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Resumo

O balado intra-aortico (BIA) é um dispositivo mecéanico de assisténcia cardiaca
(DMAC), de aplicabilidade temporaria, utilizado para aumentar o fluxo de sangue nas
artérias do musculo cardiaco (artérias coronarias). O BIA é indicado principalmente para
assisténcia em quadros de faléncia ventricular esquerda e choque cardiogénico (incapaci-
dade do musculo cardiaco em fornecer débito adequado as necessidades do organismo). Os
sistemas de controle do BIA monitoram a condicao do paciente, calculam um indice de
desempenho e aplicam continuamente um algoritmo de controle capaz de levar o funciona-
mento do sistema a um ponto 6timo de operacao. Para avaliar a corretude fisiologica de
operacao do BIA, os sistemas de controle observam tipicamente os niveis de pressao dias-
tolica. O presente trabalho propde uma metodologia baseada em modelos 0D que permite
avaliar a associacao de indices de pulsatilidade na quantificacao de desempenho fisiolégico
relativa a utilizacao do BIA. Os resultados obtidos sugerem que os indices de Pulsatilidade
PP, DP e EEP podem ser utilizados para gerar opc¢oes de controle em compromisso com 0s
objetivos clinicos do BIA.

Palavras chave: Baldao Intra-Aértico, Indices de Pulsatilidade, Metodologia Baseada

em Modelos 0D, Opcoes de Controle.
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Abstract

The intra-aortic balloon pump (IABP) is a temporally applicable mechanical heart
assist device (MHAD) used to increase blood flow in the arteries of the heart muscle (coro-
nary arteries). The TABP is primarily indicated for assisting left ventricular failure and
cardiogenic shock (loss of adequate blood pumping capacity for the organs). The IABP
control systems monitor the patient’s condition, calculate a performance index, and contin-
uously apply a control algorithm capable of raising the system’s operation to an optimal
operation point. To assess the physiological correlation of IABP operation, control sys-
tems typically observe diastolic pressure levels. The present work proposes a methodology
based on 0D models that allows to evaluate the association of pulsatility indexes in the
quantification of physiological performance related to the use of BIA. The obtained results
suggest that PP, DP and EPS pulsatility indexes can be used to generate control options
in accordance with the clinical objectives of BIA use.

Keywords: Intra-Aortic Balloon Pump, Pulsatility Indexes, 0D Model-Based Method-

ology, Control Options.
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Capitulo 1

Introducao

As doencas do sistema cardiovascular humano (SCH) sdo a principal causa de morte
por doenca no mundo, exceto na Africa [1], juntos, foram responsaveis pela morte de 17,3
milhoes de pessoas em 2013 (31,5%), um aumento em relagdo as 12,3 milhdes em 1990
(25,8%) [2]. As doencas cardiovasculares sdo progressivamente mais comuns com o avango
da idade e tém aumentado em grande parte nos paises em desenvolvimento, enquanto nos
paises desenvolvidos tém diminuido desde a década de 1970 [3][1].

De acordo com dados obtidos no departamento de informética do sistema tinico de satide
do Brasil (DATASUS) [4], doencas relacionadas ao aparelho circulatorio sdo as principais
causas de morte no Brasil. Em 2017, foram 355.928 6bitos por doenca de um total de
1.309.511, representando aproximadamente 27% desse total. Doencas isquémicas e a insu-
ficiéncia cardiaca (IC) ganham destaque neste cenério, sendo esta tltima a principal causa
de internacao cardiovascular no pais. Apesar da evolucdo no tratamento dessas doencas,
a qualidade de vida e o percentual de sobrevida ainda se mantém limitados, com taxas de
6bito ou reinternagoes em torno de 50% em um periodo de seis meses [5].

Salim et al [6] realizaram um estudo descritivo das taxas de mortalidade por doencas
do aparelho circulatério e malformacoes do aparelho circulatorio em criancas e adolescentes
no estado do Rio de Janeiro, Brasil, no periodo de 1996 a 2012. Neste periodo ocorreram
115.728 o6bitos de individuos menores de 18 anos, sendo 1.986 desses 6bitos por doencas
do aparelho circulatorio (1,7% em relagao ao total) e 5.287 6bitos cuja causa basica foi

codificada como malformacao do aparelho circulatorio. Esse estudo também mostrou que
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a principal causa de mortalidade nos adultos sao as doencas do aparelho circulatorio, prin-
cipalmente as doencas cerebrovasculares e as doencas isquémicas do coracao, que juntas
corresponderam a mais de 60% dos 6bitos no estado do Rio de Janeiro em 2012 [6].

Nos paises membros da Eurotransplant no final de 2011, 1222 pacientes estavam na lista
de espera para um transplante de coracao. Isso é mais do que o dobro da quantidade de
pacientes que receberam um transplante cardiaco, registrados 553 pacientes |7].

Em 2010, 27,5% dos pacientes que aguardavam o coracao de um doador estavam na
lista de espera havia mais de 24 meses [7|. Para casos de fila de espera de transplante, e
outras demais complicacoes, a utilizacao de dispositivos mecanicos de assisténcia circulatéria
(DMAC) em tratamentos intensivos é recorrente na pratica médica.

A terapia intensificada com DMAC pode nao apenas salvar a vida do paciente, mas
também melhorar sua qualidade de vida ou até se tornar a terapia de destino. Esses sistemas
sao tipicamente usados para tratar pacientes que sofrem de insuficiéncia cardiaca grave e
que nao respondem adequadamente a terapia farmacoloégica ou ciriirgica. Dividem-se em
trés tipos: Dispositivos de Assisténcia Ventricular (DAV), Coracao Artificial Total (CAT) e
Balao Intra-Aortico (BIA). A categorizacdo desses sistemas em rela¢do ao seu principio de

operacao e controle é apresentada na Figura 1.1.

Dispositivos Mecanicos de Assisténcia Circulatoria

BIA DAV CAT
Comportamento fe L. : »
da Bomba pulsatil pulsatil continuo pulsatil
Desafio _ i _
de Controle Temporizagao Evitar estagnacao Evitar sucgéao Evitar

Temporizagido Evitar fluxo regurgitante  estagnacgéo

| Ajusta fluxo as necessidades do paciente |

Figura 1.1: Classificacao dos DMAC segundo principio de operagao e designios de controle
(Adaptado de Walter et al [7]).
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Os DAVs sao bombas mecanicas tipicamente conectadas ao apice do ventriculo ou do
atrio. Dispositivos de assisténcia ventricular direita (DAVD) ejetam fluxo sanguineo para
dentro da artéria pulmonar, enquanto os dispositivos de assisténcia ventricular esquerda
(DAVE) ejetam fluxo sanguineo para a artéria aorta. DAVs sao indicados como ponte para
transplante, terapia de destino ou de recuperacio [7]. Encontra-se no mercado dispositivos
capazes de operar em fluxo continuo e pulsatil.

A indicagao para um CAT é por exemplo um tumor cardiaco ou a rejeicdo de um coracao
doador ou casos em que um DAVE ou suporte biventricular com DAV nao é mais possivel.
Os CAT substituem completamente os ventriculos do paciente. Sao conectados aos atrios e
ejetam fluxo sanguineo na artéria pulmonar e na artéria aorta.

Em pacientes com insuficiéncia cardiaca e quadros de patologia cardiovascular, o Balao
Intra-Adrtico (BIA) é o DMAC de utiliza¢do temporaria mais utilizado na pratica clinica
[8]. O BIA é utilizado para aumentar o fluxo de sangue que chega até as artérias do musculo
cardiaco (artérias coronarias), melhorando a irrigagdo do 6rgao e o seu desempenho. Um
cateter, que possui um balao em sua extremidade, é introduzido pela artéria femoral na
regiao da virilha e posicionado na artéria aorta. Dentre os DMAC, o BIA ¢é considerado o
menos invasivo [8].

O BIA costuma ser indicado também apo6s um quadro de infarto do miocéardio, quando o
paciente desenvolve uma complicacio grave chamada de choque cardiogénico !. Em outras
situacoes de risco, o BIA também pode ser instalado preventivamente, e.g. durante uma
angioplastia coronariana? ou demais cirurgias cardiovasculares. Em pacientes com angina
instavel® grave e que nao respondem aos tratamentos convencionais, o BIA também esté
indicado.

O BIA funciona por contrapulsacdo, ou seja, ele infla apenas quando o coracao relaxa.
Dessa forma, ha um aumento do fluxo de sangue para as artérias coronarias. O BIA desinfla,

quando o coragao contrai e, dessa forma, aumenta o fluxo do sangue para fora do coragao.

!Faléncia cardiaca, acarretando queda significativa da pressao arterial e da irrigacdo sanguinea para os
tecidos do organismo

?Procedimento médico minimamente invasivo para desobstrucdo das artérias coronérias, restabelecendo
a passagem normal do sangue.

3 Angina é um tipo de dor no peito causada pela reducio do fluxo sanguineo para o misculo cardiaco. A
principal diferenca entre angina estavel e instavel é que a angina estével geralmente ocorre em situagoes de
esforco e a dor desaparece com o repouso. Ja a angina instavel surge de repente e nao cessa com o repouso,
podendo ser um sinal de ataque cardiaco (infarto do miocéardio).
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Seu funcionamento é controlado por um computador, acoplado ao monitor cardiaco do
paciente, permitindo uma sincronia entre o baldo e as fases de contracdo (sistole) e de
relaxamento (diastole), do coragao.

As unidades comerciais de controle do BIA atualmente operam usando um gatilho de
referéncia para marcar o inicio do ciclo cardiaco. O gatilho de referéncia pode ser derivado
da onda R do eletrocardiograma (ECG) ou derivado da borda sistolica do sinal de pressao
aortica antes da ejecao. Um profissional treinado monitora o console continuamente e ajusta
manualmente os tempos de atuacao do BIA.

Em se tratando dos algoritmos de controle destinados ao BIA, destacam-se na literatura
as contribuicoes de Clark et al [9], Bai et al[10], Welkowitz et al [11], Weller et al [12] e
Barnea et al [13]. Muito embora a utilizacdo de modelos computacionais seja uma pratica
comum na verificagdo do desempenho de sistemas de controle de DMAC, os relatos encon-
trados envolvem apenas conclusoes extraidas de experimentos realizados com animais e/ou
simuladores hidraulicos *.

Os sistemas de controle do BIA monitoram a condicao do paciente, calculam um indice de
desempenho, e aplicam continuamente um algoritmo de controle capaz de elevar a operagao
do sistema a um ponto 6timo. Esses sistemas de controle sao tipicamente projetados para
fornecer otimizacao em tempo real. Um controlador maximiza continuamente um indice de
desempenho ao tempo em que atende restricoes operacionais. Os indices de desempenho sao
compostos por varidveis hemodinamicas de simples acesso capazes de refletir os objetivos
clinicos do BIA.

Os efeitos hemodinamicos observados por meio dos indices de desempenho podem variar
de acordo com os parametros fisicos do BIA, sua localizacao na artéria aorta, pressao de
ejecao do gas e os tempos de atuacao do BIA com relacao ao ciclo cardiaco. No entanto, no
cenério clinico, apenas os tempos de atuacao do BIA podem ser controlados [13].

No que diz respeito aos modelos computacionais do BIA, os modelos a parametros con-

centrados (0D)?, & semelhanga dos demais DMAC, representam parte importante no estudo

40s simuladores hidraulicos sio comumente utilizados para testar o funcionamento de DMAC e sua
interagdo com o sistema cardiovascular [14], [15]. Esses simuladores sdo representagdes in vitro da circulagio
sanguinea, capazes de reproduzir importantes caracteristicas fisiologicas do sistema cardiovascular humano
(SCH) [16].

®Modalidades de representacdo do sistema circulatério conhecidas na literatura como modelo 0D. E um
modelo a parametros concentrado, no sentido de que relaciona as grandezas que descrevem quantitativa-
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dos aspectos tedricos de controle. Nesse sentido, a literatura é contemplada notadamente
por diferentes modelos de BIA, e.g. Ying Sun [17], Olson et al [18], Phou et al[19], Lazzari
et al [20], e Schampaert et al [21].

Para avaliar a corretude fisiologica de operacao do BIA, os sistemas de controle observam
tipicamente niveis de pressao diastolica [8]. Em se tratando de métricas para avaliagao de
DMAC pulséteis, a literatura estabelece critérios de quantificacao da pulsatilidade e verifica
ainda que a traducao adequada da pulsatilidade, e sua importancia para a fisiologia humana,
nao é clara até o momento [22].

Tendo em vista a pulsatilidade operacional do BIA, o presente trabalho apresenta a ava-
liacao da associacao de indices de pulsatilidade na quantificagao de desempenho fisiolégico
relativa a utilizagdo do BIA. O conteido para avaliagao é desenvolvido por meio de uma
metodologia baseada em modelos 0D, que explora algoritmos de otimizacao e proporciona

opcoes para controle dos tempos de atuagao do BIA.

1.1 Objetivos

O objetivo geral do presente trabalho é avaliar a associacao de indices de pulsatilidade
na quantificacdo de desempenho fisiologico do BIA. O pronunciamento dessa proposi¢ao

explicita no contexto apresentado os seguintes objetivos especificos:

e Formular uma metodologia baseada em modelos 0D para geracao de opgoes de controle

do BIA;
e Formular problema de otimizacao para controle dos tempos de atuacao do BIA;

e Avaliar a solucao metodolégica proposta.

mente a circula¢do sem levar em conta as dimensoes geométricas dos seus componentes. Um modelo 0D faz
uso de equagdes diferenciais ordinérias e, em geral, é aproximado numericamente por métodos implicitos de
diferencas finitas.
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1.2 Estrutura do documento

As etapas desenvolvidas no ambito deste trabalho estao organizadas segundo uma sequén-
cia de cinco capitulos, sistematizados conforme descrito a seguir.

No Capitulo 2 apresenta-se conceitos basicos do sistema cardiovascular que auxiliam a
compreensao do trabalho de engenharia apresentado.

No Capitulo 3 apresenta-se um desenvolvimento elucidativo a respeito da modelagem
0D do sistema cardiovascular humano e do BIA.

No Capitulo 4 apresenta-se a metodologia proposta para geracao de opgoes, a formulagao
e solucao do problema de otimizacao estruturado e a avaliacao dos resultados obtidos. Neste
espaco também sao discutidos indices de desempenho e objetivos de controle do BIA.

No Capitulo 5 itens de relevancia sao destacados na forma de conclusoes finais e pers-

pectivas de trabalhos futuros.



