de funcionamento da valvula
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solenoide. O periodo de trabalho pode ser variado e o intervalo de tempo que a saida da
valvula ficara conectada a entrada 2 também pode ser ajustado. A saida da valvula solenoide

é conectada por meio de um tubo ao pDAV.

Figura 4.7: Funcionamento da valvula solenoide no tempo: t; - instante de tempo no qual
o sinal elétrico é aplicado & bobina da valvula; t, - instante de tempo que a valvula esta
ativada; t3 - instante de tempo no qual a bobina da valvula é desenergizada; ¢4 - instante
de tempo que a valvula estid desativada; t5 - instante de tempo no qual o sinal elétrico é
aplicado a bobina da valvula.

t At t, t3 At ty ts
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4.2 Modelagem do sistema de atuacao pneumatica

Para a modelagem completa do pDAV, iniciou-se com a modelagem do sistema de atuagao
pneuméatica do pDAV. Este sistema é similar ao descrito por Ferrari et al. [30], como pode
ser observado no esquematico simplificado apresentado na Figura 4.8. Nesse esquematico,
podemos observar que a saida da valvula solenoide, que é chaveada entre os niveis de pressao

da entrada P,; e F,,, ¢ conectada & camara de ar do pDAV por um tubo.

Figura 4.8: Esquematico simplificado do sistema de atuagao pneumética do pDAV.
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Com base nesta descricao, e utilizando a analogia entre sistemas hidraulicos e sistemas
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elétricos, o modelo 0D do sistema de atuacao pneuméatica do pDAV é modelado como um
circuito RC, apresentado na Figura 4.9, no qual: o resistor R, representa a resisténcia do
tubo que liga a valvula solenoide & camara de ar do pDAV; o capacitor C,, representa a
complacéncia da camara de ar; e a pressao P,.,, equivalente a tensao sobre o capacitor C,,,
representa a pressao na camara de de ar do pDAV de acordo com as pressoes de entrada

Pej e Pen [31]

Figura 4.9: Modelo 0D do atuador pneumatico do pDAV.
Pej Rca r———-— - - =

1 I
Peng Cca : Pca aPCCl
‘ I I

Nao ha troca de fluido através da membrana, ou seja, o fluido que circula no simulador
nao entra em contato com o ar comprimido utilizado para bombear o liquido no sistema.
Assim, é necessario introduzir uma interface entre o sistema de atuacao pneumatico e a
camara de sangue para representar esse isolamento. O elemento elétrico utilizado para essa
funcao ¢ uma fonte de tensao controlada por tensao, aP,., na qual a representa a queda de
pressao provocada pela membrana, como pode ser observado na Figura 4.9. Neste trabalho,
essa queda de pressao foi considerada insignificante, assim, o = 1.

A resisténcia R., pode ser calculada de acordo com a resisténcia do tubo que liga a

valvula solenoide a camara de ar do pDAV utilizando a lei de Poiseuille [17]:

8 lca
Rup = 21 (4.1)

4
T cq

na qual, a viscosidade do arn = 1,72x10™* g/(cm s), o comprimento do tubo I, = 300 cm e o
raio do tubo r,, = 0,25 cm. Assim, o valor da resisténcia do tubo é R, = 33,64 g/(cm s mL).
Fazendo a analise dimensional explicitada no Apéndice A, R., = 0,25 mmHg s/mL.

Para estimar o valor dos parametros do modelo, foi necessario realizar experimentos com
o pDAV para obter os dados necessarios para a estimacao. No capitulo 5, serd detalhado

como sao realizados os testes com esse dispositivo e qual a instrumentacao utilizada.
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4.3 Modelagem do pDAV

Para a modelagem do pDAV, seguiu-se a metodologia adotada por Hunsberger [21], que
desenvolveu um modelo 0D para o DAV Thoratec® PVAD, que também é um DAV do tipo
pulsatil, porém utilizado para pacientes adultos.

Foi realizado um estudo com o dispositivo isolado (teste estatico) para obter a relagao
entre a pressao e o volume no interior da camara de sangue, com o objetivo de determinar a
complacéncia dessa camara (C.s). Detalhes do teste estatico e testes dinamicos para estimar
o valor dessa complacéncia serao apresentados no proximo capitulo.

Como o pDAV possui duas valvulas, uma na entrada e outra na saida da camara de
sangue, utilizou-se a analogia entre circuitos elétricos e sistemas hidraulicos, que foi exem-
plificada no capitulo 3, para modelar as valvulas e as canulas de entrada e saida que sao
acopladas ao pDAV. A Figura 4.10 apresenta o modelo 0D do pDAV, canulas e atuador

pneumatico.

Figura 4.10: (a) Modelo 0D, (b) esquematico simplificado do pDAV, canulas e atuador
pneumatico.
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Na Figura 4.10 (a), o indutor L; e o resistor R; representam a canula de entrada do

dispositivo e o diodo D; representa a valvula de entrada na camara de sangue. O indutor
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L, e o resistor R, representam a canula de saida do dispositivo e o diodo D, representa a

valvula de saida da camara de sangue [31].

4.4 Consideracoes finais

Utilizando a modelagem Windkessel e a analogia entre os sistemas hidraulicos e circuitos
elétricos, foi possivel obter um modelo para o pDAV e para o sistema de atuacao pneumatica.
Para que seja possivel estimar os parametros e validar esse modelo, foi utilizado um sistema
hidraulico cedido através de parceria com o InCor e que proporciona niveis de pressoes na
entrada e na saida do pDAV proximos aos niveis de pressao de um paciente pediatrico.
Assim, no capitulo 5, serao apresentados alguns SHs disponiveis na literatura bem como
o SH desenvolvido pelo InCor que foi utilizado para validar o modelo proposto. Também
sera apresentado um modelo 0D analogo ao SH que sera acoplado ao modelo do pDAV e do

atuador pneumatico para realizagao de simulacoes computacionais.



Capitulo 5

O sistema hidraulico

Neste capitulo serao apresentados alguns simuladores hidraulicos do SCH disponiveis na
literatura. Também serd apresentado o sistema hidraulico previamente desenvolvido por
Torres e Cestari [8] e que é utilizado para testar dispositivos de assisténcia ventricular. Um
modelo 0D para o SH com o pDAV acoplado também foi desenvolvido e estd disponivel
neste capitulo. O modelo do pDAV apresentado no capitulo 4, sera validado com utilizacao
desse sistema hidraulico, e podera ser utilizado em conjunto com modelos 0D do sistema

cardiovascular pediatrico |32, 33|, para avaliar a interagdo do DAV com o SCH.

5.1 Simuladores hidraulicos do sistema cardiovascular

Os sistemas hidraulicos que sao utilizados para testar os DAVs tentam reproduzir condicoes
de pressoes que os DAVs serao submetidos quando implantados em um paciente. Embora
esses sistemas nao possam substituir os testes com animais e ensaios clinicos, eles sao um
passo essencial e importante no projeto e validagao dos DAVs [6].

Esses sistemas devem ser capazes de reproduzir diversas situagoes fisiologicas normais e
de insuficiéncia cardiaca, de acordo com os parametros ajustados pelo operador. Para tanto,
devem possuir resisténcias (presentes nos tubos) e complacéncias (dependem do volume de
ar dos reservatorios) que possam ser ajustadas e medidas para a correta configuragio do
ponto de operacao; devem possuir a capacidade de simular o uso de DAVs; devem ser

de facil operacao e; devem ser construidos a partir de um modelo analitico que possa ser
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desenvolvido para assegurar a confian¢a dos resultados obtidos |34, 35].

Os primeiros sistemas foram construidos com o objetivo de simular o SCH e testar
proteses de valvulas cardiacas. Eles eram basicamente duplicadores de pulso, acionados por
motores de passo e atuadores lineares [6]. Apos esses primeiros sistemas, comegaram a ser
desenvolvidos sistemas para avaliar o funcionamento de DAVs [34].

Um dos primeiros prototipos utilizados para testar DAVs foi desenvolvido na Universi-
dade da Pennsylvania em 1981 por Rosenberg et. al [35]. Esse sistema simulava tanto a
circulacao sistémica quanto a pulmonar, de modo que o lado esquerdo e o lado direito do
coracao fossem representados.

Williams et al. [5] em 1994, desenvolveram um simulador hidraulico com o intuito de
analisar o emprego de DAVs acoplados ao ventriculo esquerdo. Esse simulador foi construido
com o objetivo de reproduzir as relacoes de pressao e volume do ventriculo esquerdo de um
paciente de acordo com o modelo da elastancia variavel no tempo descrito por Sagawa et
al. [11]. Esse simulador é composto por uma bomba de pistao que representa o ventriculo
esquerdo, duas valvulas tricispides, uma na entrada e uma na saida da bomba e a carga
hemodinamica. Esse simulador foi utilizado para desenvolver novos algoritmos de controle
automatico para DAVs, estudar a interacdo hemodinamica com DAVs existentes e estudar

o comportamento de proteses valvulares cardiacas em condigbes proximas as reais (Figura

5.1).

Figura 5.1: Esquematico do simulador proposto por Williams et al. |5].

. i
. .
.
.

PISTAO
-

:VENTRICULO
SIMULADO

=t~ ATUADOR ——pbag———BONMBA———spt—  CARG/ S
: ! HEMODINAMICA

Pantalos et al. |6, 36, 37| construiram um simulador do SCH para testar DAVs em 2002.
Esse simulador consiste de um &trio, um ventriculo, circulagao sistémica e coronaria (Figura

5.2). O objetivo desse trabalho foi avaliar a capacidade que o simulador do ventriculo tem
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para reproduzir a resposta de Frank-Starling para pacientes em condi¢ao normal, com insu-
ficiencia cardiaca e recuperacao cardiaca. Ele conclui que o simulador consegue reproduzir
as curvas de Pressdao-Volume (PV-loops) ventriculares para as trés condi¢oes propostas e
compara essas curvas com dados da fisiologia humana, porém é possivel observar nos re-
sultados deste trabalho, que a curva de pressao no ventriculo nao representa fielmente o

comportamento do ventriculo esquerdo de um paciente.

Figura 5.2: Esquematico do simulador proposto por Pantalos et al. |6].
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Um outro simulador do SCH utilizado para teste de dispositivos de assisténcia ventri-
cular, presente na literatura, foi proposto por Liu et al. em 2005 [7]. Esse simulador é
composto por: um simulador pulsatil do ventriculo esquerdo e um do direito; tanques de ar
e dgua para modelar a complacéncia venosa e arterial; tubos para modelar as resisténcias
venosa, arterial, e outras resisténcias ao escoamento no sistema; e uma resisténcia mecanica
para modelar a variagao nas resisténcia sistémica do sistema sob diferentes condigoes car-
diacas de pressdo e fluxo [7]. O esquemético da montagem descrita pode ser observado na
Figura 5.3. Os nimeros dentro de um circulo representam pontos de medicao de pressao e
os nimeros dentro de um quadrado representam pontos de medicao de fluxo.

