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Resumo

Neste trabalho trata-se do projeto e da implementa¢do de um sistema de controle fisioldgico para
bombas de sangue rotativas utilizadas como dispositivos de assisténcia ventricular. O objetivo
neste sistema de controle € restaurar a energia hemodinamica basal de um paciente na condi¢ao
de insuficiéncia cardiaca, a partir do cumprimento de requisitos fisiologicos, tais como os indices
de pulsatilidade MAP, EEP e SHE. A estrutura de controle proposta contempla uma hierarquia
de malhas de controle, com o controle de baixo nivel dedicado ao ajuste da corrente elétrica e da
velocidade de rotagdo; e o controle de alto nivel direcionado a regulacao da diferenga de pressao
nos terminais da bomba rotativa. O sinal de referéncia da malha de controle de alto nivel € pulsitil,
sendo gerado por meio de um algoritmo de busca que considera a restauracao individual dos
indices MAP, EEP e SHE, de acordo com o requisito fisiolégico definido pelo especialista. O
projeto dos controladores das malhas de baixo nivel e de alto nivel é efetuado mediante técnicas
analiticas de sintonia baseadas nos modelos mateméticos do sistema cardiovascular humano e da
bomba de sangue rotativa. A implementagdo do sistema de controle fisiolgico € validada por
meio de testes in silico e in vitro, utilizando um simulador hidraulico e uma bomba de sangue
rotativa pedidtrica, que foram projetados e fornecidos pelo Instituto do Coracdo, Hospital das
Clinicas, Faculdade de Medicina da Universidade de Sao Paulo (InCor - HCFMUSP). Os modelos
matemadticos do simulador hidrdulico e da bomba rotativa pediétrica sdo propostos a partir de
procedimentos experimentais de caracterizacdo para a identificagdo paramétrica. A hierarquia de
malhas de controle opera em sistemas embarcados, a qual é acionada e monitorada a partir de um
supervisorio. Os resultados obtidos em ambos tipos de teste indicaram a viabilidade do sistema
de controle fisioldgico proposto, uma vez que verificou-se o rastreamento do sinal de referéncia
pulsétil e a consequente restauragdo dos indices MAP, EEP e SHE para condigao basal.
Palavras-chave: Bomba de sangue rotativa, Dispositivo de assisténcia ventricular, Modelo

matematico, Sistema de controle fisioldgico, Pulsatilidade.



Abstract

This work describes the design and implementation of a physiological control system for
rotary blood pumps used as ventricular assist devices. The objective in this control system is to
restore the basal hemodynamic energy of a patient in the condition of heart failure, based on the
fulfillment of physiological requirements, such as the MAP, EEP and SHE pulsatility indices. The
proposed control structure includes a hierarchy of control loops, with low-level control dedicated
to adjusting the electrical current and rotational speed; and high-level control aimed at regulating
the pump differential pressure. The reference signal of the high-level control loop has a pulsatile
profile, which is generated by means of a search algorithm that considers the individual restoration
of the MAP, EEP and SHE indices, according to the physiological requirement defined by the
specialist. The controllers design in low-level loop and high-level loop is done using tuning
analytical techniques based on mathematical models of the human cardiovascular system and the
rotary blood pump. The implementation of the physiological control system is validated by in
silico and in vitro tests, using a hydraulic simulator and a pediatric rotary blood pump, which are
designed and provided by the Heart Institute, Clinical Hospital, Faculty of Medicine, University
of Sao Paulo (InCor - HCFMUSP). The mathematical models of the hydraulic simulator and the
pediatric rotary blood pump are proposed from experimental characterization procedures for the
parametric identification. The hierarchy of control loops operates on embedded systems, which is
activated and monitored from a supervisory. The results obtained in both types of test indicated
the feasibility of the proposed physiological control system, since it was verified the tracking of
the pulsatile reference signal and the consequent restoration of the MAP, EEP and SHE indices to
basal condition.

Keywords: Rotary blood pump, Ventricular assist device, Mathematical model, Physiological

control system, Pulsatility.
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Capitulo 1

Introducao

Neste capitulo, a justificativa do trabalho e os objetivos definidos para o desenvolvimento dessa tese
de doutorado sdo apresentados. Também sao destacadas a metodologia utilizada e a organizagao

do trabalho.