Capitulo 2

Introducao ao sistema cardiovascular

humano

Sao apresentados neste capitulo conceitos do SCH imprescindiveis a compreensao do
trabalho de engenharia realizado no presente documento. Nessa oportunidade introduz-se
caracteristicas gerais do coracao e da artéria aorta, aspectos do ciclo cardiaco e da terapia
de contra-pulsacao. Uma discussao acerca das doencas cardiovasculares e suas complicagoes

também é apresentada.

2.1 Coracao e artéria aorta

A anatomia interna do coracao revela quatro camaras constituidas por misculo cardiaco
(ou miocardio). As duas cAmaras superiores (ou atrios) funcionam principalmente como
camaras coletoras; as duas camaras inferiores (ou ventriculos) sdo muito mais fortes e fun-
cionam para bombear sangue. O papel do atrio e ventriculo direito é coletar o sangue do
corpo e bombea-lo para os pulmoes. O papel do atrio e ventriculo esquerdo é coletar sangue
dos pulmoes e bombea-lo para todo o corpo.

H4 um fluxo unidirecional de sangue através do coragao; esse fluxo é mantido por um
conjunto de quatro valvulas. As valvulas atrioventriculares (tricispide e bictuspide) permi-
tem que o sangue flua apenas de atrio para ventriculos. As valvulas semilunares (pulmonar

e adrtica) permitem que o sangue flua apenas dos ventriculos para fora do coragao, através
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das grandes artérias.

Em sintese, o coragdo é uma bomba muscular que possui duas fun¢oes principais: (1)
coletar sangue dos tecidos do corpo e bombear para os pulmoes; e (2) coletar sangue dos
pulmoes e bombear para todos os outros tecidos do corpo.

A via do fluxo sanguineo através das camaras do coragao é indicada na Figura 2.1. O
fluxo de sangue que retorna dos 6rgaos sistémicos para o atrio direito, através da veia cava
superior e inferior, é chamado de sangue venoso. Em seguida, esse fluxo de sangue passa
através da valvula trictispide e segue para o ventriculo direito e, a partir dai, ¢ bombeado
através da valvula pulmonar para a artéria pulmonar. Apo6s a passagem pelos leitos capilares
pulmonares, o sangue venoso pulmonar oxigenado retorna ao atrio esquerdo através das
veias pulmonares. O fluxo de sangue passa da vilvula mitral para o ventriculo esquerdo e
é bombeado através da valvula aértica para a artéria aorta.

A via de fluxo sanguineo direcionada do coracao até o pulmao e, posteriormente, retor-
nada ao coracao, convencionou-se chamar de circulacao pulmonar. A via de fluxo sanguineo
direcionada do coracao para os tecidos de todo o organismo, posteriormente, retornada ao

coragao, convencionou-se chamar de circulagao sistémica [23].

Aorta

Artéria Pulmonar

: Pulmses

Veia cava
Superior ‘1

Pulmonar

Veia

—
Pulmonar
\ Atrio Esquerdo
1

Valvula Mitral

Valvula Tricuspide —

Ventriculo

Direito Valvula Adrtica
Veia cava Ventriculo
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Figura 2.1: Tlustragao do fluxo sanguineo no coragao (Adaptado de Guyton et al. [23]).
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Em geral, a anatomia do lado direito do coracao é consideravelmente diferente do lado
esquerdo do coracao. Contudo, os principios de bombeamento de cada um sao principal-
mente os mesmos. Os ventriculos sao camaras fechadas cercadas por paredes musculares,
e as valvulas sao estruturalmente projetadas para permitir o fluxo em apenas uma direcao.
As vélvulas cardiacas passivamente se abrem e se fecham em resposta a dire¢ao do gradiente
de pressao através delas.

O coracao em operagao normal deve funcionar de forma eficiente. A titulo de informacao,
as seguintes propriedades sdo necessarias para manter essa eficicia: (1) as contragoes dos
miocitos individuais devem ocorrer em intervalos regulares e ser sincronizadas (nao arritmi-
cas); (2) as valvulas devem abrir completamente (ndo estenoticas); (3) as valvulas nao devem
vazar (ser insuficientes ou regurgitantes); (4) as contragoes ventriculares devem ser vigorosas
(sem falhas ou perdas devido a eventos de isquemia); e (5) os ventriculos devem preencher-se

adequadamente durante a diastole (sem arritmias ou relaxamento retardado)[23].

2.1.1 Artéria aorta

A artéria aorta é a maior (em extensao e calibre) e mais importante artéria do sistema
circulatorio do corpo humano. Dessa se derivam todas as outras artérias do organismo, com
excecao da artéria pulmonar. A aorta se inicia no coracao, na base do ventriculo esquerdo, e
termina a altura da quarta vértebra lombar, onde se divide nas artérias iliacas comuns. Esta
é responsavel por transportar sangue oxigenado para todas as partes do corpo. A artéria

aorta pode ser dividida em trés grandes grupos: aorta ascendente, arco adrtico

Aorta ascendente

E uma pequena por¢ao desta artéria, que se inicia com a raiz da aorta (esta por sua vez

comunica-se com o ventriculo esquerdo do coracdo), e segue até a altura do angulo esternal,
P SN d d L, . .. 1 d .

onde se inicia 0 arco da aorta. Sao ramos da aorta ascendente as artérias corondrias’ direita

e esquerda.

! As artérias coronarias sdo os vasos responsaveis pela chegada de oxigénio e outros nutrientes ao musculo
cardiaco (miocérdio).
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Arco aértico

E o trecho da aorta no qual seu trajeto muda de ascendente para descendente. Neste

trecho, a artéria car6tida comum esquerda e a artéria subclavia esquerda se originam.

Aorta descendente

A porc¢ao terminal da aorta, vai do arco da aorta até seu final. A parte da aorta descen-
dente que vai desde o arco da aorta até aproximadamente o nivel da 12? vértebra toracica,
onde atravessa o hiato adrtico do diafragma e se torna a aorta abdominal, é chamada de
aorta toracica (ver Figura 2.2).

A parte da aorta que inicia-se no nivel da 12* vértebra toracica e termina a altura da
quarta vértebra lombar, quando se divide nas artérias iliacas comuns direita e esquerda, é
chamada de aorta abdominal. Durante seu trajeto, a aorta possui varias ramificacoes, a
titulo de informacao sao listados os principais ramos na Tabela 2.1. A Figura 2.3 exibe uma

visao ampla acerca da extensao da aorta e suas ramificagoes.
Artéria cardtida
comum direita \

Artéria subclavia

Artéria carotida
comum esquerda

o Artéria subclavia
direita \ SSaUEHR
Tronco Arco adrtico

braquiocefalico

Aorta Aorta descendente

ascendente

Artéria coronaria
esquerda

Artéria coronaria
direita

Aorta toracica

Aorta abdominal

Figura 2.2: Tlustragao ampliada da artéria aorta [24].
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Artéria carotida comun direita
Artéria subclavia direita
Tronco Braquiocefalico
Artéria carotida comum esquerda
Artéria subclavia esquerda
Arco adrtico

-Artérias coronarias esquerda e direita
Artéria aorta ascendente
Coracao

Artéria aorta descendente
Tronco celiaco

Artéria gastrica esquerda
Artéria esplénica

Artéria hepatica comum
Artéria mesenterica superior
Artérias renais

Artérias gonadais

Artéria mesentérica inferior
Artérias iliacas comuns

Artéria iliaca interna

Artéria iliaca externa

Figura 2.3: Ilustracao da artéria aorta com destaque para a localizacao de parte importante
de suas ramificagdes [24].
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Tabela 2.1: Especificagoes das principais divisdes da aorta e suas respectivas fungoes de
irrigagao [24].

Porcgoes e ramos

Aorta ascendente
Artérias corondrias direita e esquerda: irrigam o coragao

Arco aértico
1. Tronco arterial braquiocefalico
1.1 artéria subclavia direita: irriga o membro superior direito
1.2 artéria cardtida comum direita: irriga a metade direita da cabeca e pescoco
2. Artéria carétida comum esquerda: irriga a metade esquerda da cabeca e pescoco
3. Artéria subclavia esquerda: irriga o membro superior esquerdo

Aorta toracica descendente

1. Artérias intercostais: irrigam os musculos intercostais e a pleura

2. Artéria diafragmética superior: irriga a face posterior e superior do diafragma
3. Artérias bronquiais: irrigam os bronquios

Aorta abdominal
1. Tronco celiaco
1.1 Artéria hepatica comum: irriga o figado
1.2 Artéria gastrica esquerda: irriga o estémago e o eséfago
1.3 Artéria esplénica: irriga o bago, pancreas e estéomago
2. Artéria mesentérica superior: irriga o intestino delgado, ceco e colon transverso.
3. Artérias renais: irrigam os rins
4. Artérias gonadais
4.1 Artéria espermatica: irriga os testiculos
4.2 Artéria ovérica: irriga os ovarios
5. Artéria mesentérica inferior: irriga o coélon transverso,descendente e sigmoide, e
porgao superior do reto

Aorta iliacas primitivas
1. Artérias ilfacas externas: irrigam membros inferiores
2. Artérias iliacas internas: irrigam utero, prostata, musculos dos gliteos e veia urinaria
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2.2 Ciclo cardiaco

Ciclo cardiaco ¢ a expressao referente aos eventos relacionados ao fluxo e pressao sangui-
nea que ocorrem desde o inicio de um batimento cardiaco até o préximo batimento. Cada
contragao do coracdo e subsequente ejegdo de sangue cria pressdes (aspectos mecénicos),
que podem ser monitoradas clinicamente para avaliar a funcao do coracao e seu trabalho
contra a resisténcia [23].

A sucessao de contragoes ritmicas e continuas no musculo cardiaco, conhecidas como
batimentos cardiacos, tem origem no chamado né sinoatrial?, estrutura cardiaca responsével

por gerar os impulsos elétricos irradiados no misculo cardiaco e demais extensoes do corpo.

2.2.1 Caracteristicas mecanicas

Os eventos mecanicos normais do ciclo cardiaco do lado esquerdo do coragao estao cor-
relacionados na Figura 2.4. Durante um tunico ciclo cardiaco, os atrios e os ventriculos nao
batem simultaneamente, de modo que a contracao atrial ocorre antes da contracao ven-
tricular. Este atraso temporizador permite o preenchimento adequado de todas as quatro
camaras do coracao.

A fase diastolica do ciclo cardiaco inicia-se com o processo de relaxamento do misculo
cardiaco. A pressao no interior da camara ventricular esquerda cai abruptamente e o vo-
lume sanguineo permanece constante (fase de relaxamento isovolumétrico). Na sequéncia,
os niveis de pressao e volume sanguineo no interior dos atrios encontram-se elevados o sufi-
ciente para forcar a abertura da valvula mitral, iniciando-se assim a fase de enchimento do
ventriculo esquerdo. Esse fase encerra-se com a contracao antecipada do atrio.

O estagio da sistole inicia-se com o processo de contragao ventricular, que eleva rapida-
mente o nivel de pressao no interior do ventriculo esquerdo, ocasionando o fechamento da
valvula mitral (fase de contragao isovolumeétrica). Com o consequente aumento da pressao
no interior do ventriculo, ocorre o processo de abertura da véalvula aértica e o sangue é
bombeado para fora do coragao (fase de eje¢ao). Devido a propriedades eléasticas, as pare-

des da aorta sofrem um grande estiramento devido as altas pressoes provenientes do fluxo

2Estrutura anatoémica do coracio responsavel pela funcio de marcar o passo natural da frequéncia car-

diaca, produz seu préprio potencial de agao. E a estrutura cardiaca com maior automatismo.
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sanguineo bombeado pelo ventriculo esquerdo.

Ao término da ejecao, um leve fluxo retrogrado da aorta em direcao ao ventriculo es-
querdo ajuda a fechar a valvula adrtica, marcando o final da sistole. Nesse momento, as
paredes da aorta que estavam distendidas retornam ao seu didmetro normal fazendo com
que a pressao na aorta permaneca elevada e decresca lentamente. O sibito fechamento da
valvula aértica gera uma perturbagao visivel na curva da pressao aortica instantes apos o

fechamento. Esse fenémeno ¢ denominado de né dicrotico e pode ser visualizado na Figura

2.4.
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Figura 2.4: Ilustracao dos eventos mecanicos de um ciclo cardiaco no lado esquerdo do
coracdo (Adaptado de Guyton et al [23]).

Pré-carga e Pos-carga

A pré-carga é definida como o alongamento a que as fibras musculares (miocitos) estao
sujeitas durante o processo de contracao muscular. O grau desse alongamento poderia ser
determinado in vivo se fosse possivel mensurar o tamanho dessas fibras em tempo real. Em
se tratando da pré-carga cardiaca, e assumindo que nao ¢é possivel medir esse comprimento

durante o funcionamento do musculo cardiaco, uma das principais medidas para definicao
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da pré-carga é o valor da pressao no interior do ventriculo apds o seu enchimento e antes
do inicio de sua contragao. Esse valor é conhecido como pressio diastolica final (PDF) [23].

Percebe-se um aumento na pré-carga sempre que houver um aumento do retorno de san-
gue venoso, pois as células da parede do ventriculo esquerdo serao mais alongadas. Outros
fatores que levam ao aumento da pré-carga sao: reducao da frequéncia cardiaca, que au-
menta o tempo de enchimento do ventriculo; doencas cardiacas que afetam a funcao sistolica
do ventriculo ou que geram o mau fechamento da valvula aortica, permitindo o fluxo retré-
grado para o ventriculo ao final da fase de ejecao e, consequentemente, elevando o volume
residual no interior do ventriculo no inicio da fase de enchimento.

Uma diminuicao na pré-carga ocorrerda sempre que o nivel de PDF for reduzido, uma
vez que tem-se um menor alongamento dos mibcitos na parede ventricular. Outros fatores
que diminuem a pré-carga sao: diminuicao do retorno venoso, como por exemplo em casos
de hemorragias; aumento da frequéncia cardiaca, reduzindo o tempo de enchimento dos
ventriculos; mau funcionamento da valvula mitral, prejudicando a passagem de sangue do
atrio para o ventriculo.

A poés-carga é definida como a tensao exercida sobre o miusculo depois que este inicia
a sua contracdo, podendo ser compreendida como a soma das cargas (resisténcias) que o
musculo tem que vencer ao retornar a sua condicao de repouso. Dentre os fatores que
mais influenciam a poés-carga ventricular esquerda pode-se citar as resisténcias vasculares
periféricas, a resisténcia que o volume precisa vencer para passar do ventriculo esquerdo
para a aorta, o volume de sangue presente na aorta antes mesmo da ejecao ventricular e a
inotropia.