No simulador apresentado na Figura 5.3, o ventriculo esquerdo possui acionamento pneu-
matico. Com isso, a pressao de ejecao e de enchimento do ventriculo é definida por um
modulo de acionamento pneumético que simula a pulsacao do ventriculo. Na entrada e na
saida dessa parte do simulador existem véalvulas unidirecionais que representam a valvula

mitral e a valvula adrtica.
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Figura 5.3: Esquematico do simulador proposto por Liu et al. |7].
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Para testar o simulador foram realizadas varias medic¢oes sem a utilizacdo do DAV com o
intuito de verificar a modelagem cardiovascular para um adulto saudavel durante o sono, em
repouso e em atividade fisica, como também para diferentes estados patologicos. Os dados
obtidos nestes experimentos foram comparados com os dados encontrados na literatura para
validar o desempenho do simulador [7], porém, como nos demais simuladores apresentados,
o comportamento da pressao no ventriculo esquerdo nao representa fielmente a pressao em

um paciente.

5.2 Estrutura do sistema hidraulico

O sistema hidraulico desenvolvido tem como finalidade proporcionar niveis de pressoes na
entrada e na saida do DAV proximos aos niveis de pressao de um paciente pediatrico. Esse
sistema é composto basicamente por dois reservatorios, o pDAV, responsavel por bombear o
fluido no sistema, e tubos para a interligacao destes componentes. O fluido utilizado nesse
sistema é uma solugdo composta por 2/3 de soro fisiologico e 1/3 de glicerina, e possui a

viscosidade similar a viscosidade do sangue. Para evitar a proliferacao de bactérias e fungos,
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foi adicionado a solu¢ao 1% de alcool benzilico. A montagem foi realizada de acordo com o
esquemético apresentado na Figura 5.4. Esse sistema ¢é similar aos simuladores apresentados
no inicio deste capitulo com relacao aos niveis de pressoes que ele consegue reproduzir, que
estao proximos aos niveis medidos em um paciente. A diferenca entre estes simuladores estéa
no fato de que o sistema proposto neste trabalho tem como objetivo testar os DAVs e nao

representar um paciente.

Figura 5.4: Diagrama esquematico do sistema hidraulico utilizado para testar e modelar
dispositivo de assisténcia ventricular.
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O reservatorio 1, conectado a saida do pDAV, reproduz niveis de pressao proximos
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aos niveis de pressao na aorta de um paciente pedidtrico. O reservatorio 2, conectado a
entrada do pDAV, reproduz niveis de pressao proximos aos niveis de pressao no atrio de um
paciente pediatrico. A resisténcia mecanica na interligacao entre os dois reservatorios pode
ser ajustada em diferentes valores. Essa resisténcia funciona como uma prensa, que pode
reduzir ou aumentar a secao transversal do tubo. Para a construgao desse sistema, foram

utilizados os materiais listados na Tabela 5.1.

Tabela 5.1: Materiais utilizados para a montagem do sistema hidraulico

Ttem Descricao
Reservatoério - Reservatorio cilindrico de acrilico com duas
1 conexoes em torno da base.
Reservatoério - Reservatorio cilindrico de acrilico com duas
2 conexoes em torno da base.
pDAV - Dispositivo de assisténcia ventricular pDAV

- Sensor para medir a pressao no reservatorio 1
- Sensor para medir a pressao no reservatorio 2
- Sensor para medir a pressao no pDAV
- Sensor para medir o fluxo de entrada no pDAV
- Sensor para medir o fluxo de saida do pDAV

Sensores de
pressao

Sensores de

fluxo . A
- Sensor para medir o fluxo sistémico
Resisténcia - Resisténcia mecanica para o tubo de PVC
mecinica que liga o reservatorio 1 ao reservatorio 2
Valvula 1 - Protese de valvula cardiaca
Valvula 2 - Protese de valvula cardiaca
Tubos - Tubos de PVC e silicone para interligacao dos

componentes do sistema hidraulico

Placa para
aquisicao
de dados

- Kit com Placa da National Instruments +
LabVIEW

Cada componente desse sistema, apresentados na Tabela 5.1, como toda a parte de aqui-
sicao de dados e os sensores utilizados serao detalhado nas préximas secoes deste capitulo.

Na Figura 5.5 seque a montagem do sistema com o pDAV acoplado [31].
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Figura 5.5: Sistema hidraulico utilizado para testar e modelar o pDAV.
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5.2.1 Reservatorio 1

O reservatorio 1, que reproduz niveis de pressoes muito proximos dos niveis de pressao na
aorta humana foi construida em acrilico com formato cilindrico. Esse reservatério possui
dois conectores para que seja possivel a interligacao com as outras partes do sistema e um
conector para um sensor de pressio. E fechado e o volume de ar que fica na parte que
nao esta preenchida com liquido, reproduz de forma bem similar a complacéncia da aorta

humana, Figura 5.6.
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Figura 5.6: Reservatorio 1 - aorta.
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O conector que liga esse reservatorio ao pDAV (conector para a canula de saida - 1/4")
serd ligado a um tubo de silicone. Um outro conector serd utilizado para interliga-lo ao
reservatorio que representara os niveis de pressao no atrio de um paciente. Essa interligacao
¢ foi construida com um tubo de PVC (policloreto de polivinila). Esses dois conectores
estarao em torno da base deste reservatorio. Um terceiro conector, estard localizado no

topo, para a conexao do sensor de pressao.

5.2.2 Reservatorio 2

Nesta secao serao descritas as caracteristicas do reservatério que representard os niveis de
pressao no atrio esquerdo do coragao. Esse reservatorio é similar ao reservatorio utilizado
para representar a aorta, ou seja, ¢ construido em acrilico com formato cilindrico. Possui
dois conectores em torno da base. Um para a conexao com o reservatério 1 e outro para

conexao com a entrada do pDAV e mais dois conectores na parede, um para conexao de um
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sensor de pressao e outro para ajustar o volume de ar no interior do reservatorio, caso seja
necessario utilizar o reservatorio fechado, como pode ser observado na Figura 5.7.

O conector que liga esse reservatorio a entrada do pDAV (conector para canula de en-
trada) sera ligado a um tubo de silicone. Um outro conector sera utilizado para a conexao
do tubo proveniente do reservatorio 1 (conector 2). Essa interligacdo, como ji mencionado,
foi feita com um tubo de PVC. Neste tubo ha um parafuso acoplado a chapas metalicas,
que pode ser usado para reduzir a secao transversal do tudo, aumentando a resisténcia a
passagem de fluidos. Por aumentar ou reduzir a resisténcia a passagem do fluido de forma

mecanica, esse componente é denominado de resisténcia mecanica.

Figura 5.7: Reservatorio 2 - atrio.

Conector

para canula
de entrada
Conector para
: ajuste do
Conector para 5

fu volume de ar
sensor de pressao

5.3 Aquisicao de dados

Para obter os dados de fluxo e pressao nos pontos dispostos na Figura 5.4 foram utilizados
sensores de pressao e fluxo e um modulo para aquisicao de dados. As curvas de pressoes
e fluxos obtidas no sistema hidraulico foram utilizadas para estimar alguns parametros do

modelo 0D desenvolvido para o pDAV acoplado ao sistema hidraulico e para a validacao
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do modelo do pDAV e do atuador pneumaético apresentados no capitulo 4. Assim, esses
sensores precisam ter rapido tempo de resposta e precisao para garantir um conjunto de

dados de qualidade para a utilizacao na estimativa e validacao do modelo.

5.3.1 Modbdulo de aquisicao de dados - NI USB-6210

Para a obtencao dos dados de fluxo e pressao, foi utilizado o médulo da National Instruments
(NI) USB-6210. Este modulo é conectado ao computador por meio de um cabo USB, e os
sinais podem ser monitorados usando uma interface homem maquina (IHM) implementada

na plataforma LabVIEW. A Tabela 5.2, lista algumas especificacoes do médulo.

Tabela 5.2: Especificacoes da placa de aquisicao de dados NI USB-6210.

Especificacoes
Resolucao conversor AD 16 bits
Taxa maxima de leitura | 250 mil amostras por segundo
Entradas analogicas -10a 10 V

O diagrama de blocos implementado no LabVIEW neste trabalho, pode ser observado
na Figura 5.8, no qual o bloco que representa o NI USB-6210 (DAQ Assistant), disponibiliza
os sinais provenientes das entradas analogicas, que estao conectadas aos sensores de pressao
e de fluxo disponiveis no sistema. Esses sinais sao convertidos em um conjunto de valores
numéricos que sao armazenados em um arquivo com extensao "lvin" no PC (Write To
Measurement File). A aquisi¢do de dados esté configurada para obter 1000 amostras por
segundo. Como a maxima frequéncia do sistema é 2,5 Hz, a taxa de amostragem de 1000 Hz

e estd de acordo com o teorema da amostragem de Nyquist.
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Figura 5.8: Diagrama de blocos montado no LabVIEW para aquisicao dos sinais das entra-
das analogicas do NI USB-6210.
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5.3.2 Sensores de pressao

Para aquisi¢ao do valor da pressao na camara de ar do pDAV (pressao de ejegao e pressao
de enchimento), sera utilizado o sensor de pressio SCX05DNC da Honeywell®. Na Figura

5.9, é possivel observar o sensor de pressao utilizado.

Figura 5.9: Sensor de pressao utilizado no sistema hidraulico para medir a pressao na camara
de ar do pDAV - Honeywell®.

Esse sensor ¢ muito utilizado em aplicacoes que exigem alta precisao na medida da
pressao e seu tempo de resposta é de 107* segundos. Pode ser aplicado em fluidos nao
corrosivos, como o ar e gases secos e esta calibrado para operar em temperaturas entre 0 e
70 °C. Esse modelo, possui um diafragma de deteccao da pressao e é possivel aplicar as duas
entradas niveis de pressao. Um dos niveis deve ser conhecido, e o outro é verificado com

base na referéncia imposta. A faixa de pressao que esse sensor foi projetado para operar é
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de -260 a 260 mmHg, com sensibilidade de 240 1V/mmHg, com possibilidade de ajuste do

zero. Na Tabela 5.3 estao listadas algumas especificacoes desse sensor.

Tabela 5.3: Especificacdes do sensor SCX05DNC da Honeywell®.

Especificacoes
Faixa de pressao operacional -260 a +260 mmHg
Faixa de temperatura operacional -40 °C a 85 °C
Faixa de temperatura de armazenamento | -55 °C a + 125 °C
Sensibilidade 240 pV/mmHg
Tolerancia de sobrecarga de pressao - 500 a 1000 mmHg

Para a aquisicdo da pressao na camara de sangue do pDAV, no reservatério 1 e no
reservatorio 2, sera utilizado um transdutor de pressao TruWave da empresa: Edwards
Lifesciences LLC — Trvine, Califérnia, EUA; importado e distribuido por: Edwards Lifes-
ciences C.P.M.C. Ltda. Esse transdutor de pressao possui fios recobertos de ouro para a
transferéncia de sinal de alta fidelidade. Na Figura 5.10, é possivel observar o transdutor
utilizado no sistema hidraulico e na Tabela 5.4 estao listadas algumas especificagoes deste

Sensor.

Figura 5.10: Transdutor de pressao TruWave (Edwards Lifesciences LLC — Irvine, California,
EUA) utilizado no sistema hidraulico.