1.1 Justificativa

O sistema cardiovascular € essencial para a fisiologia humana e regula a circulagc@o sanguinea no
organismo. O funcionamento inadequado desse sistema compromete a pressdo e o fluxo sanguineo,
bem como dificulta a distribuicdo de uma quantidade suficiente de oxigénio e de nutrientes em
todo o corpo, para que bons niveis fisiolégicos sejam conservados [1]]. As alteragdes fisiologicas
podem ser provenientes de doengas cardiovasculares, que sao uma das principais causas de morte
no mundo, contabilizando no ano de 2015 um total de 17,7 milhdes de 6bitos, que representa 31%
dos 6bitos a nivel global. Dentre os principais tipos de faléncia do sistema cardiovascular humano
(SCH), a sindrome mais recorrente € ocasionada por deficiéncias na funcdo sistélica do ventriculo
esquerdo do coragdo [2].

A insuficiéncia cardiaca (IC), por exemplo, € uma sindrome clinica complexa que representa a
faléncia ou incapacidade do coracdo em bombear sangue, para atender as necessidades metabdlicas
dos tecidos do corpo humano. Tal sindrome pode ser causada por modificagdes estruturais, que
sdo alteracdes nas propriedades mecanicas, ou funcionais, relacionadas a alteragdo da ativacao

elétrica do coracdo. Essas modificagdes resultam da redugdo no débito cardiaco, definido como o
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volume de sangue bombeado pelo coracao por unidade de tempo, e/ou das elevadas pressdes de
enchimento no repouso ou no esforco [3]].

Segundo a Organizagdo Mundial de Saude (OMS), a insuficiéncia cardiaca tornou-se uma
enfermidade cronica prioritdria de atencdo dos setores de saide, com projecdes de até 2030
as doencgas cardiovasculares serem responsaveis pela morte de aproximadamente 23,6 milhdes
de pessoas. No Brasil, grande parte das informagdes disponiveis relacionados a IC provém do
Departamento de Informética do Sistema Unico de Satide (DataSUS), cujos registros indicam
cerca de 2 milhdes de pacientes acometidos, com 240 mil novos casos diagnosticados por ano, que
correspondem a 33% dos gastos do Sistema Unico de Sadde (SUS) [4,/5].

Dentre as solugdes possiveis, o transplante de coracao € considerado o tratamento tradicional
para pacientes em quadro grave de IC, tanto na faixa etdria adulta como pediatrica. Segundo o
registro brasileiro de transplantes (RBT) feito pela Associagdo Brasileira de Transplantes de Orgdos
(ABTO) no periodo de 1998 a 2018, um total de 4.455 transplantes de corac¢do foram realizados no
Brasil. Entretanto, as taxas de transplante pediatrico cardiaco (0 a 17 anos) no pais permanecem
muito baixas, constando apenas 437 transplantes realizados do total no mesmo periodo [6,/]].

Além disso, o nimero de pacientes ativos em lista de espera ainda € maior que o nimero de
transplantes registrados, elevando a taxa de mortalidade dos pacientes devido ao longo tempo em
lista de espera. No ano de 2015, das 74 criangas que ingressaram em lista de espera, 20 delas
faleceram aguardando um 6rgdo compativel [8]]. Nos Estados Unidos, de todos os pacientes na
lista de espera por um transplante cardiaco, pacientes pedidtricos apresentam a maior taxa de
mortalidade. A cada ano, aproximadamente 500 novos candidatos sdo adicionados a essa lista e
17% deles morrem a espera de um 6rgao [9].

Em decorréncia desse cendrio, dispositivos de assisténcia ventricular (DAVs) vém sendo
utilizados como solugdo alternativa para melhorar a qualidade de vida dos pacientes em lista de
espera, até que um 6rgdo esteja disponivel e o transplante cardiaco possa ser realizado. Esses
dispositivos sdo propulsores sanguineos que auxiliam o trabalho mecanico ventricular esquerdo e/ou
direito do coragdo, sendo acionados por meio de um console que permite regular suas condigdes de
operagao [[10].

Os DAVs podem ser classificados de acordo com o principio de bombeamento do fluxo
sanguineo: bombas volumétricas ou bombas rotativas. Na bomba volumétrica, o dispositivo

apresenta um fluxo pulsatil, permitindo a variagdo do volume de sangue andloga a contragdo dos
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ventriculos. Tipicamente, um atuador pneumadtico injeta ar comprimido para o interior da camara
de ar, expulsando o sangue presente no interior da cAmara de sangue por meio do deslocamento da
membrana interna da bomba volumétrica. J4 na bomba rotativa, o dispositivo apresenta um fluxo
continuo, que permite a variagdo do volume de sangue de forma continua por um atuador elétrico.
Neste caso, uma tensdo elétrica € aplicada nos terminais de um motor, que impulsiona o sangue
contido na camara de sangue da bomba rotativa através da alteracao da velocidade de rotagao [[11].