Variagoes na pressao arterial e na pressao adrtica provocam alteragoes na pos-carga e
consequentemente no débito cardiaco. Quando essas pressoes aumentam, o que significa um
aumento da pds-carga, ocorre uma diminuicao do volume de ejecao. A diminuicao do volume
de ejegao do ventriculo esquerdo leva a um acimulo de sangue no atrio esquerdo (elevacdo
da pré-carga do ventriculo esquerdo), o que provoca um aumento da pos-carga do ventriculo
direito e consequente diminuicao do volume de ejecao deste. Assim, a pés-carga desempenha
um papel importante no equilibrio da saida de fluxo sanguineo dos dois ventriculos. Em
casos de diminuicao da poOs-carga, observa-se uma elevagao do volume sistolico, que é o

volume de sangue bombeado pelo ventriculo esquerdo por batimento, e uma diminuicao do
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volume ventricular apos a sistole cardiaca.

Para o ventriculo esquerdo, uma boa aproximacao do valor da pos-carga é a pressao aor-
tica. Se a pressao adrtica estiver muito elevada no momento da ejecao, as fibras musculares
do coracao terao que exercer mais forca para expulsar o sangue no interior do ventriculo
em direcao a aorta. Em casos de estenose aortica, doenca caracterizada pela calcificagao

(endurecimento) da vélvula aortica, também observa-se um aumento na pds-carga.

2.2.2 Caracteristicas elétricas

Um eletrocardiograma (ECG) é a reproducao grafica da atividade elétrica do coragao
durante o seu funcionamento. A atividade elétrica é captada por eletrodos dispostos na
superficie do corpo, o registro é resultados das alteragoes de potencial elétrico entre dois
pontos do corpo. Um traco ECG tipico possui trés secoes distintas, a onda P, o complexo
QRS (conjunto de trés ondas) e a onda T. A onda P ocorre no inicio da contracao do atrio.

O complexo QRS ocorre no inicio da contragao ventricular e a fase de ejecao se encerra até

o fim da onda T (Figura 2.5).
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Figura 2.5: Ilustracao do posicionamento da bomba de balao intra-aortico (Adaptado de
Guyonte et al [23]).

Em um coracao saudével, o potencial de agao originado no né sinoatrial, viaja para o

no6 atrioventricular, fazendo com que os atrios se despolarizem?, o que formata a onda P no

3E a inversdo da distribuicdo de fons espontanea ou por estimulo elétrico externo. O misculo cardiaco
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ECG. Apds o n6 atrioventricular, o potencial de acao despolariza o septo interventricular,
seguido pelo resto das fibras contriteis do ventriculo, resultando no complexo QRS do
tracado de ECG. A medida que os ventriculos relaxam, a repolarizacio exibe no tracado de
ECG a onda T.

Uma vez que a duragao de um batimento cardiaco ¢ igual ao intervalo de tempo entre
dois complexos QRS consecutivos, ou entre o valor maximo (pico) de duas ondas R con-
secutivas, a frequéncia cardiaca pode ser facilmente determinada utilizando-se um sinal de
ECG. Do sinal de ECG também é possivel extrair informagoes importantes acerca do ciclo
cardiaco, como o fechamento e abertura das valvulas cardiacas ou inicio e término da fases
de enchimento e esvaziamento do coragao [23].

A Figura 2.6 exibe a ilustracao do sistema de conducgao elétrica do musculo cardiaco.
Nessa ilustracao destacam-se: as conexoes entre o n6 sinoatrial e o n6é atrioventricular; o
chamado feixe de His, ou fasciculo atrioventricular, que é uma colecao de células muscu-
lares cardiacas especializadas na conducao elétrica dos impulsos elétricos advindos do né
atrioventricular; e as fibras de Purkinje que permitem a contracao do coracao de maneira

coordenada.
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atrioventricular™/

feixe de His

3@ 71~ " Fibras de
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Figura 2.6: Ilustracao das estruturas de conducao de atividade elétrica do miisculo cardiaco.
[25].

em repouso conserva fons + do lado externo e ions - do lado interno da membrana celular.
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2.3 Doencas cardiovasculares

Doencgas cardiovasculares sao uma classe de doencas que afetam o coracao ou os va-
sos sanguineos. Entre essas doencas estao: doencas arteriais coronarias, como a angina de
peito e o infarto agudo do miocardio; acidentes vasculares cerebrais (AVC)*, cardiopatia hi-

5 arritmia cardfaca, cardiopatia congénita®, valvulopatias’, aneurisma® da aorta,

pertensiva
doenca arterial periférica e trombose venosa [1].

Em se tratando da indicacao do uso de DMAC, destacam-se as complicagoes associadas
as doencas arteriais coronérias, as doencas isquémicas do coracao e quadros de insuficiéncia
cardiaca. A doenca arterial coronaria e o AVC sao responsaveis por 80% das mortes por
doencas cardiovasculares em homens e 75% em mulheres [1].

Doencas isquémicas do coracao ocorrem quando ha uma diminuicao da quantidade de
sangue que irriga o misculo cardiaco. As artérias que irrigam o musculo cardiaco sao as
artérias corondrias e, por esse motivo, essas doencas também sao chamadas de doencas arte-
riais coronarianas. Essa condicao prejudica o metabolismo do coracao devido a diminuigao
de oxigénio (consequente actimulo de diéxido de carbono) e a perda de nutrientes. O débito
cardiaco ¢ entao prejudicado, pois o coragao nao consegue mais bombear o sangue presente
em seu interior. Sem nenhum tratamento, é comum que a doenca evolua para um quadro
grave de insuficiéncia cardiaca (IC) [5].

A IC é uma condi¢ao em que o coragao ¢ incapaz de bombear sangue na corrente san-
guinea em quantidade suficiente para dar resposta as necessidades do corpo. Em casos
ainda mais extremos, o fluxo sanguineo nas artérias coronarias é bloqueado completamente
e parte do misculo cardiaco a ser irrigada pelo segmento obstruido sofre lesoes devido & ma
perfusao, situacao conhecida como infarto agudo do miocardio.

As indicagoes do BIA estao no resgate e apoio do miocardio isquémico e/ou infartado.

Pode ser usado profilaticamente® em pacientes de alto risco com funcio ventricular esquerda

4Dano ao cérebro devido & interrupcio do fornecimento de sangue.

5condicdo em que a forca do sangue contra a parede das artérias é elevada.

6 Anormalidade na estrutura do coracdo presente antes do nascimento.

"Doencas que atingem as valvulas cardiacas.

8 Aneurisma é caracterizado pela dilatacio anormal de um vaso sanguineo causado pelo enfraquecimento
das paredes do vaso, por trauma ou por doenca vascular.

%Que se refere a profilaxia (prevencdo de doencas). Que pode ser usado na prevencdo de doencas;
preventivo.
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deficiente. Também é usado para estabilizar pacientes em choque cardiogénico!® com com-
plicagoes resultantes de infarto do miocardio.

Outras indicagoes incluem pacientes de desmame da circulagao extracorpérea e como
ponte para transplantes. O BIA pode ser usado para suporte laboratorial de cateterismo e
angina refrataria [8]. Contra-indicagoes relativas incluem dissecgao aortica, insuficiéncia de
valvula aortica e doencga vascular periférica grave.

As complicac¢des sao incomuns, mas podem ser consideradas graves. Incluem dissec-
cao alrtica, isquemia do membro por trombose, embolia ou estenose que pode necessi-
tar de amputacao ou reconstrucao vascular. Outras complicagoes incluem claudicagao
intermitente, infec¢ao, sangramento, trombocitopenia por destruicao de plaquetas, rup-

tura/aprisionamento de baldo e isquemia renal/mesentérica [8].

2.4 Balao intra-aértico e a terapia de contrapulsacao

A primeira descricdo do principio da contrapulsacao foi realizada em experimentos com
animais por Adrian Kantrowitz, em 1952 [26]. Este autor utilizou um hemidiafragma'!
enrolado em torno da aorta toracica de caes, eletricamente estimulado via nervo frénico
durante a diastole do animal, para produzir o efeito de contrapulsacao aértica. Em 1962,
Moulopoulos et al [27], utilizando o principio da contrapulsagao, desenvolveram o BIA
moderno (mesma concepgao dos modelos de mercado atuais), que consiste em um baldo
montado em um cateter flexivel com dois limens, capaz de inflar e desinflar na aorta torécica
descendente durante cada ciclo cardiaco, aumentando a oferta de oxigénio e diminuindo a
demanda de oxigénio pelo miocardio.

Introduzida na préatica clinica no final dos anos 60 [28], a contrapulsagdo é uma terapia
estabelecida para intimeros tratamentos médicos e cirdrgicos. O BIA é um equipamento
de assisténcia cardiaca temporaria que permite a sobrevivéncia do paciente enquanto o
tratamento definitivo é executado. O BIA consiste de um balao de poliuretano montado no
cateter com um sensor de pressao de fibra 6tica localizado na ponta do cateter. A Figura

2.7 exibe um modelo comercial atual do BIA.

10Gituacao de hipoperfusdo tecidual sistémica devido & incapacidade do musculo cardiaco fornecer débito
adequado as necessidades do organismo.
HUma das duas metades do diafragma.
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(a) Fotografia do BIA [29].

marca distal

membrana
do baldo

(b) Tlustracdo do BIA destacando os principais componentes [29].

tubulacao
extracorporea

entrada
da
sonda

almofadas
de
sutura

Passagem
de gas

Figura 2.7: Tlustracao descritiva do BIA.

A maioria dos cateteres do BIA ¢ inserida por via percutanea pela técnica de Seldinger!?.

O local mais comum de insercao é

20

através da artéria femoral. A ponta do cateter balao

deve ser posicionada distalmente & artéria subclavia esquerda. Posicionar o cateter além

da artéria subclavia pode impedir

o fluxo sanguineo cerebral; posicionar o baldao muito

inferiormente pode obstruir a perfusdo mesentérica e renal durante a insuflagdo (Figura

12Procedimento médico minimamente invasivo para se conseguir acesso seguro aos vasos sanguineos e

outros 6rgaos com cavidades.
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2.8).

Artéria coronaria
comum esquerda

Arco aodrtico

Artéria
braquicefalica Artéria subclavia
2 esquerda
orta
ascendente Ponta do BIA
Artéria Artéria
co(;pnf';t\rla coronaria
Irefta esquerda
Aorta
toracica
descendente
BIA

)

rf

A posigéo correta da ponta da bomba de bal&o intra-adrtica
inflada é de 1-2 cm distal a artéria subclavia esquerda

Figura 2.8: Tlustracao do posicionamento ideal do baldo intra-adrtico (Adaptado de Brid-
gewater et al [8]).

O tempo de inflacao e deflacdo do balao é controlado por um console de controle. O
balao deve inflar no final da sistole (quando a valvula aortica se fecha) e desinflar no inicio
da sistole (imediatamente antes da abertura da valvula aortica). O console monitora o ECG
e desinfla o baldo quando reconhece a onda R no complexo QRS (a despolarizagdo precede
a contragao mecénica) e infla o balao no meio da onda T. A inflagdo e a deflacao do balao
também podem ser disparados segundo alteracoes na pressao arterial se o ECG nao for
capturado por qualquer motivo adverso.

A frequéncia de operacao é controlada pelo console. Essa funcao é util durante as arrit-
mias e também no procedimento de retirada do paciente do BIA. A definicao de dois ciclos

cardiacos para uma intervencao permite uma interpretacao precisa dos batimentos assisti-
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dos e nao assistidos, facilitando o ajuste manual do tempo de insuflacao e deflacao. O hélio
é usado para a inflacao do balao devido & sua baixa densidade, permitindo uma interagao
suficientemente rapida entre o console e o baldao. A Figura 2.9 ilustra a configuracao de
operagao do BIA e dispositivos associados. A Figura 2.10(a) ilustra a operagao de inflacao

e deflagao do BIA.

Equipamento auxiliar

Console do BIA

@)

Figura 2.9: Tlustragao da configuracdo operacional do BIA [29].

2.4.1 Contrapulsacao

A contrapulsagao diastdlica (isto é, a inflagdo do balao durante a diastole) é o principio
fundamental por tras do BIA, e tem dois efeitos principais: aumentam a pressao diasto-
lica, aumentando a perfusao coronaria e o fornecimento de oxigénio; reduz a impedancia do
fluxo para a frente durante a sistole, diminuindo assim a pés-carga e o consumo de oxigé-
nio miocérdico (Figura 2.10(b)). Esse cenario resulta em diminui¢do da tensdo na parede
ventricular esquerda, melhora da contratilidade e aumento do débito cardiaco.

A Figura 2.10(b) mostra que a pressao diastolica no ciclo de assisténcia do BIA ¢ ainda
maior do que a pressao sistolica no ciclo nao-assistido. Na sequéncia, verifica-se uma queda

acentuada que reduz os niveis de pressao a niveis abaixo dos niveis de operacao nao-assistido.
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Sistole Diastole i

a) Ilustracdo do processo de inflagdo e deflagio do

BIA [29].
1304 i Perfus coronaria
120
110~
=
c 100+
=
90 -
80 +
70
[ Ciclo Cardiaco ——
A Press&o diastdlica final desassitida D VD d
B Pressio sistolica desassistida ergan 4
C Aumento diastdlico oxianio
D Pressao diastdlica final desassistida () s

E Pressao sistolica assistida (1)

(b) IHustragdo em contraste dos perfis de pressao aortica quando assistidos
e ndo-assistidos pelo BIA (Adaptado de Bridgewater et al [8]).

Figura 2.10: Tlustragao descritiva do BIA.
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Esse efeito facilita a ejecao de sangue pelo ventriculo esquerdo, porque requer menos energia
para superar a resisténcia de contracao. A pressao sistOlica assistida também é verificada

em nivel menor que o nivel de operagao nao-assistido.

2.5 Conclusoes

Com o objetivo de oferecer uma visao geral do assunto e auxiliar os leitores que possuem
pouco ou nenhum conhecimento sobre a area, apresentou-se nesse capitulo, uma revisao
dos elementos de interesse do SCH. Os principais termos técnicos bem como as principais
variaveis que fazem parte desse trabalho foram definidas neste capitulo. Algumas doencas
cardiacas foram comentadas, dando énfase a insuficiéncia cardiaca e & utilizacao do BIA.
O proximo capitulo introduz os aspectos de modelagem relacionados ao SCH e ao BIA.