Tabela 5.4: Especificagoes do transdutor de pressao TruWave (Edwards)

Especificacoes
Faixa de pressao operacional -50 a +300 mmHg
Faixa de temperatura operacional 15°C a 40 °C
Faixa de temperatura de armazenamento -25°Ca+ 70 °C
Sensibilidade 5,0 ©V/mmHg
Tolerancia de sobrecarga de pressao - 500 a + 5000 mmHg
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Os sensores de pressao utilizam o fato da resisténcia elétrica de um filamento metélico
variar com a deformagao aplicada (extensometro - strain gauge). A Figura 5.11 representa
um diagrama esquemaético do strain gauge. Ele é composto por uma grade metalica sensivel,
ligada a uma base que fica em contato com a estrutura que se deseja monitorar. O fio
sensivel é constituido por ligas metalicas especificas e tem, na maioria dos extensémetros,
um diametro aproximado de 0,01mm. Esse tipo de sensores sao atrativos e muito utilizados

devido sua precisao.

Figura 5.11: Extensometro - Strain Gauge.
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Para a medicao da pressao utilizando esse sistema, é necessario ter conhecimento da
sensibilidade & distensdo do strain gauge expressa pelo fator gauge (do inglés gauge fator
- GF) definido como a razao da mudanca fracional na resisténcia elétrica com a mudanga
fracional no comprimento (distensao) [38].

_ AR/R ARJR
AL/L e

GF (5.1)

Na Figura 5.12 segue um esquemético da deformacao de um corpo devido a uma forca

aplicada (distensao - ¢).

Figura 5.12: Deformagao de um corpo devido a uma forca aplicada (distensao - ¢).

Forca ' Forca
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Para aplicacoes em sensores de pressao, a variacao de resisténcia é muito pequena, por
isso, na maioria dos casos, strain gauges sao utilizados na configuracao de ponte de Wheats-
tone. Pode-se utilizar trés configuracoes da ponte para medir a resisténcia: um quarto de
ponte, meia ponte e ponte completa. Os sensores utilizados neste trabalho utilizam a con-

figuracao em ponte completa, na qual todos os resistores da ponte balanceada sao trocados
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por strain gauges ativos. Essa é a configuracao mais sensivel e que menos ¢é influenciada

pela temperatura. A Figura 5.13 representa a configuracao em ponte completa.

Figura 5.13: Extensometro - Strain Gauge na configuracao ponte completa.

|||—o

Nesta configuracao, a tensao de saida V; é dada por:

Vo
— =¢ GF 5.2
=e (5.2

Com a relacao entre a variacao da resisténcia e a deformacao, é possivel obter com o
circuito em ponte, uma relacao entre a tensao de saida e o valor da pressao. Esse valor de
tensao ainda é ajustado em uma placa de condicionamento de sinal para o ajuste do zero e
o ajuste do ganho. Essa placa recebe o sinal de tensao dos dois sensores de pressao e possui
duas saidas de tensao que variam de 0 a 5 V proporcional a pressao medida pelo sensor.
Quando o valor de tensao em qualquer das saidas é de 0,5 V, isso indica que a pressao é
a 0 mmHg. Esse nivel de tensao para indicar a pressao 0 mmHg pode ser ajustado com
a utilizacao de potencidometros. Para saber o valor da pressao a partir do valor de tensao
na saida, basta subtrair 0,5 V do valor de tensao lido e multiplicar por 100, ou seja, 1 V

equivale a 100 mmHg. Esse ganho também pode ser ajustado por potencidmetros.

5.3.3 Sensor de fluxo

Para medir o fluxo nos trés pontos indicados na Figura 5.4, foi utilizado um transdutor de
fluxo eletromagnético [39]. Esse sensor baseia-se no fato de que a passagem de um condutor
elétrico por um campo magnético resulta na geracao de uma forca eletromotriz proporcional
a velocidade da passagem do condutor. De modo semelhante, quando um fluido condutor
passa por um tubo perpendicular a um campo magnético, uma forca eletromotriz é induzida

ortogonalmente a direcao da velocidade e do campo magnético com valor proporcional ao
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fluxo. Assim, a velocidade do fluido é medida pela tensao gerada entre eletrodos quando um
fluido condutor se desloca em meio a um campo magnético. Um esquemaético do sistema de

medicao de fluxo eletromagnético pode esta apresentado na Figura 5.14.

Figura 5.14: Esquemaético do sistema utilizado pelo sensor para medir o fluxo.

Pela lei da inducao de Faraday, temos que:
L
e—/ vx B dL (5.3)
0

na qual e é a forca eletromotriz induzida (V); v é a velocidade instantanea do fluido condutor
(m/s); B é a densidade de fluxo magnético (Wb/m?) e L é a distancia entre os eletrodos
em metros (m). Dessa forma, a tensdo e é proporcional & velocidade do fluido condutor.

Esse sensor esta calibrado para operar com sangue ou solugdo composta de soro fisiologico
com glicerina. Na Figura 5.15, segue o transdutor e o sensor de fluxo do fluxébmetro que
serd utilizado em conjunto com o médulo apresentado na Figura 5.16.

Esse sensor possui duas saidas de fluxo: uma saida que fornece o sinal de fluxo médio
(DC), por meio de um sinal de tensao que varia de 0 a 4,5 V; e outra que fornece o sinal
de fluxo analogico (AC) por meio de um sinal de tensdo que varia de -4,5 a 4,5 V. Para
converter o valor de tensao em volts para fluxo em litros por minuto, basta multiplicar o

valor de tensao por 5, pois 1 V nas saidas AC ou DC equivale a 5 litros por minuto.
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Figura 5.15: Transdutor (A) e sensor de fluxo (B) utilizados. Sensor de fluxo acoplado ao
transdutor (C).

Figura 5.16: Modulo do fluxémetro eletromagnético: 1 - chave liga/desliga; 2 - conector do
transdutor de fluxo; 3 - ajuste do zero; 4 - mostrador digital do fluxo; 5 - saida do sinal de
fluxo média; 6 - saida do sinal de fluxo analogica.

Eletromagnetico
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5.3.4 Curvas de pressoes obtidas no sistema hidraulico

Utilizando o sistema de aquisicao descrito, foram obtidas diferentes curvas de pressoes e
fluxos no sistema hidraulico. Na Figura 5.17 estao representadas curvas de pressao no

reservatorio 2, na camara de sangue do pDAV e no reservatorio 1.

Figura 5.17: Curvas de pressao medidas no sistema hidraulico: (A) curva de pressdo no
reservatorio 2 (P,.); (B) curva de pressao na camara de sangue do pDAV (P,) e (C) curva

de pressao no reservatorio 1 (P,,).
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Modificou-se o valor da resisténcia mecanica e realizou-se um novo experimento para
verificar os niveis de pressao. Na Figura 5.18 estao representadas curvas de pressao no
reservatorio 2, na camara de sangue do pDAV e no reservatério 1 para o novo valor de

resisténcia sistémica.
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Figura 5.18: Curvas de pressao medidas no sistema hidraulico: (A) curva de pressdo no
reservatorio 2 (P,.); (B) curva de pressao na camara de sangue do pDAV (P,) e (C) curva

de pressao no reservatorio 1 (P,,).
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Todos os dados obtidos durante os experimentos realizados no sistema hidraulicos foram
armazenados em arquivos eletronicos e, em seguida, utilizados para a modelagem das ca-
maras do pDAV, realizada inicialmente pelo teste estatico, como também foram utilizados

para a modelagem do sistema hidraulico com o pDAV acoplado.

5.4 Modelagem experimental do atuador pneumatico

Para estimar o valor da capacitancia C,,, foi necessario realizar um experimento com o

pDAV para obter a curva de pressao na camara de ar P.,. O grafico obtido para a pressao
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na camara de ar estd representado na Figura 5.19. Pode-se observar na curva de pressao na
camara de ar, que o seu comportamento é semelhante a resposta ao degrau de um circuito

RC série, confirmando a estrutura utilizada para modelar esse sistema [31].

Figura 5.19: Curva de pressao na camara de ar do pDAV.
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Com os dados de pressao na camara de ar (P.,) e os dados de entrada para obter
essa pressao (P.; e P.,), utilizou-se o método dos minimos quadrados para encontrar os

parametros da funcao de transferéncia discreta de primeira ordem.

5.4.1 Estimador dos minimos quadrados

O método dos minimos quadrados foi utilizado para estimar os parametros R., e C., do

modelo do sistema de atuacao pneumaética, que tem a estrutura apresentada na Figura 5.20.

Figura 5.20: Modelo 0D do sistema de atuagdo pneumatica do pDAV.

Pej I/l(t) Rca y(t)
3 Pus
r.3 CT

A funcao de transferéncia no dominio s do sistema da Figura 5.20 é dada por:

Y(s) 1
U(s)  8ReqCoq +1

(5.4)
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e também pode ser escrita da seguinte maneira:

R..CeusY (s) + Y (s) =U(s) (5.5)

Utilizando a transformada inversa de Laplace, é possivel obter a representacao por meio

de equacoes a diferencas do sistema que é dada por:

k) —ylk—1
R (M=) ) =t (5:5)
Desenvolvendo a equacdo (5.6), temos:

(ReaCla + T) y(k) — ReaCoayy(k — 1) = Tyu(k) (5.7)

Isolando y(k) na equacdo (5.7), obtemos a seguinte representacao:

Rcaoca TS
k)= —————=ylk—1)+ 5————F~ulk 5.8
y(k) (RoCon + Ts)y( )+ (R TS)U( ) (5:8)

Podemos escrever a equagao (5.8) como:
y(k) = ary(k — 1) + bru(k) (5.9)
na qual:
ReaClq
= "= 5.10
al RC[ICCG + TS ( )
T

by = ——5—= 5.11
! RC(LCC(L + TS ( )

O método dos minimos quadrados foi utilizado para obter o vetor de parametros desco-

nhecidos, 0, dado por:

0=la; b)" (5.12)



Capitulo 5. O sistema hidraulico 57

Para estimar os parametros desconhecidos, foram utilizadas as medidas de entrada, u(k),

e saida, y(k), do processo, p(k) definido como:
p(k) =ly(k—1) (k)" (5.13)
Assim, a saida estimada pode ser calculada por:
§(klo) = ¢ (k)0 (5.14)

denominada modelo de regressao linear, e §(kTs|6) é o valor da saida no instante (k7s) com
base no vetor de parametros 6 [40].

A funcao de custo dos minimos quadrados é dada por:

V=5 D 5 (k) (5.15)

na qual, €(k,0) é o erro, dado por:

~

e(k,0) = y(k) — " (k)0 (5.16)

Para obter o vetor de parametros é necessario minimizar a e equagao (5.15).

iy = (% ;ww)) %;w)y@ (517

Assim, para um sistema que os parametros (6) nao sdo conhecidos, mas as medidas
de entrada (u(t)) e saida (y(t)) estdo disponiveis, o vetor de parametros estimado (6) é
calculado pela equacao (5.17) [40].

Com o valor desses parametros estimados, calculou-se o valor da constante de tempo 7,
pelas equacoes 5.10 e 5.11. Sabe-se também que a constante de tempo pode ser calculada

pela equagao (5.18).