O avanco dos DAVs do tipo bombas volumétricas para bombas rotativas iniciou uma nova
era para o tratamento de IC. Comparado ao desempenho dos dispositivos pulsateis, as bombas
de sangue rotativas t€m vantagens no uso clinico devido aos seguintes fatores: menor tamanho;
menor consumo de energia; maior durabilidade; aumento da sobrevida com menor morbidade; e a
auséncia de valvulas cardiacas nos conectores de entrada e de saida da bomba [|12]]. Entretanto,
a maioria das bombas de sangue rotativas sio projetadas para operar em velocidades de rotacdo
constantes, as quais diminuem a pulsatilidade do fluxo sanguineo, que possui um importante efeito
fisiol6gico na circulagdo nos pequenos vasos sanguineos. Dessa maneira, recomenda-se que a
velocidade de rotacdo de bombas rotativas deva ser alterada de acordo com a duracao do ciclo
cardiaco [13]].

As alteragdes no modo de funcionamento dos DAVs podem ser realizadas por meio de sistemas
de controle fisiologicos. Conceitualmente, um sistema de controle aplicado a DAVs, projetado
para operar de maneira fisiolgica, tem por objetivo ajustar automaticamente a saida da bomba
em resposta as mudancas no estado do sistema cardiovascular do paciente assistido. Ou seja,
esse sistema deve ser capaz de alterar o funcionamento do dispositivo para regular as variaveis
hemodinamicas do paciente, de modo a atender as necessidades fisioldgicas e consequentemente,
melhorar a perfusdo dos 6rgaos. Essa caracteristica € crucial para aumentar o tempo de sobrevida
de um paciente assistido por um DAV [14}15].

Muitas pesquisas sobre a modelagem computacional do SCH e dos DAVs vém sendo realizadas
no projeto de sistemas de controle fisioldgico [[16-19], para possibilitar a compreensao da fisiologia
normal do cora¢do bem como aumentar o potencial para o desenvolvimento e o aperfeicoamento de
métodos ou dispositivos destinados ao diagndstico e a terapia de doengas cardiovasculares. Dentro
da plataforma de projeto baseada em modelo (também conhecida pelo termo em inglés como
model-based design), tanto o SCH como os DAVs sdo representados por modelos a parametros

concentrados, denominados modelos 0D [20,21]]. Esse tipo de modelo € o mais adotado, pois
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utiliza uma quantidade reduzida de parametros para simular a hemodindmica cardiovascular. Além
disso, € utilizado o conceito de circuito elétrico andlogo, no qual a corrente elétrica representa
o fluxo de fluidos nos vasos sanguineos, e a tensdo elétrica representa as pressdes no sistema
circulatorio [[22]].

No Brasil, um tipo de DAV utilizado para auxiliar o ventriculo esquerdo é desenvolvido pela
Divisao de Bioengenharia do Instituto do Cora¢ao, Hospital das Clinicas, Faculdade de Medicina
da Universidade de Sao Paulo (InCor - HCFMUSP). Este dispositivo € implantado em pacientes
com IC, que estdo na lista de espera para um transplante cardiaco. A partir da década de 90 até os
dias atuais, foram realizados em torno de 687 transplantes cardiacos em pacientes adultos e 277
transplantes cardiacos em pacientes pedidtricos. A primeira experiéncia do uso de DAVs ocorreu
em 1993, na qual um paciente vitima da Doenga de Chagas piorou rapidamente e um dispositivo
de assisténcia ventricular foi utilizado como ponte para o transplante cardiaco [23]].

Os DAVs do tipo bomba volumétrica e bomba rotativa desenvolvidos pelo InCor sdo direciona-
dos tanto para pacientes adultos (130 ml) quanto para pacientes pedidtricos, sendo projetados com
volumes distintos: 15 ml (neonato), atendendo pacientes até 15 kg; e 30 ml (infantil), atendendo
pacientes de 15 kg até 40 kg [24]. No caso de pacientes pedidtricos, os DAVs do tipo bomba
volumétrica e bomba rotativa estdao sendo desenvolvidos no mesmo Instituto, com a parceira do
Departamento de Engenharia Elétrica da Universidade Federal de Campina Grande (DEE - UFCG)

desde 2014 para auxiliar na caracterizacao, modelagem e controle desses dispositivos.