Modelos 0D disponiveis na literatura sao apresentados para posterior composicao de casos

de simulacao.



Capitulo 3

Modelagem do sistema cardiovascular

humano e do balao intra-aértico

Este capitulo apresenta os conceitos de modelagem utilizados no decorrer do trabalho,
descrevendo por conseguinte, os modelos do SCH e do BIA adotados como referéncia para
estudo e desenvolvimento de casos de simulacao. O capitulo inicia-se com a apresentacao

do referencial tedrico acerca dos modelos 0D do BIA verificados na literatura.

3.1 Referencial Teorico

Uma das representacoes simplificadas dos modelos do SCH sao os chamadas modelos
a parametros concentrados, ou modelos 0D. Essa modalidade de representagao é dita con-
centrada pois relaciona as grandezas que descrevem quantitativamente a circulagao sem
levar em conta as dimensoes geométricas dos seus componentes. Um modelo 0D faz uso
de equacoes diferenciais ordinérias e, em geral, é aproximado numericamente por métodos
implicitos de diferengas finitas [30].

A utilizacao dessas representacoes permite aferir aspectos funcionais do SCH. A litera-
tura explicita a associagao desses modelos no desenvolvimento de estrategias de controle
destinadas aos DMAC [31], [32], [33].

A interacao do acoplamento entre os DMAC e o SCH ¢é verificada na literatura por

meio de diferentes modelos. Em se tratando de modelos 0D do SCH as principais dife-
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rencas identificadas dizem respeito a parametrizagao e topologia dos circuitos propostos,
fundamentalmente necessarias a distinc¢ao de pacientes adultos e pediétricos.

Em se tratando do SCH adulto destacam-se na literatura os modelos apresentados por
Simaan et al [31] e Yu et al [34]. Esses modelos desconsideram a representacao do lado
direito e a circulacao pulmonar, pois consideram que quando a circulagao pulmonar e o lado
direito estao em perfeitas condicoes, eles pouco ou nada influenciam no comportamento
hemodinamico do lado esquerdo do coracao. O lado esquerdo por sua vez, além de comportar
maior grau de interacao com os DMAC, constitui-se do ventriculo esquerdo, considerada a
mais forte das camaras do coracao e responsavel por bombear sangue para todas as partes
do corpo.

O modelo de Simaan et al [31] é reconhecido por ser capaz de reproduzir de maneira
fisiologicamente satisfatoria o comportamento da pressao no atrio e no ventriculo esquerdo,
a pressao e o fluxo na aorta, e a circulacao sistémica. Sua representacao se da por meio de
um circuito elétrico nao-linear de 5* ordem, no qual a complacéncia do ventriculo esquerdo
é representada pelo inverso da fun¢ao Elastancia.

Nesse trabalho reproduzimos a contribuicao do modelo 0D apresentado por Simaan et al
[31], pois uma vez que deseja-se compreender os efeitos da interacao entre o BIA e o SCH,
considera-se indispensavel a apresentacao prévia de um modelo representativo do SCH. A
escolha desse modelo deve-se a sua simplicidade e & capacidade de reproducao das grandezas
necessarias ao desenvolvimento do trabalho.

As contribui¢oes de modelos 0D apresentadas na literatura acerca do estudo da interacao
entre o BIA e o SCH iniciam-se em 1984 com Kuklinski et al [35]. O modelo foi usado para
estudar os efeitos de ajustes de tempo de controle do BIA sob condicoes correspondentes
as medidas durante experimentos com animais. Os autores declaram que as equacoes des-
critivas do modelo sao obtidas por meio da aplicacao das equacoes de Navier Stokes, nesse
contexto um circuito elétrico equivalente é apresentado.

Em 1989 Ying Sun [17], propde uma representagao simplificada utilizando a representa-
¢ao em espago de estados para o estudo da interacdo entre o BIA o SCH. Em 1991 o mesmo
autor disponibiliza versdo expandida do estudo [17]. Essa versdo conta com a descri¢ao
de experimentacoes que elucidam as capacidades de reproducao do modelo. O estudo é

avaliado levando em consideracao a adequacao biologica dos resultados obtidos.
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Além de compor resultados de conformidade bem aceitos pela literatura, o modelo de
Ying Sun apresenta baixa complexidade se comparado a outros modelos e redacao precisa
de parte importante dos parametros.

Em 1990, Olson et al 18] apresentaram uma versao simplificada de circuito elétrico para
representar o BIA. O trabalho propoe auxiliar estudos acerca do BIA por meio da inser¢ao
do modelo proposto em representacoes mais complexas do SCH.

Em 1992, Phou et al [19] apresentaram um modelo de circuito elétrico capaz de simular a
operacao do BIA e a correspondente resposta de um paciente. O estudo enseja a facilitagao
da pratica de manuseio do console de controle do BIA a profissionais de satde, atenuando
a necessidade de modelos comerciais para este fim.

Em 1995, Lazzari et al [20] propuseram uma versao simplificada de circuito elétrico para
o BIA. Em 2010, Abdolrazaghi et al [36] apresentaram um circuito elétrico equivalente para
o SCH de um ovino, nessa contexto uma versao simplificada de circuito elétrico para o BIA
também é apresentada.

O estudo mais recente acerca de modelos 0D do BIA foi apresentado em 2013 por Scham-
paert et al [21]. Esse estudo aponta limitacoes importantes relacionadas aos modelos previ-
amente desenvolvidos, e.g., falta de significado fisiol6gico atribuidas aos parametros; elimi-
nagao da interagdo mecéanica entre a bomba (console) do BIA e o SCH por meio da simples
prescricao de variacao no raio da aorta.

Muito embora os resultados apresentados por Schampaert et al [21] representem avangos
significativos nos estudos de modelagem 0D do BIA, a redacao apresentada nao define de
forma precisa determinados parametros do circuito proposto. Por certo, e a semelhanca dos
demais modelos dispostos na literatura, tal evento compreende dificuldades na reprodugao
fidedigna dos resultados.

Para a composicao dos casos de simulacao inerentes aos objetivos do presente trabalho
adotou-se o modelo proposto por Ying Sun [17]. A escolha desse modelo se d& devido a sua
simplicidade (nimero reduzido de parametros), e capacidade de reproducdo das grandezas
necessarias ao estudo que se deseja realizar. E contribuicio do autor, o contetido da Subsecio

3.4.1, referente a representacao em espaco de estados do modelo 0D do BIA adotado.
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3.2 Modelagem do SCH

O estudo de modelagem do SCH é compreendido de acordo com andlise ensejada, de
modo a assumir representacoes de diferentes dimensées (0D, 1D, 2D e 3D). O modelo 0D,
também conhecido como modelo a parametros concentrados, assume uma parametrizacao
uniforme das variaveis fundamentais (pressao, fluxo e volume) em qualquer compartimento
especifico (6rgao, ou representagdes de vasos sanguineos) do modelo, e em qualquer instante
de tempo.

Os modelos de dimensoes superiores (1D, 2D ou 3D) sdo designados como modelos a
parametros distribuidos, uma vez que a dimensao associada permite aferir analises que
consideram a variagao desses parametros no espago 37|, conforme exemplificado na Figura

3.1

Modelos a parametros Modelos a parametros distribuidos
concentrados (0D) (1D, 2D e 3D)
N Y
L 4 LN § u

Figura 3.1: Representacgao genérica dos modelos 0-D, 1-D, 2-D e 3D (Adaptado de: Kokalari
et al [30]).

Um resumo sobre as principais caracteristicas de cada modelo é apresentado na Tabela
3.1. O uso de modelos 3D é necessario para descricao complexa do fluxo sanguineo em
bifurcacoes de vasos sanguineos e caracteriza-se por exigir um elevado custo computacional.
Os modelos 2D sao apropriados para descrever mudancas radiais da velocidade de fluxo em
compartimentos com simetria axial. Os modelos 1D, onde o efeito de transporte de ondas é

facilmente representado, é adequado para descrever a variagao da velocidade de fluxo através
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do comprimento do vaso sanguineo [37][30].
Para simular a hemodinamica global, aspecto de interesse no estudo de sistemas de
controle do SCH, a modelagem 0D ¢é a mais utilizada por utilizar um ntmero reduzido de

parametros [37].

Tabela 3.1: Comparacao entre modelos para estudo da dindmica cardiovascular [37].

Método de estudo Alvo de pesquisa adequado
Modelo 0D Capacidade de representacdo global da dindmica cardiovas-
cular; Capacidade de reproduzir alteragoes das taxas de fluxo
e pressao em uma malha de circulagdo local.

Modelo 1D Estudo de transmissao de onda pulsante;
Capacidade de capturar efeitos de reflexdo de ondas.
Modelo 2D Estudo de campo de fluxo local em dominios axissimétricos;

Estudo das condicGes de fronteira para modelos 3D locais.

Modelo 3D Estudo de campo de fluxo local em dominios 3D completos.

Na realizacao da modelagem 0D do SCH, o conceito de circuitos elétricos anélogos é
extensivamente aplicado. O conceito considera que as correntes elétricas representam o
fluxo de sangue nos vasos sanguineos e as tensoes elétricas representam as pressoes do

sistema circulatorio [38]. Os principais componentes de circuito sao:

os resistores (Figura 3.2 (a)), que representam a viscosidade do vaso sanguineo, ou

seja, a resisténcia que o vaso sanguineo oferece & passagem do sangue;

e os capacitores (Figura 3.2 (b)), que representam a complacéncia dos grandes vasos, os

quais tém a capacidade de armazenar grandes volumes de sangue;

e os indutores (Figura 3.2 (c)), representam a inerténcia do sangue nos vasos, ou seja,

a tendéncia do sistema em resistir as mudancas no fluxo sanguineo;

e os diodos (Figura 3.2 (d)), que representam as valvulas cardiacas, por permitirem a

passagem de fluxo em apenas um sentido.

O desenvolvimento de modelos equivalentes elétricos, baseados em circuitos elétricos
para o SCH, foi sintetizado inicialmente nos estudos apresentados por Frank [38], [40]. Esses

estudos proporcionaram mais tarde a base para o desenvolvimento dos primeiros modelos
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(a) (b)

(d)

Figura 3.2: Representagao genérica dos componentes analogos elétricos: (a) resistor - vis-
cosidade do vaso sanguineo; (b) capacitor - complacéncia do vaso sanguineo; (¢) indutor -
inertancia do vaso sanguineo; (d) diodo - valvula cardiaca (Adaptado de: Ceballos [39].)

capazes de representar o comportamento do fluxo sanguineo através da circulagao sistémica.

Esses modelos sao formalmente denominados de Modelos Windkessel [41].

3.2.1 Modelagem a parametros concentrados - 0D

O modelo equivalente elétrico mais simples ficou conhecido como Modelo Windkessel de
2 elementos, sendo representado por um circuito elétrico andlogo com dois componentes:
um resistor em paralelo com um capacitor. De acordo com esse modelo, quando a valvula
aortica esta fechada, a pressao arterial cai exponencialmente de acordo com a constante RC

desse circuito (Figura 3.3(a)).

Fluxo sanguineo

l(t) (ml/S) através da circulagao

sistémica RC l(t) (ml/s)
aA'A%
P(t) ~(mmHg) o g R P(t) oL p
" aniue pols (mmHg) T
aorta
(a) Modelo de 2 elementos. (b) Modelo de 3 elementos.

R, L 1(t) (ml/s)
—>

P(t)
(mmHg) C = R

(c) Modelo de 4 elementos.

Figura 3.3: Representacao dos Modelos Windkessel.
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Wang et al |42] realizaram uma andlise da pressao e do fluxo sanguineo na aorta durante
todo o ciclo cardiaco, destarte averiguaram caracteristicas insatisfatérias da representacao.
Para compensar a diferenca entre os valores medidos e os valores simulados, foi necessaria a
inclusao de uma resisténcia, em série ao conjunto de 2 elementos, com o objetivo de represen-
tar a resisténcia caracteristica da propria aorta. Por meio desses resultados, evidenciou-se
que a inclusdo do elemento resistivo (R.) aprimora a representacdo da resisténcia aos flu-
xo0s e das pressoes em simulacoes do ciclo cardiaco. Esse modelo é chamado de Modelo
Windkessel de 3 elementos (Figura 3.3(b)).

Apesar da melhora significativa nos resultados de simulagao ao utilizar o modelo wind-
kessel de 3 elementos, a inclusao do Resistor R. nao mostrou-se uma boa aproximagao para
sinais de baixa frequéncia. Para minimizar esses erros, Stergiopulos et al [43] propuseram o
modelo windkessel de 4 elementos, sendo o quarto elemento um indutor representativo da
inércia arterial total do sistema circulatoério.

Mais tarde, Shi et al [37] provaram que a inclusdo desse indutor ajuda a melhorar
ainda mais a precisdo da modelagem da impedancia das artérias. Em [44|, Sharp et al
demonstraram que os modelos windkessel com 4 elementos (RLCR) constituem a melhor

estrutura para representar a impedancia do SCH adulto (Figura 4.1(c)).

Modelagem de valvulas cardiacas

As valvulas cardiacas podem ser representadas em modelos a parametros concentrados
por um diodo em série com uma resisténcia, permitindo a passagem de fluxo sanguineo
apenas em um tnico sentido (Figura 3.4). A corrente elétrica que flui do potencial P; para o
potencial P, corresponde ao fluxo sanguineo () que passa pela valvula cardiaca representada

pelo diodo D e pela resisténcia R.

Figura 3.4: Tlustracao do circuito representativo de uma valvula cardiaca.

O fluxo pode ser representado pela expressao a seguir:
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= 3.1
na qual
1 se P1 > P2
D= (3.2)
0 se P1 S Pg

A variavel D recebe um valor igual a 1 sempre que a tensao no potencial P, for maior
ou igual do que a tensao no potencial 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 estd fechada. Essa consideracao s6 é vilida se as véilvulas forem
consideradas ideais. Entretanto, esse comportamento ideal nao se reproduz em casos reais,
pois, durante um pequeno intervalo de tempo, existe um pequeno fluxo retrogrado antes
do fechamento total da valvula. Para reproduzir esse fenémeno, um valor muito pequeno
entre 0 e 1 pode ser atribuido a varidvel D, o que permite que ocorra uma pequena corrente

saindo do ponto P, para o ponto Py, representando o fluxo retrégrado através da valvula.