Tea = RcaCca (518)
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De posse do valor da constante de tempo, 7., = 0,0415 s, e da resisténcia R.,, pode-se
calcular diretamente o valor da capacitancia C., pela equagdo (5.18).

Com os valores de R, e C,, calculados, é possivel obter a curva de pressao na camara
de ar estimada, f)ca, para diferentes valores de pressoes de entrada F,; e F,,. A Figura 5.21,
representa as curvas de pressao na camara de ar medida no pDAV e estimada utilizando
o modelo proposto para o atuador apresentado na Figura 4.9. O valor da resisténcia do
tubo de ar calculada usando-se a equacdo (4.1) foi R., = 0,25 mmHg.s/mL e o valor da
capacitancia que representa a complacéncia da camara de ar obtido é C,, = 0,16 mL/mmHg.
Os sinais de pressao na entrada utilizados neste experimento foram: F,; = 180 mmHg e
P., = 0 mmHg. Pode-se observar que a curva de pressao estimada na camara de ar é muito

proxima do sinal medido.

Figura 5.21: Curva de pressao na camara de ar do pDAV medida e estimada com base no
método dos minimos quadrados.
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Para a validagao desse modelo, calculou-se a raiz do erro médio quadratico (e,,,s) entre
a curva de pressao medida e a curva de pressao estimada, para um conjunto de, N = 1600
amostras, diferentes das amostras utilizadas na estimativa [31]. A vantagem da utiliza¢ao
da raiz do erro médio quadratico é que o valor do erro estd na mesma dimensao da variavel

analisada.
1 ) 1/2
Erms = <N ; (Pca(k) - Pca(k)> ) (519)

A raiz do erro médio quadratico (g,.,5) calculada pela equacao (5.19) é igual a 5,27 mmHg.

Pela curva apresentada na Figura 5.21, é possivel observar que as curvas medida e estimada
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estao praticamente sobrepostas e este valor de erro é bem pequeno quando comparado com
a faixa de variabilidade do sinal (0 mmHg & 180 mmHg).

Observa-se uma diferenca entre essas curvas na descida (mudanga no sinal de entrada,
u, de P,; para P.,). Isso indica que a constante de tempo de subida ¢ diferente da de descia.
Porém como o erro entre essas duas curvas é pequeno mesmo com a utilizagao de um tnico
valor para o capacitor (C,,), optou-se por modelar esse atuador com os mesmos valores de

Rca € C1ca .

5.5 Modelagem do sistema hidraulico

Para realizar a modelagem do sistema hidraulico cedido para esse trabalho para testar e
modelar dispositivos de assisténcia ventricular, utilizou-se como base o esquematico apre-

sentado na Figura 5.22 e as curvas de pressoes e fluxos obtidas no sistema hidraulico.

Figura 5.22: Esquematico do sistema hidraulico com o pDAV acoplado.
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5.5.1 Teste estatico - pDAV

Para a modelagem do pDAV, foi realizado um estudo com o dispositivo isolado (teste esta-
tico) para obter a relagao entre a pressao e o volume no interior da camara de sangue, com
o objetivo de determinar a complacéncia dessa camara. Para realizar este teste, retirou-se
as duas valvulas do pDAV e fechou-se a saida. Com o pDAV sem valvulas e a saida fechada,
seguiu-se o seguinte procedimento para obter a relacdo entre a pressao (P.s) e o volume da

camara de sangue (V).

1. Conectou-se uma seringa a entrada do pDAV para encher completamente a camara

de sangue do dispositivo com 35 ml do fluido utilizado no SH.

2. Quantidades fixas de 1 mL foram retiradas do interior da camara de sangue do pDAV

usando a mesma seringa.

3. A pressao (P.s) e o volume da camara de sangue (V) foram registrados para cada

retirada de 1 mL.

Repetiu-se cinco vezes este experimento (passos 1, 2 e 3), variando-se a pressao na
camara de ar (P,,) e mantendo a mesma constante nos seguintes valores: 0, 50, 100, 150 e
200 mmHg. Essas pressoes foram mantidas constantes para cada experimento. Ao final do
experimento, um grafico volume-pressao pdde ser tracado e pode ser observado na Figura

5.23.
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Figura 5.23: Teste estatico realizado para modelagem do pDAV.
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Na regiao de operagdo do pDAV (24 mL a 33 mL), a variagao da pressdo com relagio a
variacao do volume pode ser aproximada por uma funcao linear. Essa regiao de operacao
foi definida com base no volume que ¢ ejetado pelo pDAV quando esta em operacao [31].

A complacéncia de uma camara fechada é dada pela relacao direta entre o volume e a a
pressao. Dessa maneira, a complacéncia da camara de sangue do pDAV foi calculada pela
relagdo entre a variagao do volume (AV,,) e a variagao da pressao no interior da camara de

sangue (AP,), na faixa de operagdo do pDAV, de acordo com expressao:

AV,
— 2
C.. b (5.20)

assim, a complacéncia da camara de sangue do pDAV foi calculada para cada valor de
pressdo na camara de ar (P,,) e foi calculada a média desses valores. Dessa forma, o valor da

complacéncia da camara de sangue calculada pelo teste estético é C., = 0,2525 mL/mmHg.

5.5.2 Modelagem dindmica do pDAV

Com sistema hidraulico montado, realizou-se um teste dinamico para calcular a complacén-
cia da camara de sangue do pDAV, com o objetivo de melhorar a estimativa realizada no

teste estatico. Com o pDAV conectado ao sistema hidraulico, seguiu-se o seguinte procedi-
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mento para a realizacao do teste dindmico para o enchimento do pDAV.

1. A camara de ar do pDAV foi pressurizada com F,; = 175 mmHg e em seguida a canula

de saida foi fechada.
2. Chaveou-se a valvula solenoide para a pressao de enchimento P,, = —30 mmHg.

3. A pressao (P.) e o fluxo de entrada (Q;) foram salvos utilizado o sistema de aquisi¢ao

de dados desenvolvido.

De posse desses valores, integrou-se a curva de fluxo para obter o volume. Com os
valores de volume e pressao ao longo do tempo, calculou-se o valor médio de C\s para o
teste dinamico. O valor médio obtido com este teste C.s = 0,2682 mL/mmHg, foi bem
proximo do valor obtido com o teste estatico. Apos este teste, realizou-se o teste dinamico

para a ejecao do pDAV e seguiu-se o seguinte procedimento.

1. A camara de ar do pDAV foi pressurizada com P,, = —30 mmHg e em seguida a

canula de entrada foi fechada.
2. Chaveou-se a valvula solenoide para a pressao de ejecao P.; = 175 mmHg.

3. A pressao (P.) e o fluxo de saida (Q),) foram salvos utilizado o sistema de aquisi¢ao

de dados desenvolvido.

Com estes valores salvos, realizou-se o mesmo calculo utilizado para o teste de enchi-
mento. O valor médio obtido com este teste C.s = 0,2357 mL/mmHg, que é bem proximo
dos valores obtidos no teste estatico e no teste de enchimento. Assim, serd utilizado para
simulagoes computacionais, C.s = 0,2521 mL/mmHg, obtido com o calculo da média dos
trés valores calculados.

Para completar o modelo do sistema hidraulico, utilizou-se a analogia entre sistemas
hidraulicos e circuitos elétricos para modelar os dois reservatoérios e o tubo que possui
a resisténcia mecanica e faz a interligacdo entre os reservatorios. Assim, o modelo 0D
proposto, que representa todo o sistema, na Figura 5.24.

Na Figura 5.24, as partes do sistema hidraulico foram dividas e enumeradas. O niimero

1, representa o atuador pneumatico, o numero 2 representa o tubo que faz a interligacao
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Figura 5.24: Circuito elétrico analogo ao simulador hidraulico.
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entre o atuador pneumatico e a camara de ar do pDAV, os nimeros 4 e 6 representam as
canulas de entrada e saida respectivamente, o nimero 5 representa o pDAV. O processo
de modelagem desses componentes esta bem detalhado no capitulo 4 e neste capitulo sera
detalhado o processo de estimacao dos parametros com a utilizacao dos dados obtidos nos
experimentos realizados com o sistema hidraulico. Também sera realizada a modelagem e

estimacao dos parametros dos demais componentes do SH.

5.5.3 Modelagem do reservatoério 2

A modelagem do reservatoério 2, indicado na Figura 5.22, foi realizada com base nas carac-
teristicas do reservatorio e na curva de pressao P,. Figuras 5.17 (A) e 5.18 (A). Como esse
é um reservatorio aberto, e o nivel do fluido no seu interior é constante, o comportamento
da pressao nesse reservatério também é constante, assim, no modelo 0D, o reservatorio 2
foi representado por uma fonte de tensao continua (CC), e esté indicado pelo namero 3 na
Figura 5.24. Para estimar o valor da pressao P,., utilizou-se um periodo de funcionamento
do sistema de 0,8 segundos (800 amostras) e calculou-se a média do valor da pressdo nesse

intervalo, para 4 experimentos diferentes, de acordo com a equacao abaixo:

(5.21)

e
Il

2]~
I4]=
~
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na qual N é o nimero total de amostras, T é a taxa de amostragem e k é o indice de cada
amostra. Em todos os experimentos o valor médio da pressao foi de 6 mmHg. Assim, esse

reservatorio serd representado por uma fonte de tensao CC de 6 V.

5.5.4 Modelagem do reservatoério 1

Para modelar o reservatorio 1, indicado na Figura 5.22, utilizou-se o conceito de modela-
gem Windkessel para uma camara fechada. Assim, a complacéncia desse reservatorio foi
representada pelo capacitor C,,, e estd indicado pelo nimero 7 na Figura 5.24.

O calculo da capacitancia Cl,, foi realizado com base na curva de pressao P,, e do fluxo
@, obtidos no sistema hidraulico na fase de enchimento do pDAV, pois neste momento o
fluxo de saida do pDAV é nulo e s6 existe fluxo saindo do reservatorio 1 para o reservatorio

2 (Qs). Com esses dados, e a equagao de corrente em um capacitor dada por:

I

d
I= cd_‘t/ C=—4 (5.22)

dt
podemos utilizar a analogia entre sistemas hidraulicos e circuitos elétricos na qual o fluxo é
representado pela corrente elétrica e a pressao é representada pela tensao elétrica, e utilizar
a equacdo (5.23) para calcular o valor de C,,.

—Qs(KT5)

Pao((k+1)T5)_Pao(kTs) )
Ts

Coo(kTy) =

k=1,2,..,200. (5.23)

na qual, T é a taxa de amostragem e k ¢ o indice de cada amostra. Utilizando a equagao
(5.23), e os dados de fluxo e pressao no intervalo de enchimento do pDAV (200 amostras),
o valor calculado para a complacéncia do reservatorio 1 ¢ Cp, = 0,2385 (mL/mmHg).
Esse valor foi obtido pela média dos valores de C,, obtidos pela equagao (5.22) para as 200

amostras disponiveis calculado pela equacgao abaixo:

Cao = Z an<kTs) (524)

na qual N é o namero total de amostras, k é o indice de cada amostra e Cy,(kTs) é o valor

da capacitancia do reservatorio 1 no instante k7.
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5.5.5 Modelagem das canulas do pDAV

A modelagem da interligacao entre o reservatorio 1 e o reservatorio 2, que possui a resisténcia
mecanica, também foi baseada no mesmo principio de modelagem das canulas, assim, essa
interligacao foi representada pelo resistor R, e pelo indutor L, e estd indicada pelo nimero
8 na Figura 5.24.

Para estimar os parametros R;, L;, R,, L,, Rs e L utilizou-se o filtro de Kalman esten-
dido, utilizando os sinais de pressoes e fluxos obtidos do sistema hidrdulico para diferentes
condicoes de operacao do sistema hidraulico de acordo com o seguinte procedimento para
obter os dados de pressao e fluxo.

Inicialmente, definiu-se 6 pontos de operacao para o pDAV acoplado ao sistema hidrau-
lico, com diferentes valores para a frequéncia de pulsacdo (HR) e para a pressdo no reser-
vatorio 1 (P,,). Na Tabela 5.5 estdo listados os pontos de operacdo utilizados para testar o
pDAV com o objetivo de obter os dados para estimar o valor das resisténcias e indutancias
da canulas e do tubo que possui a resisténcia mecanica. Esses pontos de operacao foram
definidos com base em valores de pressoes e frequéncia cardiaca para pacientes pedidtricos
[41, 42]. O valor de pressdo no reservatorio 1 P,, esta indicado o valor da méxima e da
minima pressao nesse reservatorio( P,,=80/40, indica que o valor maximo da pressao neste

reservatorio ¢ 80 mmHg e o valor minimo da pressdo é 40 mmHg).

Tabela 5.5: Parametros do modelo 0D apresentado na Figura 5.24.

Pontos de Operacao | HR (batimentos por minuto) | P,, (mmHg)
Teste 01 80 80/40
Teste 02 80 60/20
Teste 03 100 80/40
Teste 04 100 60/20
Teste 05 150 80/40
Teste 06 150 60/20

Néo é possivel obter as trés curvas de fluxos (entrada Q;, saida @, e sistémico Q)
durante um tdnico experimento pois s6 ha um sensor de fluxo. Assim, foram realizados os
seis testes, medindo o fluxo de entrada, depois foram repetidos os mesmos testes medindo
o fluxo de saida e por fim foram repetidos os mesmos testes medindo o fluxo sistémico,

totalizando dezoito experimentos.
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Para todos os experimentos, a pressao de ejecdo do pDAV (P,;) fol mantida constante
no valor de 190 mmHg e a pressdo de enchimento (P,,) também foi mantida constante no
valor de 0 mmHg. O tempo de ejecdo do pDAV foi ajustado para 30% do periodo de um
ciclo para cada experimento. Esses valores foram definidos com base na faixa de operacgao
segura do pDAV e por conseguir manter a pressao P,, na valor desejado.

Para cada um dos experimentos, realizou-se o seguinte procedimento para ajustar a

pressao P,, no valor desejado.

e Definiu-se inicialmente os valores de HR, tempo de ejecao, P, P.,.

e Com os parametros definidos, encheu-se o sistema hidraulico com a solucao de soro

fisiologico com glicerina e ajustou-se o nivel dos dois reservatorios.
e Em seguida, o pDAV foi acionado periodicamente.

e Ajustou-se a resisténcia mecanica para que a pressao no reservatorio 1 atingisse o valor

desejado.

e Com a pressao P,, no valor desejado, os dados de pressoes e fluxos foram salvos no

PC.

Para estimar o valor da resisténcia e da indutancia da canula de entrada, foram salvos
no PC, para os seis testes, os valores da pressdo na camara de sangue do pDAV (P,), da
pressao no reservatorio 2 (P,.) e do fluxo de entrada (Q;), para as configuragoes definidas

na Tabela 5.5.
Figura 5.25: Circuito elétrico andlogo a canula de entrada do pDAV com a valvula de
entrada.

. Di
—ANN—YY Y P
-0

>

Pae
=+

E possivel observar na Figura 5.25 que existe uma valvula (D;) que permite a passagem
de fluxo na canula de entrada apenas quando a pressao P,. é maior que a pressao P..
Assim, para estimar os valores dos parametros R; e L;, foram utilizados apenas os dados no

intervalo em que existe a passagem do fluxo Q);.
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Concluida a execugao dos seis testes medindo o fluxo de entrada no pDAV, o sensor de
fluxo foi colocado na canula de saida, com o objetivo de obter os dados para estimar o valor
da resisténcia e indutancia da canula da saida. Repetiu-se o procedimento para ajustar a
pressao P,, no valor desejado e em seguida, foram salvos no PC, para seis testes, os valores
da pressao na camara de sangue do pDAV (P.), da pressdo no reservatorio 1 (P,,) e do

fluxo de saida (Q,), para as configuragoes definidas na Tabela 5.5.

Figura 5.26: Circuito elétrico andlogo & canula de saida do pDAV com a valvula de saida.
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Assim como na canula de entrada, na canula de saida também possui uma valvula (D,)
que permite a passagem de fluxo na canula apenas quando a pressao P.; é maior que a
pressao P,, (Figura 5.26). Assim, para estimar os valores dos parametros R, e L,, foram
utilizados apenas os dados no intervalo em que existe a passagem do fluxo @),.

Com os experimentos para as duas canulas concluidos, o sensor de fluxo foi colocado
no tubo que faz a interligacdo entre os reservatorios 1 e 2 para medir o fluxo )5 com o
objetivo de obter os dados para estimar o valor da resisténcia e indutancia desta interligagao.
Repetiu-se o procedimento para ajustar a pressao P,, no valor desejado e em seguida, foram
salvos no PC, para os seis testes, os valores da pressao no reservatorio 1 (P,,), da pressao no
reservatorio 2 (P,.) e do fluxo de sistémico (@), para as configuracoes definidas na Tabela

5.5.

Figura 5.27: Circuito elétrico andlogo a interligacao entre os reservatorios.
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O fluxo sistémico, (s, sempre existe, pois nao existe uma valvula nessa interligagdo e a
pressdo P,, sempre é maior que a pressao P,. (Figura 5.27. Assim, para estimar os valores
dos parametros R, e L, foram utilizados os dados no intervalo de um ciclo de batimento.

Ao finalizar todos os testes, iniciou-se o estudo dos sinais para utilizar na estimacao dos
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parametros. Para todos os testes, observou-se que os dados de pressao e fluxo apresentavam

ruidos e com isso fol necessario filtrar esses sinais.

5.5.6 Filtragem nao linear - thresholding

Os sinais foram filtrados com base na frequéncia fundamental do sinal que pode ser calculada
pela frequéncia de batimento do pDAV. A maior frequéncia de batimento do pDAV é 2,5 Hz
para 150 batimentos por minuto. Os sinais medidos foram filtrados com o objetivo de
eliminar as altas frequéncias.

A estratégia de filtragem aplicada para este proposito foi a técnica de thresholding, que
permite eliminar as componentes harmonicas que estao fora de um gabarito especificado
(subtracao espectral) [43-45].

Um sinal ruidoso pode ser expresso por:

y(k) = (k) + n(k) (5.25)

na qual y(k) é o sinal ruidoso, (k) é o sinal sem ruido e n(k) é o ruido. No dominio da

frequéncia, o modelo de sinal ruidoso da equagao (5.29) é expresso como:

Y(f) = X(f)+ N(f) (5.26)

na qual Y(f) é a transformada de Fourier do sinal ruidoso, X (f) é a transformada de Fourier
do sinal sem ruido, N(f) é a transformada de Fourier do ruido e f é a variavel de frequéncia.

A transformada de Fourier é obtida pela seguinte equagao:

=

X(f) = - x(k)e I2mR/N (5.27)

0

B
Il

Para recuperar o sinal, utiliza-se a transformada inversa de Fourier dada pela seguinte

equagao:

X (f)e?2mh/N (5.28)
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Para definir as harmonicas que devem ser eliminadas foram realizadas simulacoes com
o modelo 0D proposto. Analisou-se o espectro de amplitude da transformada de Fourier
dos sinais de pressoes e fluxos simulados. Na Figura 5.28 segue o espectro de amplitude
dos sinais de fluxo simulados e na Figura 5.29 segue o espectro de amplitude dos sinais de

pressao simulados.

Figura 5.28: Espectro de amplitude da transformada de Fourier dos sinais de fluxo: (A)
fluxo sistémico (Q;); (B) fluxo de entrada (Q;); (C) fluxo de saida (Q,).
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Figura 5.29: Espectro de amplitude da transformada de Fourier dos sinais de pressao: (A)
pressao no reservatorio 2 (P,.); (B) pressdo na camara de sangue do pDAV (P.); (C) pressao

no reservatorio 1 (P,,).
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E possivel observar que os sinais de pressoes e fluxos simulados, sao compostos basi-
camente pelo nivel DC e mais 4 harmonicas (primeira a quarta harmonica), logo, para os
sinais medidos, foram eliminadas as harmonicas fora dessa faixa.

Na Figura 5.30 segue um diagrama de blocos do processo de subtracao espectral reali-

zado.

Figura 5.30: Diagrama de blocos da subtracao espectral.
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A equacao que descreve a subtracdo espectral pode ser expressa como:

X(f)=Y(f)=N(f) (5.29)

na qual X(f) é uma estimativa do espectro do sinal original e N(f) é uma estimativa do
espectro do ruido do sinal. A estimativa do ruido foi realizada com base no modelo do
sistema, pois foi possivel definir quais harmonicas estao presentes no sinal sem ruido, com
isso eliminou-se as que estao fora dessa faixa.

Em resumo, o procedimento realizado para filtrar os sinais de pressao e fluxo foi o

seguinte:
1. selecionou-se um periodo do sinal medido (ruidoso);
2. calculou-se a transformada de Fourier (FFT) desse sinal;

3. tracou-se o espectro de magnitude e zerou-se as harmonicas que estao fora da faixa

definida;

4. calculou-se a transformada de Fourier inversa (IFFT) destes coeficientes para obter o

sinal filtrado.
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Todos os sinais utilizados foram amostrados a uma taxa de 1 kHz. Essa taxa é maior
que duas vezes a maxima frequéncia do sinal, garantindo que nao teremos problemas com a
amostragem do sinal (aliasing). Para a andlise, foi utilizado um periodo completo do sinal,
para evitar o erro de truncamento no espectro calculado, leakage. Na Figura 5.31 segue uma
curva do sinal de pressdo no reservatorio 1 (P,,) medida no sistema hidraulico e filtrada
utilizando a técnica thresholding e na Figura 5.32, segue uma curva do sinal de fluxo (@)

medida no sistema hidraulico e filtrada utilizando a técnica thresholding.

Figura 5.31: Curva de pressao no reservatorio 1 (F,) medida no sistema hidraulico e filtrada
utilizando a técnica thresholding (P,,).
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Figura 5.32: Curva de fluxo (@) medida no sistema hidraulico e filtrada utilizando a técnica

thresholding (Q,).
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Os sinais filtrados foram utilizados para estimar os parametros do modelo do SH. Essa
estimativa foi baseada nas equacoes diferenciais do trecho que se deseja obter o valor dos
parametros e nos dados de pressoes e fluxos. Para a estimativa destes parametros, foi

utilizado o filtro de Kalman estendido.