Modelagem dos ventriculos

Conforme mencionado na Secao 2, o funcionamento normal dos ventriculos depende dos
impulsos elétricos gerados no no6 sinoatrial. A cada impulso, a musculatura dos ventriculos se
contrai fortemente, ejetando o volume sanguineo presente no interior dessa camara. Assim,
um ventriculo pode ser visto como um reservatorio capaz de armazenar determinado volume
sanguineo na fase de enchimento, e de bombear esse volume na fase de ejecao, em virtude
da forca de contracao a que o ventriculo é submetido.

Em modelos a parametros concentrados, esse comportamento pode ser representado
por um capacitor variavel, C'(t), que é capaz de armazenar determinada quantidade de
carga (volume sanguineo) e descarregé-la em forma de corrente elétrica (fluxo sanguineo)
quando necessario. A utilizacao de um capacitor nao linear é apropriada uma vez que a
variacdo da capacitancia (e.g., alteracao na distancia entre as placas do capacitor) produz
uma variacao de tensdo (pressao sanguinea) nos terminais do capacitor de acordo com a

equagao de carga: Q(t) = C(t) - V(t). Considerando que existe uma carga inicial constante
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no capacitor C'(t), denominada Q(t), o que é anilogo a um volume inicial no interior de um
ventriculo, qualquer alteracao na capacitancia modifica o valor da tensao. Durante a fase de
contragao isovolumeétrica, a pressao no interior do ventriculo aumenta abruptamente, com
o volume sanguineo constante. Esse comportamento é analogo a um capacitor variavel, em
circuito aberto, que tem sua capacitancia reduzida. O aumento da tensao nos terminais
de um capacitor variavel, em circuito aberto (carga constante), devido a4 diminui¢do da
capacitancia, gera uma quantidade de energia que é fornecida ao sistema de acordo com a

equacao 3.3.

1
AE = SQ.AV., (3.3)

na qual AF é a variacao da energia gerada pela variacao da tensao AV,, assumindo que o
capacitor variavel esta em circuito aberto e com carga constante ().

Uma vez que a variacao da pressao no interior do ventriculo depende da sua forca de
contragao, o capacitor variavel utilizado para modela-lo deve ter sua capacitancia alterada
de acordo com uma funcao que represente o comportamento ventricular para que a variagao
da tensdo nos terminais desse capacitor possa representar a pressao no ventriculo. A funcao
que reproduz esse comportamento é uma relacao entre a pressao e o volume de um ventriculo

e ¢ chamada de funcio Elastancia, proposta em 1974 por Suga et al [45] como

(3.4)

sendo P,(t) a pressao no ventriculo, V,(¢) o volume no ventriculo e V, um volume ventricular
inicial, andlogo a carga inicial do capacitor variavel, (),. Esta funcao foi definida por Suga
como o inverso da complacéncia ventricular (C(t) = 1/E(t)), e é a funcio utilizada para
produzir a variagao da capacitancia e representar o comportamento de um ventriculo.
Existem varias fungoes que aproximam o formato da funcao elastancia. Simaan et al

[46] apresentam funcdo:

E<tn) = (Emaz - Emzn)En(tn) + Emz‘n, (35)

em que F,,.. ¢ F,:, sao constantes relacionadas a amplitude da funcao elastancia, ou seja,
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a condicao do paciente, mais especificamente & contratilidade do ventriculo esquerdo. O
termo F,(t,) consiste em uma funcao elastancia normalizada no tempo e na amplitude e
foi representada pela chamada funcao double hill, a qual possui valor minimo igual a zero e

alcanca o valor maximo unitario em ¢, = 1, sendo representada pela expressao:

(3.6)

— Ll @00 1
En(t) = 1,55 |:1+(tn/0,7)1’9i| |:1+(t7,,/1,17)21~9:| ’

em que t,, = t/T}4, € 0 tempo normalizado para um ciclo cardiaco, Ty, = 0,2+ 0,157 e T
é o intervalo de tempo referente a duragao de um ciclo cardiaco, o qual pode ser calculado
como T = 60/(FC), sendo FC igual a frequéncia cardiaca [47]. A Figura 3.5 exibe o

formato da fungao Elastancia Normalizada E,(t,).
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Figura 3.5: Funcgao elastancia normalizada no tempo e na amplitude que descreve a relagao
entre a pressao e o volume ventricular.

Para simulacao de diferentes condicoes fisiologicas ou patologicas de um paciente, pode-
se alterar os valores de alguns parametros como por exemplo a F,,,, ou a FC. Quanto menor
o valor de E,,.., mais deficiente se encontra o ventriculo de um paciente. Um exemplo pode
ser visto na Figura 3.6, em que trés diferentes condicoes sao apresentadas para trés diferentes
combinacoes de valores dos parametros FC e F,,... A condicao 1 pode ser interpretada
como a curva da funcao Elastancia de um ventriculo esquerdo saudavel, sendo F'C' = 60bpm
e Emax = 2,0. Elevando a frequéncia cardiaca do paciente para F'C' = 75bpm pode-se
perceber o deslocamento do instante em que o valor maximo da funcao elastancia ocorre,

de acordo com a condicao 2. Diminuindo o valor de E,,,, para 1 e mantendo F'C' = 75bpm,
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percebe-se que a frequéncia do sinal permanece a mesma, entretanto a amplitude da funcao
é diminuida pela metade, situacdao que pode representar um ventriculo com insuficiéncia
cardiaca.

A alteracao de parametros desse modelo influencia diretamente o comportamento da
condicao clinica de um paciente. Isso pode ser percebido na Figura 3.7, em que estao
apresentadas duas curvas da pressao na aorta referentes as condigoes 1 e 3 apresentadas na
Figura 3.6. Percebe-se claramente que a pressao na Aorta é diminuida na condicdo 3, uma
vez que essa condicao diz respeito ao funcionamento do ventriculo esquerdo de um paciente

doente.

25 T T T T T T T

Elastancia (mmHg/ml)

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Tempo (s)

Figura 3.6: Diferentes curvas da funcao elastancia para trés diferentes condi¢oes variando
os parametros F,,,, ¢ FC. Condicao 1: FC = 60 bpm e FE,,,, = 2; Condicao 2: FC = 75
bpm e F,,.; = 2; Condicao 3: FC = 75 bpm e F,,,, = 1. Cenarios de simulagao adotados
por Cordeiro [5].
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Figura 3.7: Diferentes curvas da pressao na aorta para duas condig¢oes distintas de funcio-
namento do ventriculo esquerdo. Cendrio de simulagao adotado por Cordeiro [5].
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3.3 Modelo 0D do SCH

O modelo de circuito elétrico proposto por Simaan et al [46] é observado na Figura 3.8.
Esse circuito elétrico tem como objetivo reproduzir a hemodinamica do ventriculo esquerdo.
Por esse motivo, assume-se que o final da circulacao sistémica se da no atrio esquerdo e nao

no atrio direito.

s \
L VIR
<& \
avweat!

S

(A) ©

Figura 3.8: (a) Analogia do cora¢ao humano, (b) Diagrama de blocos andlogo (c) circuito
elétrico equivalente proposto por Simaan [46]; (I) atrio esquerdo; (II) valvula mitral; (III)
ventriculo esquerdo; (IV) valvula aortica; (V) aorta; (VI) representagio da circulagio sisté-
mica partindo da aorta e retornando ao atrio esquerdo. (Adaptado de Cordeiro [5]).

Neste circuito, o atrio esquerdo é representado pelo capacitor C,.; a valvula mitral é
representada pelo resistor R, e pelo diodo ideal D,,; a valvula aortica é representada pelo
resistor R, e pelo diodo ideal D,; a complacéncia da aorta é representada pelo capacitor
Cuo € 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), Cs
(complacéncia sistémica) e R (resisténcia sistémica). A Tabela 3.2 lista os parametros do

circuito e os seus valores.
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Tabela 3.2: Parametros do circuito elétrico apresentado por Simaan et al [46].

Parametro 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) = (Vie(t) = V,) [ Pue(t) - Complacéncia do ventriculo esquerdo
Che 4,4000 Complacéncia do atrio esquerdo
Cs 1,3333 Complacéncia sistémica
Coo 0,0800 Complacéncia da aorta
Inertancia (mmHg.s?/ml)

L 0,0005 Indutancia do sangue na aorta
Valvulas

D,, - Valvula mitral
D, - Valvula adrtica

3.3.1 Representacao em variaveis de estado

O modelo apresentado é descrito por equacoes diferenciais nao lineares e variantes no
tempo. A representagdo em variaveis de estado do sistema é da forma [46]
x = A(t)x + p(t). (3.7)

As equacodes que descrevem o comportamento do sistema sdo obtidas por meio da apli-

cacao das leis de Kirchoff de tensao e corrente. As varidveis de estado sao definidas de modo

que
_xl_ _Pao_
T2 Qa
x= |z = |V, | (3.8)
L4 P
| 5 _Pae_

A matriz A(t) é variante no tempo devido a funcdo elastancia do ventriculo esquerdo,

E(t), e caracteriza, por meio do comportamento dos diodos, nao linearidades do sistema.
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Essa matriz ¢ dada por

D, 1 D,

- Racao - Cao Racao E<t> O 0
1 Re 1
I L 0 -z 0

At)=| Lo 0 —[B=+%]E®M) 0 D (3.9)
0 cL 0 _Rslcs Rslcs
Dm Dm
| 0 0 RmCaeE(t) Rs}zae _cte[RLs E]_

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

de estados, dado por [46]

p(t) = |[B= + Z]E@)V, | - (3.10)

s BV,

Na Figura 3.9 estao representadas as curvas de pressao na aorta (B,,), pressao no ven-
triculo esquerdo (P,) e pressao no atrio esquerdo (P,.) obtidas com a simulagdo do modelo
apresentado.

As curvas representadas na Figura 3.9, obtidas com o modelo de 5* ordem proposto por
Simaan et al [46], reproduzem uma boa aproximagao das curvas do ciclo cardiaco do SCH

apresentadas por Guyton et al [47].
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Figura 3.9: Curvas de pressoes obtidas por intermédio do modelo apresentado por Siman et
al. A legenda dos graficos diferencia os estado de pressao no: atrio esquerdo (P, ), ventriculo
esquerdo (P,.) e pressao na aorta (P,,). Cenario de simulagao adotado por Cordeiro [5].
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3.4 Modelo 0D do BIA

O modelo de circuito elétrico proposto por Ying Sun [17] pode ser observado na Fi-
gura 3.10. Esse circuito elétrico permite investigar o efeito de como a alteragao de alguns

parametros do BIA afetam o acoplamento entre o ventriculo esquerdo e a aorta.

'Y
1
1
1
’

pmmmemmm e

N

(a) Analogia do cora¢do humano (Adaptado de Ying Sun [17]).

| I1 I 1AY | VI I | IX

I I
I 11 \Y VII| | VI X | |XI

(b) Diagrama de blocos anélogo; (I) atrio esquerdo; (II) valvula mitral; (III) ventriculo esquerdo;

(IV) valvula aortica; (V,VI) aorta ascendente; (VII) artérias carttidas/subclavias; (VIILIX) aorta
descendente; (X,XI) vasos periféricos.

gao
Pve Pao Pbp ‘ Ppc
1/gb
Rda /gbp
Rpc
Rpr§
1/eda CPC T

(¢) Circuito elétrico equivalente.

Figura 3.10: Tlustragdo do modelo de BIA acoplado ao SCH [17].

Neste circuito, o atrio esquerdo é representado pela fonte DC P,; a valvula mitral
é representada por um diodo ideal em série com a admitancia g,,,; a valvula aortica é

representada por um diodo ideal em série com a admitancia g,,; a complacéncia da aorta



Capitulo 3. Modelagem do sistema cardiovascular humano e do balao intra-aértico 40

é representada pelo capacitor C,,; a circulagao dos vasos carotideos é representada pela
resisténcia R.,; a complacéncia do balao é reproduzida por meio do capacitor variavel ey,
e da admitancia gy,; a circulagao periférica é representada pela complacéncia do capacitor
Cpe € da resisténcia R..

O modelo de ventriculo esquerdo proposto por Ying Sun [17] é representado pela elastan-
cia variante no tempo e, (t) em série com a resisténcia Ry,. A relacdo de pressao e volume
do ventriculo esquerdo no modelo é dada por py, = €;,(t) - vyp-

A forma de onda €,(t) é reproduzida na Figura 3.11. A reprodugdo é obtida por meio

da aplicacdo da descrigdo matematica da curva [17], dada por

e (t) Epa(1 — exp'/™) + Eip (3.11)
lv = .
(Cto]iee — Epp) exp™ttee/™) L By

Elastancia
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Figura 3.11: Curva de elastancia proposta por Ying Sun [17].

A geometria do BIA e sua posicao relativa na aorta descendente sao descritas pelo uso
do modelo de cilindro concéntrico exibido na Figura 3.12. Esse modelo é utilizado para
auxiliar a determinagao dos parametros de condutancia (g,) e elastancia (eq,) no circuito
elétrico equivalente. O modelo assume que as agoes de inflacao e deflacao do balao definem

até dois valores para cada um desses parametros, conforme Equagoes (3.12) e (3.13) [17].
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Figura 3.12: Tlustragao do cilindro concéntrico utilizado na parametrizagao do BIA [17].

{[16/3(rq — re)* +32/3r.(rq — 7)) /81 uly}

1333  (ml.mmHg '.s7!) Completamente desinflado (3.12)
Gop = .
{[16/3(ro — rp)* + 32/3ry(re — 14)3] /81 uly}

1333 (ml.mmHg '.s™!) Completamente inflado

2Y h/3mr3l,/1333  (mmHg/ml) Completamente desinflado (3.13)
€da = .
2Y h(r2 — r2)/[37r3ly(r2r?)] /1333 mmHg/ml Completamente inflado
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3.4.1 Representagcao em variaveis de estado

O modelo é descrito por equagoes diferenciais nao lineares e variantes no tempo. A

representacao em variaveis de estado proposta para o sistema ¢ da forma

x=A(t)x+g. (3.14)

As equacoes que descrevem o comportamento do sistema sao obtidas por meio da apli-

cacao das leis de Kirchoff de tensao e corrente. As varidveis de estado sao definidas de modo

que
T UVly
%) Paa
x= |y = | quo| - (3.15)
L4 VUda
| 5 | | Ppe |

O vetor g contém os termos independentes das variaveis de estados e é dado por
Plagmv
0

(3.16)

0
0
0

A matriz A(t) é variante no tempo devido a funcdo elasténcia do ventriculo esquerdo,
ew(t), e caracteriza, por meio do comportamento dos diodos, nao linearidades do sistema.