5.5.7 Filtro de Kalman

O filtro de Kalman foi proposto no inicio da década de 1960 por Rudolf Emil Kalman
mediante a publicagao de um artigo no qual era descrito um procedimento para resolugao
de problemas lineares por meio da observagao e estimacao de estados [46]. Inicialmente,
apenas problemas em tempo discreto foram abrangidos, e, ainda no comeco da década de
1960, em conjunto com Richard Bucy, foi implementada a variante para tempo continuo
[47].

O filtro de Kalman utiliza medi¢oes de grandezas realizadas ao longo do tempo (conta-
minadas com ruido e outras incertezas), gerando resultados que tendam a se aproximar dos
valores reais das grandezas medidas. Esse método é utilizado, por exemplo, para filtragem
de sinais contaminados com ruido, rastreamento de satélites, estimacao de parametros de
modelos elétricos entre outros [48, 49].

As medigoes realizadas no sistema hidraulico desenvolvido neste trabalho sdo realizadas
de forma discreta no tempo. Por esse motivo, serd necessario definir uma frequéncia de
amostragem que depende dos sensores utilizados.

Para discretizar o sistema, temos que o tempo discreto ¢ dado por:
t(k)=te kT, (k+ 1)1,k =0,1,2,... (5.30)
assim, podemos definir a derivada de um sinal no dominio discreto utilizado o método de

Euler por:

T = = z(k) = 2T, + x(k — 1) (5.31)

na qual, T é o passo de tempo, k e kK — 1 é o namero da amostra no instante de tempo em
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t =kT; et = (k—1)T, respectivamente. Assim, as equagoes do modelo serao discretizadas
para a aplicacdo do algoritmo de estimacao. Neste trabalho, o passo de tempo utilizado foi
1073, e satisfaz o teorema da amostragem de Nyquist.

Para utilizar o filtro de Kalman padrao para estimar um parametro, o sistema deve ser
descrito por equacoes lineares. Um sistema linear discreto pode ser descrito pelas equacoes

5.32:

z(k + 1) =Ax(k) + Bu(k) + w(k) (5.32)
y(k) =Cz(k) +v(k) (5.33)

As equacoes 5.32 e 5.33 definem um sistema linear pois nao contem quaisquer fungoes
exponenciais, trigonométricas, ou quaisquer outras funcoes de caracteristica nao linear. As
variaveis A, B, e C' sao matrizes; k é o indice de tempo discreto; x é chamado de estado
do sistema; u é uma entrada conhecida do sistema (sinal de controle); y é o sinal de saida
medido; w e v sao ruidos sendo w o ruido do processo e v o ruido de medicao.

Na maioria dos problemas de estimacao de estados, o objetivo é estimar x pois contém
todas as informagoes do sistema, porém, nem sempre é possivel medir diretamente o valor
de x, assim é necessario medir y, que é uma funcao de x e utilizamos esses dados para
estimar . No entanto as medigoes possuem ruido e nao é possivel utilizar diretamente
esses valores. A utilizacdo do filtro de Kalman é indicada nestes casos, pois ele utiliza as
informacoes dos valores medidos e informacoes contidas na equacao de estado. As equagoes

do filtro de Kalman podem ser escritas como:

K(k) =P(k)CT(CP(k)CT + R)™* (5.34)
@k +1) =(A2(k) + Bu(k)) + K(k)(y(k) — Ci(k)) (5.35)
P(k+1) =A(I — K(k)C)P(k)AT +Q (5.36)

nas quais Z(k) é a estimativa de z(k); K(k) é o ganho de Kalman (dado por uma matriz);
P(k) é a matriz de covariancia do erro de estimagio; () é a matriz de covariancia do ruido
do processo w(k) e R é a matriz de covariancia do ruido de medic¢do v(k); I é a matriz

identidade.
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Na inicializacao do filtro de Kalman, é necessario atribuir um valor inicial para Zo. A
matriz P também deve ser inicializada de acordo com a incerteza da estimativa do valor
inicial. Se temos confianca no valor da estimativa inicial Z(, ou seja, ¢ uma boa estimativa,
entao Py deve ser pequena. Se estamos muito incertos sobre o valor da estimativa inicial
Zo, entao Fy deve ser grande. Esses valores de inicializacao estao diretamente relacionados
com a velocidade de convergéncia do estimador.

O filtro de Kalman tem um bom desempenho para sistemas lineares, porém nao consegue
realizar boas estimativas quando o sistema ¢ nao linear. Para resolver esse problema, é
necessario utilizar o Filtro de Kalman Estendido (do inglés Extended Kalman Filter - EKF)
que estima o estado de uma variavel aleatoria a partir da sequéncia de observacoes com
ruidos. Esse algoritmo segue os mesmos conceitos do filtro padrao, porém com algumas
manipulacoes matematicas para ser utilizado em sistemas nao lineares, temos o seguinte
algoritmo para o EKF.

Para as equagoes de um sistema dadas por:

2(k + 1) =f(x(k), u(k)) + w(k) (5.37)

y(k) =g(x(k)) +v(k) (5.38)

deve ser calculado em cada passo de tempo os valores das matrizes F' e G.

_9f
Fk—1) 0 |ah—1) k-1 (k1) (5:39)
dg
) 4
G (k) 0x 12(k)|k—1 (5:40)

Com essas matrizes calculadas, executam-se as seguintes equagoes do filtro de Kalman:

K(k) =P(k)GT (k)(G(k)P(K)GT (k) + R)™! (5.41)
t(k+1) =f(@(k),u(k)) + K(k)(y(k) — h(z(k))) (5.42)
P(k+1)=F(k)(I — K(k)G(k))P(k)FT (k) +Q (5.43)

Pode-se afirmar que esse filtro produz estimativas dos valores reais de grandezas medidas e

estima a incerteza do valor predito. Por exemplo, se dispusermos de uma estimativa inicial
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de um estado, é possivel corrigi-la com um ganho calculado a cada estimativa. A correcao
da estimativa por meio do ganho funciona da seguinte forma. Se a estimativa é boa, entao
o ganho deve ser pequeno, porém se a estimativa ¢ ruim o ganho deveré ser grande, assim
a valor de menor incerteza serd sempre o mais importante para o algoritmo do filtro.

Para a correta aplicacao e funcionamento do algoritmo do filtro de Kalman estendido,
é necessario que o modelo do sistema esteja adequado. Outro ponto importante sao as
medicoes, pois serd a partir delas que serao estimados todos os parametros do modelo. As
condigoes iniciais também influenciam na convergéncia do filtro, e quanto mais proximas do

valor ideal elas estao, mais rapido o algoritmo vai convergir e melhores serao os resultados.

5.5.8 Filtro de Kalman extendido

Para a estimacao dos parametros do modelo elétrico andlogo ao simulador hidraulico de-
senvolvido durante este trabalho, foi utilizado o filtro de Kalman Estendido (EKF). Como
o sistema possui véilvulas, existe momentos em que o fluxo em um determinado trecho é
nulo, como ja explicado anteriormente. Além disso, s6 existe disponivel um sensor de fluxo.
Assim, implementou-se o EKF para o trecho a ser estimado, escolhendo sempre a fase de
funcionamento que existe fluxo.

Para todos os filtros, a matriz de covariancia do erro de estimagao, P; a matriz de
covariancia do ruido de medicao R e a matriz de covaridncia do ruido do processo @) utilizadas

no EKF, foram:

10 0 O
P=10 10 0 (5.44)
0O 0 10
108 0 0
R=1| 0 10% 0 (5.45)
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0 O 0
Q=10 102 0 (5.46)
0 0 1072

O valor utilizado para a matriz de covariancia P foi escolhido com base na incerteza da
estimativa do valor inicial. Com o conhecimento do sistema, pode-se fazer uma estimativa
proxima do valor real, e assim, utilizou-se uma valor pequeno para a matriz P. O ruido
de medicao R e o ruido do processo @) utilizados, permitiram a convergéncia do filtro para

todos 0s casos.

Fase de enchimento - R; e L;

Na fase de enchimento, o fluxo de saida (), é nulo, entao, temos apenas o fluxo de entrada
Q;, do reservatorio 2 (FP,.) para a camara de sangue do pDAV (P.). Assim, o circuito da

Figura 5.24 fica resumido ao ramo destacado na Figura 5.33.

Figura 5.33: Circuito elétrico andlogo ao simulador hidraulico.

|

Com esse circuito definido e utilizando as leis de Kirchhoff, temos as seguintes equacoes

para o fluxo de entrada:
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Pae :RZQ’L + LZQ’L + Pcs (547)
LZQZ :Pae - R’LQZ - Pcs (548)
: R; 1 1
i — T 7 Wi _Pae__Pcs 5.49
Q L&t I (5.49)
fazendo, x1 = Q;, xo = L% e xr3 = %, temos a seguinte equacao diferencial para a fase de
enchimento:
ZL:1 = —X3x1 — JIQPCS + ZL’QPae (550)
o vetor de estados é dado por:
r=[r, w9 3" (5.51)

A condicao inicial adotada para a estimativa da resisténcia, foi escolhida com base no
instante de fluxo (k = 100 na Figura 5.34). Neste instante, a resisténcia foi calculada pela
diferenca de pressao dividido pelo valor do fluxo. O valor inicial da indutancia foi calculado

com base nas dimensdes do tudo e caracteristicas do fluido pela equacio (3.4).
zo=1[5 25 10]" (5.52)
O sistema pode ser representado na forma matricial.

T —x3%1 — Toles + 12 Py
flx) = |2y| = 0 (5.53)

T3 0
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Discretizando o sistema temos:

z1(k+1) w1(k) + To(—x301 — 22 Py + 12 Py)
Fla(k+1)) = |zo(k +1)| = 2o (k) (5.54)

O proximo passo é calcular o Jacobiano da matriz do sistema discretizado.

‘;_i 14 Ty (—a3) (5.55)
TP - P (5.56)
2—2 =Ty(—x,) (5.57)
g—i 1 (5.58)
Z_ﬁ 4 (5.59)

As demais derivadas parciais sao iguais a zero. Com esses valores, temos a seguinte matriz

para o Jacobiano.

1 + Ts(_xii) Ts(Pae - Pcs) Ts(_xl)
F= 0 1 0 (5.60)
0 0 1

Na Figura 5.34, seque a curva de convergéncia do filtro na estimagao dos parametros
R; e L; para a canula de entrada do pDAV para as 200 amostras disponiveis nesta fase.
Para calcular o valor da resisténcia e indutancia, utilizou-se a média dos valores no regime
permanente da convergéncia do filtro. Neste experimento, utilizou-se os valores das 50

altimas amostras.
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Figura 5.34: Curva de convergéncia do filtro para os parametros R; e L;.
20

mmHg.s/mL
) >

0 50 100 150 200
Amostras

mmHg.s?/mL
<
o

— 1.~ oo

0 ‘
0 50 100 150 200
Amostras
40
2]
~
= 20f ——0Q; - Medido T
- -- —QY- - Estimado
0 ‘ ‘ [
0 50 100 150 200
Amostras

Fase de ejecao - R,, L,

Na fase de ejecao, o fluxo de entrada @); é nulo, entao, temos apenas o fluxo de saida @),, da
camara de sangue do pDAV (P.) para o reservatorio 1 (P,,). Assim, o circuito da Figura

5.24 fica resumido ao ramo destacado na Figura 5.35.

Figura 5.35: Circuito elétrico andlogo ao simulador hidraulico.

QCS—M—NIYJQY\—Q P ao
=0

Com esse circuito definido e utilizando as leis de Kirchhoff, temos as seguintes equacoes

para o fluxo de saida:



Capitulo 5. O sistema hidraulico 80

Pes =LoQo + RoQo + Pao (5.61)
LOQO :Pcs - ROQO - Pao (562)
: 1 R, 1
=P - — - _p .
Qo .l Qo 7 Fao (5.63)

fazendo, x1 = Q,, 2 = L%) e r3 = f—:, temos a seguinte equagao diferencial para a fase de

ejecao:
T, = —x371 — TPy + 12 P.g (5.64)
o vetor de estados é dado por:
=z, zy z3]" (5.65)

A condicao inicial adotada para a estimativa da resisténcia, foi escolhida com base no
instante de fluxo (k = 120 na Figura 5.36). Neste instante, a resisténcia foi calculada pela
diferenca de pressao dividido pelo valor do fluxo. O valor inicial da indutancia foi calculado

com base nas dimensdes do tudo e caracteristicas do fluido pela equacio (3.4).

zo=1[9 25 100)" (5.66)
O sistema pode ser representado na forma matricial.

Z —x37] — T2 Py + T2 P
f(z) = |2, | = 0 (5.67)

T3 0
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Discretizando o sistema temos:

xl(k + 1) xl(k) + TS(_x3xl - xQPao + -IQPcs)
Flz(k+1) = |zgk+1)| = 2o (k) (5.68)

O proximo passo é calcular o Jacobiano da matriz do sistema discretizado.

g_i 1+ Ty (—3) (5.69)
TP~ Pu) (5.70)
2—2 =T,(—x1) (5.71)
g—fj ~1 (5.72)
g_i _ (5.73)

As demais derivadas parciais sao iguais a zero. Com esses valores, temos a seguinte

matriz para o Jacobiano.

1 + Ts(_xd) Ts(Pcs - Pao) Ts(_ml)
F = 0 1 0 (5.74)
0 0 1

Na Figura 5.36, seque a curva de convergéncia do filtro na estimagao dos parametros
R, e L, para a canula de saida do pDAV para as 150 amostras disponiveis nesta fase.
Para calcular o valor da resisténcia e indutancia, utilizou-se a média dos valores no regime
permanente da convergéncia do filtro. Neste experimento, utilizou-se os valores das 50

altimas amostras.
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Figura 5.36: Curva de convergéncia do filtro para os parametros R, e L,.
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O fluxo sistémico (Qs), do reservatorio 1 (P,,) para o reservatorio 2 (P,.), é diferente de
zero tanto na fase de enchimento quanto na fase de ejecdo, assim, utilizou-se os dados de
um ciclo de funcionamento para a estimativa dos parametros. O circuito da Figura 5.24 fica

resumido ao ramo destacado na Figura 5.37 para a estimacgao dos parametros R, e L.

Figura 5.37: Circuito elétrico analogo ao simulador hidraulico.
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Com esse circuito definido e utilizando as leis de Kirchhoff, temos as seguintes equacoes

para o fluxo sistémico:

Pao :LSQS + RSQS + Pae (575)

Lst :Pao - Rst - Pae (576)
. 1 R 1

s :_Pao - = s _Pae 5.77

@ L, LSQ L, ( )

o o 1 o R . ~ . .
fazendo, x1 = Qy, 1o = 7. e x3 = 7°, temos a seguinte equagao diferencial para a o fluxo

sistémico:
Ty = —23%1 — T2 P + T2 Py (5.78)
o vetor de estados é dado por:
r=[r;, my w3)" (5.79)

A condicao inicial adotada para a estimativa da resisténcia, foi escolhida com base no
instante de fluxo (k = 150 na Figura 5.38). Neste instante, a resisténcia foi calculada pela
diferenca de pressao dividido pelo valor do fluxo. O valor inicial da indutancia foi calculado

com base nas dimensoes do tudo e caracteristicas do fluido pela equacao (3.4).
zo=[12 10 157 (5.80)
O sistema pode ser representado na forma matricial.

T —x3x1 — T2 P + 2Py,
flx) = |2,| = 0 (5.81)

T3 0
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Discretizando o sistema temos:

$1(l€ + 1) xl(k) + TS(_$3$1 — 22 P + ajZPao)
Fla(k+1)) = |za(k +1)| = 2o (k) (5.82)

O proximo passo é calcular o Jacobiano da matriz do sistema discretizado.

g_g 14 Ty (—3) (5.83)
TP P (5.84)
g—il) =Ts(—x1) (5.85)
g—i 1 (5.86)
g_i 4 (5.87)

As demais derivadas parciais sao iguais a zero. Com esses valores, temos a seguinte

matriz para o Jacobiano.

1 + TS(_$3) T8<Pa0 - Pae) Tq(_xl)
F = 0 1 0 (5.88)

Na Figura 5.38, seque a curva de convergéncia do filtro na estimagao dos parametros
R, e Lg para o tubo que faz a interligacao entre os reservatoérios para as 200 amostras
disponiveis nesta fase. Para calcular o valor da resisténcia e indutancia, utilizou-se a média
dos valores no regime permanente da convergéncia do filtro. Neste experimento, utilizou-se

os valores das 50 ultimas amostras.
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Figura 5.38: Curva de convergéncia do filtro para os parametros R, e L;.
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Com a utilizacao do estimador foi possivel estimar o valor das resisténcias e indutancias
das canulas do pDAV e do tubo que faz a interligacao entre os reservatorios, completando
a estimativa de todos os parametros do modelo. Apesar de estar disponivel apenas um
sensor de fluxo para aquisicao dos dados para utilizacao no estimador, a estratégia adotada
de realizar a estimativa por partes resolveu esse problema. Para garantir que o modelo
completo (jungao de todas as partes estimadas separadamente) funcione adequadamente,
todas as estimativas foram realizadas com o sistema operando nas condicoes predefinidas

na Tabela 5.5. Assim, foi possivel listar na Tabela 5.6 os valores de todos os parametros
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estimados para o modelo 0D do sistema hidraulico acoplado ao pDAV.
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Tabela 5.6: Parametros do modelo 0D apresentado na Figura 5.24.

86

Parametros ‘ Valor
Resisténcias (mmHg.s/mL)
&, 0,4050
R, 1,0862
R, 1,4663
i 0,2500
R 0,3000
Capacitancias (mL/mmHg)
Cua 0,1600
C., 0,2521
Cao 0,2385
Indutancias (mmHg.s?/mL)
L 0,0850
I, 0,0430
L 0,0913
Fonte de tensao (DC) (mmHg)

I 6,0

Para a validacao deste modelo, foram realizadas simulagoes utilizando o modelo com-
pleto do sistema hidraulico acoplado ao pDAV, apresentado na Figura 5.39. O valor dos
parametros desse modelo, estao listados na Tabela 5.6. Essas simulacoes foram realizadas

com o objetivo de comparar as curvas simuladas com as curvas medidas e avaliar o erro.

Figura 5.39: Modelo 0D do sistema hidraulico acoplado ao pDAV.
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5.5.9 Curvas de pressoes obtidas com o modelo 0D

Com os parametros do modelo 0D do SH acoplado ao pDAV estimados, foram realizadas
simulacoes computacionais para verificar o funcionamento desse modelo. O método de
integracao utilizado foi o Runge-Kutta de 4% ordem, com passo fixo de integracao 107%. As
simulagoes utilizaram o modelo 0D apresentado na Figura 5.24.

As curvas de pressoes, obtidas com a simulacdo computacional desse modelo, Figuras
5.40 e 5.41 sao similares as das curvas obtidas pelas medicoes de pressoes no SH, Figuras
5.17 e 5.18.

Na Figura 5.40 segue as curvas de pressoes obtidas com a simulacao computacional do
modelo do pDAV. O sistema foi ajustado para que a pressao no reservatorio 1 (P,,) fique
na faixa de 80 a 40 mmHg (80/40 mmHg). A pressao no reservatorio 2 é constante e igual a

6 mmHg e a pressao na camara de sangue do pDAV esta variando de -40 mmHg a 160 mmHg.

Figura 5.40: Curvas de pressao obtidas com a simulacao computacional do modelo 0D do
pDAV - Condicao 1.
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Na Figura 5.41 segue as curvas de pressoes obtidas com a simulacao computacional do
modelo do pDAV. O sistema foi ajustado para que a pressdo no reservatorio 1 (P,,) fique
na faixa de 60 a 20 mmHg (60/20 mmHg). A pressao no reservatorio 2 é constante e igual a

6 mmHg e a pressao na camara de sangue do pDAV esta variando de -40 mmHg a 160 mmHg.

Figura 5.41: Curvas de pressao obtidas com a simulacao computacional do modelo 0D do
pDAV - Condigao 2.
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Para facilitar a comparacao entre as curvas de pressoes medidas e simuladas, essas
duas curvas foram tracadas no mesmo grafico. Também foi calculado a raiz do erro médio
quadrético (g,,s) entre a curva medida e a curva simulada, para um ciclo de operacao,
utilizando a equagao (5.19).

Nas Figuras 5.42 e 5.43 segue as curvas de pressdo no reservatorio 2 (P,.) media no
sistema hidraulico e simulada utilizando o modelo completo do sistema com os parametros
estimados neste trabalho. Foi calculada a raiz do erro médio quadratico (g,,,s) entre essas

curvas. O erro para a condicao 1 (P,,—80/40 mmHg) foi: (£,1,5) = 0,17 mmHg e para a
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condigao 2 (P,,=60/20 mmHg) foi (&,ms) = 0,14 mmHg. Esse erro é considerado pequeno,

comparado com o valor CC do sinal e isso é confirmado nas Figuras 5.42 e 5.43, pois as

curvas medidas e simuladas estao praticamente sobrepostas.

Figura 5.42: Curvas de pressao no reservatorio 2 para a condi¢ao 1 (P,,—80/40 mmHg)

medida e simulada1.0
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Figura 5.43: Curvas de pressao no reservatorio 2 para a condi¢ao 2 (P,,—60/20 mmHg)

medida e simulada1.
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Nas Figuras 5.44 e 5.45 segue as curvas de pressao na camara de sangue do pDAV (P.;)

media no sistema hidraulico e simulada utilizando o modelo completo do sistema com os

parametros estimados neste trabalho. Foi calculada a raiz do erro médio quadratico (&)

entre essas curvas. O erro para a condi¢ao 1 (P,,=80/40 mmHg) foi: (£,1,,5) = 22,99 mmHg e

para a condigao 2 (P,,=60,/20 mmHg) foi (&,,s) = 28,63 mmHg. O valor absoluto desse erro



Capitulo 5. O sistema hidraulico 90

é grande, porém, quando comparado com a faixa de variabilidade do sinal, de 200 mmHg,
esse erro é aceitavel. Observa-se que o comportamento da curva medida e da curva simulada
¢ bem similar. As diferencas ocorrem nos momentos em que a pressao é chaveada da
pressao de enchimento para a pressao de ejecao e vice-versa. Esse comportamento pode
estar relacionado com a abertura e o fechamento das valvulas cardiacas e serd objeto de

estudo em trabalhos futuros.