Essa matriz é dada por

ap(t) aia(t) ais(t) 0 0
as1(t) aga2(t) ags(t) 0 0
A(t) = lasz(t) asa(t) ass(t) asa(t) ass(t) (3.17)
0 0 ags(t) asa(t) ags(t)
0 0 ass(t) asa(t) ass(t)
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Os termos nao nulos a; ;(t) na matriz A(t), sdo escritos como:

Gav gavRaaelvgav
a1,1(t) = ew(t)(gmo + Ry vgen + 1) — 7'1 ; (3.18)
gavRaagav Gav
N 3.19
aLQ( ) Tolv * Rlvgav + 1’ ( )
- a'uRaa - avRaaRv av
a13(t) = g Tg w ) (3.20)
vlv
v t av
(1) = oD (3.21)
Tpaa
analt) = =2, (3.22)
Tpaa
_Rv av 1
apa(t) = —F = (3.23)
Tpaa
Raaelv(t)gav
t) = 3.24
) = Ruster + Ruogon + 1) (3:24)
1 Raagav
)= — — : 3.25
a372( ) Lao Lao(Raagav + Rl’vgav + 1) ( )
_Raa - Rlvgav Rao RdaRcaRpr
t) = — — — 3.26
a373( ) LaO(Raagav + Rlvgav + ]-) Lao Tqao ( )
RdaRcaRpc . RdaRcaRpcRprgbp(t)
Tqao Tqao ’
_at RaRc at rat ca cat t
a3’4(t): elzi()_i_ d( Ped(>+RPed()+R Rped()gbp(>+ (327)
ao Tqao
ReaRpreaa(t)gop(t) + Rpclpreda(t)gop(t))
Tqao ’
—Ryo Rea Bprgup (t
as(t) = — 2 at), (3.28)
qao
RcaR T RcaR c RcaR CR T t
a473(t) = L * L * per P gbp( ), (329)

Tuda
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_Rpceda(t) - Rpreda(t) - RcaRpceda<t>gbp<t) — RcaRpreda(t>gbp<t)

ag4(t) = . —  (3.30)
vda
RpcRpreda(t)gbp(t)
Tvda ’
Reo Ry gpy(t
ag5(t) = ————= 9lt) (3.31)
Toda
Ry Rao Ry gy (t
as(t) = DTty g (1) (3.32)
Tppe
RCCLR T RcaR C callpcllpr t
a574(t> — P + P + R Rp Rp gbp( )’ (333)
Tppc
e
- ca a ca a t ca T a T
CL575(t) _ (R + Rd + R Rd gbp( ) + R Rp gbp(t) + Rd Rp gbp(t)). (334)

Tppe

As variaveis auxiliares 7,1, (%), Tpaa(t), Tgao(t), Tvda(t), Tppe(t) s@0 respectivamente

Tvlv<t) = (Raagav + Rlvgav + 1)(Rlvg(w + 1)a (335)
Tpaa(t) = Caa(Raagav + RiyGaw + 1)7 (3.36)
Tqao<t) - Lao(RcaRpc + RcaRpr + RdaRpc + RdaRpr + RcaRdaRpcgbp(t>+ (337)

RcaRdaRprgbp(t> + RcaRpcRprgbp(t) + RdaRpcqugbp(t))>

Tvda (t) = RcaRpc + RcaRpr + RdaRpc + RdaRpr + RcaRdaRpcgbp (t)+ (338)
RcaRdaRpTgbp(t) + RcaRpcRprgbp + RdaRpcRprgbp7

Tppc (t) = Opc(RcaRpc + RcaRp’r + RdaRpc + RdaRpr + RcaRdaRpcgbp (t)+ (339)
RcaRdaRpTgbp<t) + ReaRpe Rprgbp + Raa Rpe Rpr gup ()
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Entrada de controle

O estudo do modelo apresentado na Equacao 3.14 contribui para o desenvolvimento do
trabalho na medida em que explicita as nao-linearidades do sistema por meio da represen-
tacao em espaco de estado. Para atuar no modelo, todavia, é necessario definir as varidveis

€da © grp enquanto entradas de controle do sistema, de modo que

u(t) = gnlt.T5) | (3.40)

eda(t,Tp)

Dessa forma, a representacao em espaco de estado assume a forma nao linear dada por

% = f(tx(t)ult).g). (3.41)

O periodo de agao (T) do BIA é caracterizado pela duragdo dos tempos de inflagao
(t;nr), deflacdo (tper) e atuagao (ton). O instante de ativagdo do BIA é denotado tpp. A

relacdo de duracao entre os tempos do BIA é definida nesse trabalho de maneira que

Ts =Tink +Ton + TpEr. (3.42)

A Figura 3.13 estabelece a relacao entre o periodo cardiaco e os instantes de atuacao
do BIA. Os instantes to,ts e tp definem, respectivamente, os instante de inicio: do ciclo
cardiaco, da sistole e da diastole. Esses instantes ocorrem no intervalo de duragao de um

ciclo cardiaco (T).

TB
| | | LN
! | | R
tOB tINF tON 1:DEF
[ | LN
[ | [
tyts tph T

Figura 3.13: Relacao definida entre o periodo cardiaco e os instantes de atuagao do BIA.

O modelo considera que tanto a condutancia (gp,) quanto a elastancia (eq,) variam

linearmente durante as fases de transicao de inflagao e deflacao. A Figura 3.14 explicita a
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relacao temporal entre a pressao no ventriculo esquerdo, pressao na aorta e os eventos de

inflacao e deflacao do BIA.

Cenario assistencial com BIA P
8 T T ao
— __P
I 150 | [\ ve
g \
= 100 1
28 — \ I ——
g 50 / \ / T
o \ /
LU0 A 2NN\ N N —— SR
TOTS TD T

Transiggo caracteristica das variaveis de controle
T

T T T T T T T T

da

— _gbp

Escala Arbitraria

1 V1V1 1 1 1 1V1V1 1
T

Tos e tempo [seg]  Ton Toer

Figura 3.14: Relacao entre os eventos do ciclo cardiaco e os instantes de atuacao do BTA.

3.4.2 Aspectos funcionais do modelo

O modelo de 5* ordem apresentado permite reproduzir uma aproximacao do efeito do
BIA no ciclo cardiaco do SCH. Além disso, o modelo permite reproducao de algumas cardio-
patias. Na Figura 3.15 sao reproduzidos para um tnico ciclo cardiaco os seguintes cenérios:
controle (sem patologias), assistencial do BIA, hipertensao e valvula aértica estenosada.

O cenario de hipertensao é verificado ao observar-se a elevacao do pico de pressao sistolica
e da pressao diastoélica final. O cenario da valvula adrtica estenosada provoca a reducao dos
niveis de pressao sistolica e diastoélica frente a um mesmo nivel de pressao de bombeamento
do ventriculo esquerdo.

O cenario de controle exibe as curvas de pressao de um paciente saudavel. O cenério
assistencial do BIA explicita a capacidade de reproducao do modelo acerca dos efeitos do

BIA no SCH, sendo esse cenério o objeto de estudo do presente trabalho. Na Figura 3.16
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sao reproduzidos cinco ciclos estacionédrios desse cenario.
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Figura 3.15: Curvas de pressoes obtidas na simulagao de cardiopatias.

150

100

Pressdao [mmHg]

I
I
l
I

L il L J

12 14

tempo [seg]

47

Figura 3.16: Curvas de pressao ciclo estacionérias obtidas na simulacao do cenario assisten-

cial com BIA.
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Para a inicializacao das referidas simulacoes considerou-se as condi¢oes iniciais dos ele-
mentos Cyq, Lao, Cpe iguais a zero. A Tabela 3.3 lista os parametros definidos para cada caso
de simulacao apresentado e seus respectivos valores. As lacunas de valor de Ry, indicam
que o ramo correspondente do circuito foi considerado em aberto para o respectivo cendario
de simulagdo. Nesses mesmos cenarios o ramo correspondente & resisténcia variavel g,p foi
curto circuitado. As variaveis de controle gy, e eq4, correspondentes ao cenario assistencial

do BIA assumem dois valores

100,0000 (ml.mmHg '.s™') Completamente desinflado
Jup = (343)

0,1100 (mlmmHg '.s7') Completamente inflado

1,0000 (mmHg/ml) Completamente desinflado
Cda — (344)
2,0000 (mmHg/ml) Completamente inflado.

Tabela 3.3: Parametros utilizados para simulagdo do cenario de controle (CC),cenario as-
sistencial do BIA(CABIA), cenério de hipertensao (CH) e do cenario de valvula adrtica
estenosada (CVAE).

Parametro Valor Valor Valor Valor
CC CABIA CH CVAE
Fontes (mmHg)

P, 5,0000 5,0000  5,0000 5,0000
Resisténcias (mmHg.s/ml)

1/ G 0,0050 0,0050  0,0050 0,0050
1/ s 0,0010 0,0010  0,0010 0,0600
Raq 1,0000 1,0000 1,0000 1,0000
Rao 0.0697 00,0020 0,0697 0,0020
Rea 10,000 1,5000 10,000 10,000
R ; 0,0010 - ;
R, 0,0010 0,0010  0,0010 0,0010
Ry, 1,500 1,5000 1,5000 1,5000
Complacéncias (ml/mmHg)

Caa 0,500 0,500 0,500 0,500
Che 0,500 0,500 0,500 0,500
Inertancia (mmHg.s? /ml)

Lo 0,0020 0,0030 0,0020 0,0020

A determinacao de parte dos parametros apresentados na Tabela 3.3 foi realizada em-
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piricamente, uma vez que a redagao disposta por Ying Sun [17| ndo confere precisamente

com esses valores.

3.5 Conclusoes

Este capitulo apresenta uma introducao a modelagem do SCH e aborda aspectos fun-
damentais sobre as geometrias multi-nivel 0D, 1D, 2D e 3D. Modelos 0D do SCH e do
BIA disponiveis na literatura foram apresentados para posterior composicao de casos de
simulacao. O capitulo seguinte apresenta a metodologia para geracao de opgoes de controle

proposta enquanto objetivo do presente trabalho.



Capitulo 4

Metodologia para geracao de opcoes de

controle

Este capitulo apresenta a formulacao metodolégica proposta para geragao de opgoes de
controle dos tempos de atuacdo do BIA. Neste espaco apresenta-se também a formulacao
para o problema de otimizacao proposto e discute-se os indices de desempenho e objetivos

de controle do BIA. Os resultados obtidos sao avaliados por meio de casos de simulacao.

4.1 Referencial Teorico

Os algoritmos de controle do BIA determinam o comportamento de principalmente trés
varidveis operacionais: o tempo de atuacgao e os tempos de inflacao e deflagao. A literatura
apresenta, notadamente, contribuigoes relativas aos aspectos tedricos dos algoritmos de
controle do BIA nos estudos apresentados por Clark et al [9] e Barnea et al [13].

Clark apresentou em 1973 uma estratégia de controle em malha fechada para o controle
do BIA testado em experimentos com caes. O objetivo principal do trabalho é indicar a
viabilidade do controle em malha fechada do BIA e, particularmente, sua flexibilidade em
alcancar tanto o aumento diastolico da pressao média aértica quanto o controle do nivel de
pressao diastolica final.

Barnea apresentou em 1992 um algoritmo de controle 6timo adaptado para identificar

e rastrear o tempo ideal de deflacaio do BIA. O sistema de controle foi projetado para
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fornecer otimizacao em tempo real. O controlador maximiza continuamente um indice de
desempenho enquanto observa restrigoes. O indice de desempenho é composto por variaveis
hemodinamicas clinicamente disponiveis que indicam alteracoes no balanco energético do
musculo cardiaco. Valores apropriados para os parametros do algoritmo foram determinados
em testes experimentais com animais.

Em sintese, observa-se que ambas as propostas consistem no rastreamento do ponto
6timo de operacao do BIA por meio da manipulacdo dos tempos de inflacdo e deflacao.
Nesse sentido, varios indices de desempenho sao compostos por variaveis hemodinamicas e
portanto capazes de refletir objetivos clinicos da utilizacao do BIA. Esses indices também
sao verificados de modo semelhantes em relatos mais breves da literatura, como os descritos
por Smith et al em 1989 [48], Barnea et al em 1990 [49], Bai et al em 1992 [10] e Weller et
al em 2002 [12].

Outro problema apresentado na literatura acerca dos aspectos de controle do BIA diz
respeito a sincronizacao dos tempos de inflacao e deflacao em relacao ao ciclo cardiaco.
Esses eventos de sincronizagao sao disparados comumente por meio do sinal de ECG e/ou
segundo observacao dos niveis da curva da pressao aortica. No entanto esses gatilhos, da-
tados de 1990, eram considerados algoritmos de malha aberta que nao levavam em conta
ajustes fisiologicos do coragao e/ou alteragoes da frequéncia cardiaca. Esse tipo de pro-
blema associado ao BIA é apreciado na literatura por Zelano et al [50], que introduziu um
esquema capaz de compensar as mudancas nos tempos de atuacao do BIA tendo em vista
alteracoes de frequéncias cardiacas instéveis. Essa contribuicao esté associada a capacidade
do algoritmo proposto de detectar o sinal do "segundo som cardiaco", Sy, em tempo real,
e ajustar dinamicamente o tempo de inflacdo do BIA de acordo com mudancas verificadas
na frequéncia cardiaca.

Considerando os trabalhos notadamente destacados na literatura, o presente trabalho
propoe a utilizacao de modelos 0D para a formulacao de uma metodologia para geracao
de opc¢oes de controle. Nesse contexto, sao explorados algoritmos de controle e otimizagao
na composicao de casos de simulagdo que permitam verificar a usabilidade dos tempos de
atuacdo do BIA. Para tanto, utiliza-se o modelo 0D do BIA apresentada por Ying Sun [17]

e associam-se indices de pulsatilidade para avaliacao.
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4.2 FEstrutura de controle do BIA

Os aspectos gerais do controle em malha fechada do BIA estao indicados na Figura 4.1.
A estrutura de controle considera um SCH com um BIA implantado na artéria aorta. A
fonte pneumética é acionada por um sistema de controle que recebe informacoes sobre o

estado do sistema cardiovascular (pressao aortica, frequéncia cardiaca, etc.).

P(mmHg) SCH + BIA

Atuador
suprimento Pneumatico
de gas

t(seg)

1. ECG 2. Pressao, fluxo
aortico

Sistema de Controle

comando elétrico

Figura 4.1: Diagrama de blocos do controle em malha fechada do BIA.

O sistema de controle monitora a condicao do paciente, calcula um indice de desempenho
baseado nas variaveis hemodinamicas mensuradas e aplica um algoritmo para selecionar um
novo ponto operacional.

Os efeitos hemodinamicos observados por meio dos indices de desempenho podem variar
de acordo com os parametros fisicos do BIA, sua localizacao na artéria aorta, pressao de
ejecao do gas e os tempos de atuacao do BIA com relacdo ao ciclo cardiaco. No entanto,
no cenario clinico, apenas os tempos de atuagdo do BIA podem ser controlados [13]. A
literatura é vasta no datado de experiéncias que explicitam respostas as variagoes dos tempos
de atuagao do BIA [9], [17], [13], [50], [51].

Os sistemas de controle associados ao BIA contemplam fundamentalmente os modos
de controle automatico e manual |9]. O modo manual é constantemente ajustado por um
profissional treinado. O modo automatico disposto nos equipamentos comerciais utiliza

algoritmos de controle em tempo real, que a partir do monitoramento das variaveis hemodi-
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namicas do paciente, efetua ajustes continuamente de modo a melhor atender os objetivos
clinicos da terapia de contrapulsacao associada a utilizacao do BIA.

Em se tratando dos aspectos tebricos desses algoritmos, a literatura dispoe de raras
apresentacoes [9] [13]. Em redagoes comerciais, considerando as informacoes disponiveis
em manuais de fabricantes [52|, verifica-se a auséncia de informagcoes relevantes sobre o
funcionamento desses modos.

Tendo em vista os aspectos apresentados, o presente trabalho propde uma metodologia
para geracao de opgoes de controle. Esta proposta enseja auxiliar a operacao em modo
manual desses dispositivos.

Na Figura 4.2 sao exibidos a disposicao dos modos de operacao supracitados e a locali-
zacao da proposta para geracao de opcoes. Nesse contexto destaca-se que a proposta para

geracao de opgoes é independente da operagao do console de controle do BIA.

=] P(mmH)

B
= Atuador
Pneumatico
t(seg)
Sistema
de
Controle
T T T
oAl ] Manual Automatico
Recomendacéo
" TT
Console do BIA DEF 'INF 'ON

Figura 4.2: Estrutura de aplicacao do gerador de opgoes.
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4.3 Gerador de opcoes

o4

A metodologia proposta para a geracao de opcoes é apresentada na Figura 4.3 e possui

duas estruturas principais: mapeamento e otimizacao.

Gerador de Opgoes

Mapeamento

Otimizagéo

T T.T

DEF INF ON
Recomendagao

min(FO) ou max(FO)
S. a.

EC(x)=0,

IC(x) < 0.

]

Figura 4.3: Diagrama do gerador de opcoes.

A etapa de mapeamento é responsavel por resolver as equacoes diferenciais associadas

ao modelo 0D do BIA, em compromisso com as restri¢oes fisicas impostas as variaveis de

controle, e , mapear todo o conjunto de possiveis solugdes (tendo em vista os indicadores de

desempenho adotados). A etapa de otimizac¢ao formula o problema de otimizagao associado

aos tempos de atuacao do BIA.

Para concepcao das solucoes apresentadas, é imprescindivel a compreensao dos indica-

dores de desempenho do BTA. Nesse sentido, apresentamos a seguir uma discussao acerca

desses indicadores. Nas subsecoes seguintes sao apresentados os procedimentos que deta-

lham o funcionamento de cada uma dessas estruturas, e ainda, os resultados obtidos e suas

respectivas analises.
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4.3.1 Objetivos de controle

O gerador de opgoes proposto avalia o desempenho das entradas de controle impostas ao
modelo 0D por meio de uma funcao objetivo. A fungao objetivo é responséavel por traduzir
os objetivos de controle da estratégia. No caso do BIA, os objetivos de controle devem ser

consistentes com seus objetivos clinicos de funcionamento.

Desempenho clinico

Os objetivos clinicos gerais do BIA sao em sintese: 1) a reducdo do nivel de pressao
requerido pelo ventriculo esquerdo para iniciar o proximo ciclo cardiaco (pré-carga), e 2) o
aumento do fluxo sanguineo através das circulagdes coronariana e carotidea e a consequente
reducao do consumo de oxigénio do musculo cardiaco.

A mensuracao do consumo de oxigénio do musculo cardiaco, assim como a medicao do
fluxo nos vasos sanguineos, ¢ , além de potencialmente perigosa, de complexa afericao. Nesse
contexto, os indices de desempenho derivados do sinal de pressao aértica: pressao diastolica
média e/ou pico de pressao diastolica (PPD), sdo bem aceitos e substitutos apropriados
para essa medida uma vez que estao diretamente correlacionados a perfusao cardiaca e a
redugao da carga de trabalho requerida para o coragao pulsar [8].

O aumento diastolico médio da pressao adrtica é suficiente para a realizacao do segundo
objetivo. Em relacao ao primeiro, sob as restricoes atraumaéticas impostas pelo uso clinico do
BIA, a pressao ventricular esquerda nao pode ser medida. No entanto, a pressao adrtica pode
ser facilmente mensurada, e ambas as medidas de gasto de energia miocardica mencionadas
acima (consumo de oxigénio e pré-carga) sao reduzidas quando a pressao diastolica final
(PDF) é reduzida (ver Figura 2.7) [8].

Nesse contexto, a duracao do periodo de contracao isovolumétrica é reduzido e o valor
de pico da pressao no ventriculo esquerdo também. A reducao da PDF assegura ainda que
o ventriculo esquerdo devera contrapor-se a um nivel menor de pré-carga para iniciar um
novo ciclo cardiaco, sendo extremamente importante para a minimizacao do trabalho total
do coracao.

Assim, a capacidade do BIA para: 1) reduzir o nivel da PDF e 2) aumentar o pico

da pressdo aortica (PPD) durante a diastole traduzem os objetivos clinicos do BIA no
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sistema de controle em malha fechada. A indicacao dos indices de desempenho descritos é

apresentada na Figura 4.4.

200 indices de desempenho fisiologico

180 | 4

160

140

Pressdo (mm

0 Il Il Il 1 Il 1 Il 1 L 172
82 84 86 88 9 92 94 96 98 10 10.2

tempo (seg)

Figura 4.4: Curvas de pressao com indicagao dos indices PPD e PDF.

Desempenho pulsatil

Em se tratando de objetivos de controle associados aos DMACs, a literatura admite
ainda critérios para avaliacao da pulsatilidade. A Tabela 4.1 destaca as quantificacoes mais
amplamente utilizadas na literatura quando se avalia a hemodinamica pulsatil.

Verifica-se em estudos anteriores que nao ha consenso sobre qual medida é mais adequada
para quantificar a pulsatilidade hemodinamica, ja que nenhuma das grandezas discutidas pa-
rece capturar todos os aspectos relevantes das formas de onda pulsateis em um tinico nimero
[22]. Estudos clinicos de longo prazo ressaltam que o significado individual de quantidades
especificas, com relacao & sua capacidade de traduzir adequadamente a pulsatilidade e sua
importancia para a fisiologia humana, nao existem até o momento [22].

As quantificacoes mais simples de pulsatilidade, como pressao de pulso (PP) e indice
de pulsatilidade (PI), sdo baseadas em valores maximos, minimos e/ou médios das formas
de onda de pressao e fluxo. PP ¢ a diferenca entre a pressao arterial minima e maxima e,
portanto, descreve a amplitude do pulso de pressao. PI é pulsatilidade do fluxo normalizada

pela taxa de fluxo média. |22].



Capitulo 4. Metodologia para geracao de op¢oes de controle 57

Tabela 4.1: Indices de desempenho de pulsatilidade hemodinamica * [22].

Quantidade Equacao Unidade

Pressao de Pulso PP =

= m P(t) — min  P(t) mmHg
te[nT

ax (
,(n+1)T] te[nT,(n+1)T]

max  Q(t) — min  Q(¢t)

Indice de Pulsatilidade PI = te[nT.(nt )T - te[nT (n )T adimensional
medio  Q(t)
te[nT,(n+1)T]
Derivada de Pressdo DP = (;ip(t)) mmHg/s
t max
((n+1)T
P(t) - Q(t)dt
Energia equivalente Pressao EEP = f”T (n+1)T< )- Q) mmHg
Jor Q)
Pressdo Arterial Médi MAP = 2 [0 p(y)a H
ressdo Arterial Média = ff”T (t) mmHg
Energia Hemodinamica Excedente SHE =1332- (EEP — MAP) erg/cm?

*Q(t) é o fluxo sanguineo instantaneo (mL/s); P(t) é a pressao arterial instantanea (mmHg);
dt & o incremento no tempo; n1’ é o tempo inicial a cada ciclo cardiaco T. Neste trabalho,

P(t) = Pao(t), Q(t) = Qo).

O DP méximo caracteriza a inclinacao do aumento da pressao arterial sistolica, que
é uma variavel determinante na resposta autoregulatoria desencadeada pelo barorreflexo
[22]. O EEP e o SHE quantificam o contetido de energia nas formas de onda fluxo e
pressao arterial. O EEP descreve o quociente da integral de tempo da poténcia hidraulica
instantanea, e, da integral de tempo da vazao que passa pela area da secao transversal de
um vaso sanguineo. Portanto, corresponde a energia hidraulica total transmitida com um
volume de sangue.

SHE ¢é a diferenca de EEP e pressio arterial média (PAM), que é convertida para a
unidade de erg/cm?® por meio do fator constante 1332, e quantifica a energia hemodinamica

adicional gerada apenas pelo fluxo pulsatil.



Capitulo 4. Metodologia para geracao de op¢oes de controle 58

4.3.2 Mapeamento

Para avaliar a composicao da funcao objetivo associada ao problema de otimizacao,
utiliza-se a solucao disposta no Algoritmo 1. A presente rotina é responsavel por calcular
os indices de desempenho em compromisso com as restricoes paramétricas das variaveis de
controle. Esse procedimento permite mapear o conjunto de possiveis solugoes do modelo e
elencar, dentre os diversos indices de desempenho, aqueles que melhor refletem os objetivos
de controle do BIA.

Neste trabalho, considera-se que os tempos de inflagao e deflagao sao igualmente modi-

ficados, a semelhanca da apresentacao disposta por Ying Sun [17].

Algorithm 1 Mapeamento das solugoes

1: p < valores iniciais dos parametros do modelo;

2: 1 < quantizacao para vetor tINF7DEF;

3: ¢» < quantizacao para vetor tJN;

4: tINF7DEF(q1) <« restrigdo do intervalo de tempo de inflagao/deflagao;

5: ton(gz) ¢ restricdo do intervalo de tempo de ativacio;

6: tamanho < ntimero de elementos do vetor de restrigoes;

7. for i «+ 1 até tamanho do

8: [PDE, PPDZ, PR, PIZ, D.PZ, EEPZ7 SHEZ] = modelo(tINF/DEF(l), tON(z)ap)

9: > A chamada da linha 8 executa a funcao 'modelo’
10: PDF + PDFE; > Empilha o valor de PDF;
11: PPD + PPD; > Empilha o valor de PPD;
122 PP+ PP, > Empilha o valor de PP,
13:  PI + PI, > Empilha o valor de PI,
14:  DP <+ DP, > Empilha o valor de DP;
15: EEP + EEP, > Empilha o valor de EEP;
16: SHE + SHE; > Empilha o valor de SHE;
17: end for
18: plot (P]3D, tINF?DEF, tJN) > Exibe em trés eixos a relacao entre os vetores
19: plot (PEF, tINF7DEF, t(;N) > Exibe em trés eixos a relagao entre os vetores
20: plot(P?, tINF7DEF7 tJN) > Exibe em trés eixos a relagao entre os vetores
21: plot (ﬁ[, t[NF7DEF, tJN) > Exibe em trés eixos a relacao entre os vetores
22: plot (D?’, tINF?DEFa t(;N) > Exibe em trés eixos a relacdo entre os vetores
23: plot (EEP, tINF7DEF, tJN) > Exibe em trés eixos a relagao entre os vetores
24: plot (SF[E, tINF7DEF, tJN) > Exibe em trés eixos a relacao entre os vetores
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O algoritmo define inicialmente os parametros do modelo (linha 1), em seguida, define
os intervalos de quantizacao que sao utilizadas na geragao dos vetores correspondente as
varidveis de controle (linha 2 e 3). Para execugao do algoritmo ¢ necesséario que a deter-
minacao desses valores atendam dois critérios: o ntimero de elementos de ambos os vetores
de restricao deve ser igual; deve ser de valor suficientemente reduzido de modo a cobrir
variacoes sucintas do modelo. No estudo realizado, verifica-se que os valores ¢ = 5e — 3 e
g2 = 12,5¢ — 3 atendem ambos os critérios de maneira satisfatoria.

Os intervalos de variagao dos vetores associados as varidveis de controle sao definidos nas
linha 4 e 5. Esses valores sao definidos em compromisso com as restricoes fisicas do console
de controle do BIA. A semelhanca do proposto por Ying Sun [17], considera-se no presente
trabalho que os tempos de inflacao e deflagdo formulam uma tnica varidvel de controle
(I''nr/per). Para reprodugao dos resultados apresentados considera-se os intervalos de
variacao também propostos por Ying Sun (T[NF/DEF(mm) = 20ms, TiNF/DEF(max) = 180ms,
Ton(min) = 0,6 € Ton(maz) = 1,0).

O lago de repeticao é percorrido de acordo com o nimero de elementos verificado nos
vetores referentes as variaveis de controle, conforme explicitado nas linhas 6 e 7.

A fun¢ao 'modelo’ chamada dentro do lago de repeticdo do algoritmo (linha 8) deve
ser capaz de resolver as equacoes diferenciais associadas ao BIA e calcular os indices de

desempenho em questao.

e Atributos da Funcao modelo’: Para resolucao das equagoes diferenciais do modelo

utilizou-se a regra dos trapézios aplicada ao método de newton-euler [53].

As condigoes iniciais do sistema sao adotadas nulas. Para calcular os indices de de-
sempenho é necessario que a simulagao ocorra em regime permanente. Neste trabalho
verificam-se cinco ciclos de regime (10,2 segundos de simulagdo aproximadamente),

tomando o quinto ciclo como referencia para realizagao dos calculos.