Figura 5.44: Curvas de pressao na camara de sangue do pDAV para a condicao 1

(P,,=80/40 mmHg) medida e simulada.
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Figura 5.45: Curvas de pressao na camara de sangue do pDAV para a condigcdo 2

(P.,=60/20 mmHg) medida e simulada.
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Nas Figuras 5.46 e 5.47 segue as curvas de pressdao no reservatorio 1 (P,,) media no
sistema hidraulico e simulada utilizando o modelo completo do sistema com os parametros
estimados neste trabalho. Foi calculado a raiz do erro médio quadratico (&,,,s) entre essas
curvas. O erro para a condicao 1 (P,,—80/40 mmHg) foi: (¢,,,5) = 1,86 mmHg e para a
condigao 2 (P,,=60/20 mmHg) foi (&,ms) = 2,73 mmHg. Esse erro é pequeno, comparado a
variabilidade do sinal, de 40 mmHg, e nas Figuras 5.46 e 5.47, as curvas medidas e simuladas

estao praticamente sobrepostas.

Figura 5.46: Curvas de pressao no reservatorio 1 para a condi¢ao 1 (P,,—80/40 mmHg)
medida e simule}gg.
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Desta forma o modelo do pDAV esta validado, e pode ser utilizado para auxiliar no
estudo de estratégias de controle, levando em consideracao a interagao do modelo do pDAV

com modelos do sistema cardiovascular humano.

5.6 Consideracoes finais

O sistema hidraulico é de grande importancia para a estimacgao dos parametros dos modelos
do pDAV e do sistema de atuacao pneumatica. Com a utilizacao do modelo elétrico pro-
posto, foram obtidas curvas de pressao bem proximas as curvas obtidas utilizado o sistema
hidraulico. Para avaliar a proximidade entre as curvas medidas e estimadas, comparou-se
as formas de onda pelas figuras e utilizou-se também a raiz do erro médio quadratico (&,,s).
A curva que apresentou maior erro foi a da pressao na camara de sangue do pDAV, mas
mesmo assim a curva simulada consegue representar o comportamento da pressao medida.
Com esses resultados, foi constatado que a técnica de modelagem do pDAV e do sistema
hidraulico assim como a técnica de estimacao dos parametros do modelo esta correta. No
capitulo 6, serao apresentadas as conclusoes e trabalhos futuros que indicam um caminho

para melhorar a modelagem de alguns componentes desse sistema.
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Conclusao e trabalhos futuros

Neste trabalho de dissertacao de mestrado, os principais pontos da fisiologia do sistema
cardiovascular humano (SCH) foram comentados e serviram de base para todo o trabalho.
Este estudo serviu para melhorar a compreensao do comportamento do SCH com relacao aos
niveis ideais de volumes e pressoes para diferentes condicoes fisiologicas de um determinado
paciente.

O sistema hidraulico é ajustado para manter niveis de pressoes proximos aos niveis de
um paciente pediatrico, o que garante que o DAV trabalhe em uma regiao de operagao muito
proxima a uma situagao real. Essa plataforma experimental possui sensores de pressao e
fluxo utilizados para verificar o seu funcionamento. Os sensores de pressao apresentaram
bom desempenho, principalmente com relagao ao tempo de resposta e ao nivel de ruido. O
sensor de fluxo eletromagnético apresentou um bom tempo de resposta, porém baixa imuni-
dade a ruido, dificultando a obtencao do sinal real de fluxo. Para contornar esse problema,
uma analise frequencial foi realizada com o objetivo de analisar o espectro de magnitude dos
componentes harmonicos desse sinal e eliminar as componentes fora do gabarito especificado.

Modelos mateméaticos 0D, baseados na analogia entre sistemas hidraulicos e elétricos,
foram desenvolvidos tanto para o sistema hidraulico quanto para o DAV pediatrico (pDAV).
Tais modelos foram obtidos com base em testes isolados e testes com o dispositivo acoplado
ao proprio sistema hidraulico. A metodologia utilizada para a modelagem do pDAV pode
ser aplicada a qualquer DAV do tipo pulsatil. Para estimar os parametros dos modelos,

foram utilizados: o método dos minimos quadrados e o filtro de Kalman estendido com base
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nas curvas de pressao e fluxo obtidas no sistema hidraulico. Devido a disponibilidade de
apenas um sensor de fluxo, nao foi possivel realizar a identificacdo do modelo completo pois
com apenas um experimento nao é possivel obter todos os sinais de fluxo e pressao simulta-
neamente. Dessa maneira, testes individuais foram realizados para estimar os parametros
dos seguintes componentes: reservatorio 1, reservatorio 2, pDAV, canula de entrada, canula
de saida e interligagdo entre os reservatorios, conforme os procedimentos apresentados no
capitulo 5. Apds a estimacao dos parametros de cada um dos componentes citados acima,
foi possivel agrupar todos os parametros estimados e obter um modelo completo capaz de
representar a dinamica do sistema hidraulico.

Simulacoes computacionais foram realizadas com o modelo completo e as curvas simula-
das foram comparadas com as curvas experimentais obtidas com o sistema hidraulico para
validar o modelo. O erro médio quadrético entre as curvas simuladas e as curvas experi-
mentais para um ciclo de operacdo do sistema é da ordem de 0,15 mmHg, para o sinal CC
de 6 mmHg; é da ordem de 25 mmHg para o sinal com a variabilidade de 200 mmHg e é
da ordem de 2 mmHg para o sinal com variabilidade de 40 mmHg. Dessa forma, pode-se
comprovar que o erro é pequeno quando comparado aos niveis do sinal. Assim, é possivel
afirmar que o modelo estd correto e confirma que a estratégia de realizar a identificacao
para cada componente por testes individuais é valida para sistemas desta natureza. Com o
modelo do pDAV validado, é possivel testar algoritmos de controle em simulagoes computa-
cionais com o modelo obtido acoplado a modelos do sistema cardiovascular disponiveis na
literatura. Isso ird contribuir para a avaliacao da interacao do pDAV com o SCH antes da

aplicagao do pDAV em animais ou seres humanos.

6.1 Trabalhos futuros

Algumas sugestdes para trabalhos futuros nessa linha de pesquisa sao:

e investigar o problema do nivel de ruido presente no sinal do sensor de fluxo;

e melhorar a modelagem das valvulas do pDAV e da membrana, com estudos mais deta-
lhados do comportamento de algumas oscilagoes de pressoes que ocorrem na abertura

e fechamento das valvulas. Essas oscilacboes podem ser observadas nas curvas de pres-
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sao apresentadas nas Figuras 5.44 e 5.45. A utilizacao de modelos mais complexos de

diodos, pode melhorar a resposta do modelo;

e desenvolver um mecanismo para ajuste automaéatico do valor da resisténcia mecanica

que fica na interligacao entre os dois reservatorios do SH;

e adicionar um regulador de pressao automatico no atuador pneumético para ajustar a

pressao de ejecao do DAV.



Apéndice A

Conversao de unidades do circuito

equivalente

Neste apéndice, serda descrita a andlise dimensional realizada no célculo dos valores de
resisténcias, indutancias e capacitancias para que seja possivel utilizar as unidades mais
difundidas no meio médico.

As unidades utilizadas para as grandezas foram:

e [g][cm]|![s]™! para a viscosidade do fluido 7.

[g][cm] 3 para a densidade do fluido p.

|m|[s] 2 para a aceleracao da gravidade g.

[mmHg| para a pressao absoluta do fluido no reservatorio Py.

[cm| para o comprimento .

[cm] para o raio r.

[cm| para a altura da coluna de fluido h.

|mL| para o volume total do reservatorio V.

[mL| para o volume total de fluido V7.
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Aplicando as unidades listadas acima nas equagoes para calculo de resisténcias, indutan-
cias e capacitancias que representam as partes do simulador hidraulico, nao é possivel obter
os valores nas unidades que sdao padroes para esse tipo de sistema. As unidades desejadas

para esses parametros sao:

e [mmHg][s|[mL]™! para as resisténcias.
e [mmHg|[s]*mL]~! para as indutancias.
e |mL|[mmHg|™! para as capacitancias.

Como ja foi discutido no capitulo 2, os parametros de resisténcia, indutancia e capacitan-
cia dos simuladores hidraulicos, podem ser calculados a partir das caracteristicas geométricas
de seus componentes e das caracteristicas hidraulicas do fluido.

A resisténcia do tubo, com base nas condic¢oes de fluxo de Poiseuille pode ser aproximada

por [17, 21, 22):

s
ot

R (A.1)

A indutancia também pode ser calculada utilizando o principio da primeira lei de New-

ton. Uma equacao simplificada para o célculo da indutancia de um tubo cilindrico é [21, 23]:

[ (A.2)

mr?

A complacéncia de um reservatorio fechado, é representada no modelo elétrico analogo
por um capacitor, e pode ser calculada com base nas dimensoes do reservatorio e das carac-

teristicas de fluido pela expressao |24, 25|

ViV
Py — pghy
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As unidades de resisténcia e indutancia encontradas, mesmo aplicando unidades do sis-
tema internacional de medidas (ST), nao sao as unidades desejadas para o simulador hidrau-

lico. Assim é necessario fazer uma analise dimensional para esses parametros.

A.1 Conversao das unidades das indutancias

o lellem] ] g g [
L= — g [cm]? [cm]*  [cm] [m1] (A4)
1N] = % — 0,101972[Kgf] (A.5)
1[mmHg] = 0,0013595 Ei]fl (A.6)

Fazendo \; = 0,101972 e Ay = 0,0013595 temos:

[Kgf] _ Ao[Kg][m]

IfmmHg| =X\, [cm]2 — \[s]2[cm]? (A.7)

) 2210l 10%em]  10°X, [g] 1
e = e A [em] [s)2 (A-8)
Ll A0 g (A9)

[em] Ao
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Logo, temos como unidade para o indutor:

B p_l)\110_5 [mmHg][s]?

a2 )y [mL] (4.10)
A.2 Conversao das unidades das resisténcias
8yl [gllem] s Mfem] _ [g] 1 A
B ™ et Jou] L) (A-11)
1% :Alig [mmHg][s]2 (A.12)
Logo, temos como unidade para o resistor:
~ 8nl A\;107° [mmHg](s]
iy [ml (A.13)
A.3 Conversao das unidades das capacitancias
O Vi =V, N [mL] — [mL] _ [mL)]
Py —pghy ~ [mmHg] — [g]~![cm]~?[m][s]?[cm|  [mmHg] — 100[g][cm]~"[s]
(A.14)
-5
1% :Alig [mmHg][s)> (A.15)
Logo, temos como unidade para o capacitor:
Ve = Vs [mL] (A.16)

= Py — pghAil0-8), ! [mmHe]
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