O regime permanente ¢ assumido quando o valor absoluto do erro entre os valores
de pico da variavel fisiologica em dois ciclos cardiacos consecutivos é menor que uma

tolerancia estabelecida, de modo que

le(nT)| < tol, (4.1)
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em que tol é a tolerancia, dada por tol = 1073, e €(nT') é o erro entre os valores de

pico, conforme explicitado a seguir

€(nT) = Py — Py, n=1234..., (4.2)
na qual
P, = max P, (t) (4.3)
te[nT,(n+1)T]
e

Py = max P,(t) . (4.4)
te[(n+1)T,(n+2)T)

Uma representacao grafica do regime permanente da variavel de pressao aortica é ilus-
trada na Figura 4.5. Ao ser alcancado regime permanente, os indices de desempenho
sao calculados.

Pao(t)

regirlne transitério \ . regime permanente ,
T | [ 1
| |
! |
| Pp1 Pp2
| [

l ciclo |
I |
| 1 1 1 1 t
0 T T T T T
T T nT (n+1)T (n+2)T

Figura 4.5: Representacgao do regime permanente da variavel fisiologica P,,(t), evidenciando
o erro entre os valores de pico em dois ciclos cardiacos consecutivos.

O intervalo entre as linhas 10 e 16 explicitam o empilhamento dos indices de desempenho
calculados. A Figura 4.6 exibe a variacao dos niveis de pressao adértica do modelo frente os
niveis de variacao das variaveis de controle, tendo em vista a utilizacao do Algoritmo 1.

O intervalos entre as linhas 18 e 24 explicitam a exibicao dos resultados. O empilhamento
correspondente dos indices calculados configura os resultados explicitados da Figuras 4.7-

4.14.
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Ciclos de simulagao
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Figura 4.6: Variagdo dos niveis de pressao adrtica frente variacao das varidveis de controle
nos ciclos de simulacao da etapa de mapeamento.

Analise dos resultados

1. Indices de desempenho fisiolégico: As Figuras 4.7 e 4.8 apresentam as superficies

de possiveis solucoes associadas aos indices fisiologicos de desempenho PPD e PDF.

Tendo em vista que enquanto objetivo de controle, deseja-se a maximizacao do indice
PPD, a Figura 4.7 explicita que os ajustes necessarios para atender essa demanda
se realiza no sentido de reduzir o tempo de atuacao da variavel de controle Tpy €

aumentar o tempo de atuacao da variavel Tiyr/pEF.

Para o indice PDF, deseja-se a minimizacao. A Figura 4.8 explicita que os ajustes
necessarios nesse contexto traduzem-se por meio da reducao dos tempos de atuacgao

de ambas as variaveis de controle Ton € TiNr/pDEF-

A Figura 4.9 explicita que o indice MAP, relativo ao desempenho da pressao adrtica

média, encontra-se vinculado ao ajuste da varidvel de controle T7xr/pgF.
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2. Indices de desempenho da pulsatilidade: A Figura 4.10 exibe a superficie de
possiveis solugoes para o indice PP. Os resultados evidenciam que a maximizacao do
indice PP ocorre quando o tempo de atuagao da variavel de controle Ty é reduzido e
o tempo de atuacao da variavel de controle T;yr/ppr ¢ ampliado. Verifica-se portanto

que maximizar o indice PP gera opcao equivalentes a maximizar o indice PPD.

A Figura 4.11 exibe a superficie de possiveis solugoes para o indice PI. O resultado
apresentado revela que a maximizacao ou minimizacao da superficie nao tém reflexos
direto no desempenho fisiol6gico da utilizacao do BIA. Isso é observado ao verificar que
as diretrizes para maximizacdo de PPD e/ou a minimizagao de PDF nao coincidem

com as possibilidades de otimizacao da superficie associada ao indice PI.

A Figura 4.12 exibe a superficie de possiveis solucoes para o indice EEP. O resultado
apresentado revela que a minimizacao da superficie reflete de maneira equivalente a
recomendacao para minimizagao do indice fisiologico PDF'. Isso é verificado ao observar
que ambos os indices sao minimizados quando associados & recomendacao de reduzir

os valores de Ton € TinF/DEF-

A Figura 4.13 exibe a superficie de possiveis solucoes para o indice DP. O resultado
apresentado revela que a maximizacao da superficie reflete de maneira equivalente a
recomendacao para minimizacao do indice fisiolégico PDF. Isso é verificado ao observar
que o indice PDF é minimizado e DP é maximizado quando associados a recomendagao

de reduzir os valores de Tonx € Tinp/DEF-

A Figura 4.14 exibe as possiveis solucoes para o indice SHE. Verifica-se que nao é
possivel estabelecer um vinculo claro e direto entre os indices de desempenho fisiologico
(PPD e PDF) e as variaveis de controle (Ton e Tinp/per) por meio do indice SHE.
Isso se da devido a natureza antagonica dos resultados obtidos para o indice MAP
(Figura 4.9) e o indice EEP (Figuras 4.12), que constituem o calculo do indice SHE,
de modo a tornar a quantificacao de desempenho aproximadamente constante frente

o intervalo de variacdo das varidveis de controle(Tpy e TinE) DEF)-
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3. Problema de otimizacao: Tendo em vista a formulacao do problema de otimizacao
para geracao de uma opg¢ao pontual, evidencia-se acerca dos resultados apresentados
que a definicdo dos parametros de controle do BIA visando atender objetivos clinicos
podem ser traduzidos por meio da minimizacao dos indices PDF ou EEP, ou também

por meio da maximizac¢ao de algum dos seguintes indices: PP, DP ou PPD.

4.3.3 Otimizacao dos tempos de atuacao do BIA

A solucao de um problema de otimizagao, de forma geral, maximiza ou minimiza uma
fungao objetivo (FO) de acordo com os valores das variaveis de decisao. A solugao de um
problema de minimizagao resulta em um conjunto de valores, que tornam a FO minima no
espaco de solucoes, definido pelos valores possiveis para x,,. Quando esse espaco € finito, o
problema possui restri¢goes, que podem ser um vetor de restrigao de igualdade (EC), 4.6, ou

de restrigdo de desigualdade (InC), 4.7. Matematicamente, a otimizacao é:

min ou mazr FO(zx,) (4.5)
sujeito a:
EC;(x,) =0, (4.6)

em que X, é um vetor de n variaveis de decisdo que minimizam ou maximizam FO(z,,),
4.5. Se x,, variavel independente ou de controle, for um escalar, a otimizacao é unidimen-
sional. Do contrario, se x, for um vetor, a otimiza¢ao é multidimensional; [ = [1,2,...,L;]
define o ntimero de restrigoes de igualdade, variando de 1 até o valor maximo de restrigoes
Lj; j =[1,2,...,J;] define o nimero de restri¢oes de desigualdade, variando de 1 até o valor

méximo de restrigoes J;.

Formulacao do problema

A otimizagao da temporizacao do BIA constitui um problema classico de minimizacao

multivariavel (uma vez que as variaveis de controle sdo os tempos de inflacdo, deflagio e
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atuagdo), nao-linear (considerando a natureza das equagdes que descrevem o modelo) e
com restrigoes (devido as limitagbes operacionais comumente adotadas no manuseio desses

dispositivos) [17], [21].

1. Fungao Objetivo: Fundamentado nas consideracoes apresentadas na subsecao 4.3.1,
identificam-se dois objetivos clinicos no controle do BIA, a minimizacao do valor de
pressdo diastolica final (PDF) e a maximizagao do pico de pressdo diastolica (PPD).
Conforme evidenciado na Subsecao 4.3.2, os objetivos clinicos podem ser satisfeito por
meio de diferentes indices de desempenho. A formulacdo geral proposta para ajuste

dos tempos de atuagao do BIA é dada por

;= argmin FO,,ie {PDF, EEP} (4.8)
6€DyCR4m(0)
0; = argmax FO;,ie {PPD,PP,DP} (4.9)

€Dy CRdim(6)

0 = [Tinr/per Ton)" (4.10)

2. Restrigoes: As restricoes sao definidas em relacao ao limite operacional que o console
do BIA impée aos tempos de inflacdo (Tyr), deflacdo (Tphrr) e atuagido (Ton). Con-
siderando, que as restricoes dessas variaveis determinam limites maximos e minimos

de operacgao, determina-se para o problema as seguintes restricoes de desigualdade

TINF/DEF(min) < tiNF/DEF < TINF/DEF(maz); (4.11)
TON(min) <ton < TON(max)7 (412)
eV [tinr/pER; ton] € R.

3. Solucao: Para solucao do problema de otimizacao apresentado, experimentou-se o

método de pontos interiores descrito por Waltz et al [54].
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Analise das solucoes

As Figura 4.15 e 4.16, referentes aos indices PDF e EEP, respectivamente, demonstram
visualmente a busca pelo ponto minimo nas superficies correspondentes. Verifica-se que
ambas as superficies evidenciam a mesma opcao de controle, tendo em vista a reducao do
nivel da pressao diastdlica final (PDF) ensejado.

As Figura 4.17, 4.18 e 4.19, referentes aos indices PPD, PP e DP, respectivamente, de-
monstram visualmente a busca pelo ponto maximo nas superficies correspondentes. Destaca-
se que as referidas superficies evidenciam a mesma opgao de controle, tendo em vista o
aumento do pico de pressao diastdlica (PPD) ensejado.

Para encontrar o maximo global para o indice DP verificou-se a necessidade de associar
uma estratégia multi-start |55] |56] ao método de pontos interiores. Isso é evidenciado ao
observar os pontos intermedidrios de busca (circulos vermelhos) do método na Figura 4.19.

Para os casos de simulacao, em que a solucao de minimo ¢é desejada, o algoritmo de
busca ¢é inicializado com os valores iniciais de Toy = 0,85 e Tynp/ppr = 180ms. Para os
casos em que a solucao de maximo é desejada adota-se os valores iniciais de Tpoy = 0,8s e
Tinr/per = 20ms. A escolha desses valores é arbitrada no presenta trabalho apenas a fim
de verificar o desempenho do algoritmo de busca. Em uma aplicacao pratica, esses valores
podem ser aqueles eventualmente estabelecidos no console de controle durante a introducao
do BIA.

As opcoes de controle obtidas para os tempos de atuacdo do BIA sao destacadas na
Tabela 4.2. A igualdade de valores verificada entre os indices PDF e EEP, bem como a
igualdade de valores também verificada entre os indices PPD, PP e DP, explicitam nume-

ricamente a equivaléncias de opcoes de controle.

Tabela 4.2: Opcoes para controle 6timo dos tempos de atuacao do BIA.

Indice  Ton [seg]l Tinr/pEr [mseg]

PDF 0,6 20
EEP 0,6 20
PPD 0,6 180

PP 0,6 180

DP 0,6 180
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Sao apresentados na Figura 4.20 a superposicao de quatro ciclos estacionérios resultados

76

da aplicacao das opcoes 6timas de controle apontadas na Tabela 4.2. Observa-se que a

solugdo de maximizagdo (Toy = 0,6s ¢ TINF/DEF = 180ms) amplia o valor de pico

da pressao diastolica (PDF) e a solugdo de minimizacdo (Toy = 0,65 € Tynp/ppr = 20ms)

reduz o valor da pressao diastolica final (PDF). Notadamente, a adogao de uma das solugoes

degrada o desempenho da outra.
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_— = Pao para TON=0,63 e TINF/DEF=20ms

Pao para TON=O,Gs e TINF/DEF=180ms
160 =
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Figura 4.20: Curvas de pressao aortica para as solucoes 6timas de controle obtidas. O
cenario de simulagao é o mesmo estabelecido nos Se¢ao 1(ver atributos da fun¢ao 'modelo’).



Capitulo 4. Metodologia para geracao de op¢oes de controle 78

4.4 Conclusoes

Neste capitulo foram descritos os principais aspectos associados as estruturas de con-
trole do BIA. A estrutura metodolégica proposta para geracao de opcoes de controle foi
apresentada. Indices de desempenho foram discutidos e tomados como figuras de mérito na

avaliacao dos casos de simulacao apresentados.



Capitulo 5

Consideracoes Finais

Este trabalho apresenta uma metodologia baseada em modelos 0D para geracao de op-
¢oes de controle dos tempos de atuagao do BIA. Os resultados obtidos sugerem que a me-
todologia pode ser aplicada a anélise e definicao de parametros de controle do BIA visando
atender objetivos clinicos.

Uma revisao dos elementos de interesse do SCH ¢é apresentada a fim de oferecer uma
visao geral do assunto e auxiliar os leitores que possuem pouco ou nenhum conhecimento
sobre o area. Nessa oportunidade, algumas doencas cardiacas sao comentadas, dando énfase
a insuficiéncia cardiaca e & utilizacao do BIA.

Uma introdu¢ao a modelagem geométrica multinivel (0D, 1D, 2D e 3D) do SCH é apre-
sentada dando enfase a modelagem 0D e aos modelos do BIA dispostos na literatura. Uma,
metodologia baseada em modelos 0D para geragao de opcgoes de controle do tempos de
atuacao do BIA é apresentada.

Verificou-se, por meio das etapas de mapeamento e otimizacao da metodologia proposta,
que os indices de pulsatilidade PP, DP e EEP podem ser utilizados para gerar opcoes de
controle em compromissos com os objetivos clinicos de utilizacao do BIA.

Destaca-se que a metodologia proposta independe da escolha do modelo 0D adotado e
do algoritmo de otimizagao aplicado. A utilizagao de outros modelos 0D e a experimentagao
de diferentes algoritmos de otimizac¢ao nao comprometem a metodologia apresentada.

O modelo 0D adequado a metodologia proposta deve ser capaz de refletir caracteristicas

particulares do paciente em sua parametrizacao, ensejando assim uma melhor precisao da
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aplicacao dos casos de simulacgao.

Em se tratando do método de pontos interiores utilizado, considerando sobretudo as
caracteristicas das superficies de possiveis solugoes obtidas e a sensibilidade da solugao a
condigao de partida eventualmente adotada, verifica-se a necessidade de adaptagao e/ou
experimentacao de outros métodos de otimizacao.

Os resultados apresentados evidenciam ainda a possibilidade de compreender uma for-
mulacdo multiobjetivo para o problema de otimizacdo dos tempos de atuacao do BIA. Essa
possibilidade é compreendida ao ponderar o desacoplamento entre as variaveis de controle
Tinr e Tper, consideradas no presente trabalho como uma tnica variavel Tinp/ppr. E
esperado que esta formulacao estabeleca novos cenarios de anélise por meio do tracado de
curvas de pareto.

Sdo temas para trabalhos futuros: a substitui¢do do modelo 0D adotado e/ou proposi¢ao
de um novo modelo; avaliacao de desempenho do algoritmo de pontos interiores e a expe-
rimentacao de outros algoritmos de otimizacao; investigacao da formulacao multiobjetivo

para a etapa de otimizacao da metodologia proposta.
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