1.2 Objetivos

Nesta tese de doutorado, tem-se por objetivo desenvolver um sistema de controle fisiol6gico a
ser aplicado em DAVs do tipo bomba de sangue rotativa, para restaurar a energia hemodindmica
basal de um paciente na condi¢do de insuficiéncia cardiaca, a partir do cumprimento de requisitos
fisiol6gicos. Esse sistema € proposto para ajustar dinamicamente a assisténcia ventricular em
resposta as mudangas do SCH do paciente, de forma a garantir a pulsatilidade da diferenca de
pressdo nos terminais da bomba rotativa.

Para se alcancar o objetivo geral neste trabalho, foram realizadas as seguintes etapas:

e investigacdo dos sistemas de controle de DAV rotativos propostos na literatura;



Capitulo 1. Introdugdo 5

utilizacdo de um modelo a pardmetros concentrados (OD) do SCH para simular as condi¢des

fisioldgicas de um paciente com insuficiéncia cardiaca;

e identificacdo dos pardmetros do modelo OD do DAV rotativo que descreve a dindmica do

dispositivo;
e simulagdo do acoplamento do modelo matemadtico do DAV rotativo ao modelo do SCH;
e projeto de um sistema de controle fisiol6gico para o DAV rotativo;
e implementacgdo do sistema de controle fisiolégico em uma bancada experimental;

e avaliacdo do desempenho do sistema de controle proposto.

1.3 Metodologia e organizacao do trabalho

Neste capitulo, a justificativa de tese de doutorado foi apresentada, dando-se relevancia ao uso de
dispositivos de assisténcia ventricular como ponte para transplante cardiaco. Cada um dos objetivos
nessa tese foi descrito, bem como a contribui¢@o a ser dada na drea de Bioengenharia por meio
desse trabalho.

No Capitulo [2] uma revisao sobre os conceitos basicos da fisiologia do sistema cardiovascular
humano € apresentada. As principais caracteristicas dos DAVs sdo relatadas, tendo destaque
as bombas de sangue rotativas como objeto de estudo nessa tese. Também sao descritos os
fundamentos sobre a modelagem do sistema cardiovascular, explicitando a escolha por modelos a
parametros concentrados (OD). Os tépicos apresentados nesse capitulo servirdo como base nesta
tese de doutorado, com os termos essenciais para a compreensao do contetido.

No Capitulo 3| os fundamentos sobre os sistemas de controle fisiolégico e a formulacdo do
problema de controle nesta tese de doutorado sdao apresentados. A representacdo da planta do
sistema de controle serd definida pelo acoplamento de um modelo OD do SCH a um modelo OD
da bomba de sangue rotativa, ambos disponibilizados na literatura. A estrutura de controle sera
definida de forma hierdrquica (controle de baixo nivel e controle de alto nivel), com a aplicacdo de
um sinal de referéncia pulsatil. A estratégia de controle a ser adotada estd associada a restauracao
da energia hemodinamica do paciente com base em indices de pulsatilidade, apresentando-se os

resultados obtidos em simula¢do computacional.



Capitulo 1. Introdugao 6

No Capitulo[d] uma descri¢do sobre o simulador hidraulico desenvolvido pelo InCor ¢é realizada.
Esse sistema € composto por duas camaras, que retratam o atrio esquerdo e a aorta do coracao;
um DAV do tipo pulsétil acionado por um mdédulo pneumético, que funciona como um simulador
de ventriculo esquerdo; além de sensores e uma resisténcia mecanica, que simula o efeito da
resisténcia sistémica. Um modelo OD para esse simulador também & proposto, com base em um
procedimento de caracterizagdo experimental. Entdo, este modelo € adotado para representar o
sistema cardiovascular pediatrico de maneira simplificada.

No Capitulo [5] a bomba de sangue rotativa usada como DAV e desenvolvida pelo InCor ¢é
apresentada, abordando-se as caracteristicas fisicas e operacionais desse dispositivo, que € acionada
pelo médulo elétrico desenvolvido. Um modelo 0D dessa bomba também € proposto, contemplando
as dinamicas elétrica, mecanica e hidrdulica. As etapas do procedimento de caracteriza¢ao da
bomba também estdo descritas, considerando um conjunto de testes experimentais realizados.

No Capitulo [6] o sistema de controle fisiolégico proposto ¢é validado, a partir da realizacao
de testes em ambiente computacional e em bancada experimental. Nessa aplicagcdo de controle,
a planta do sistema é composta pelo simulador hidraulico InCor acoplado a bomba de sangue
rotativa InCor, ambos descritos nos capitulos anteriores. O controlador fisiolégico implementado é
constituido por sistemas embarcados, que estdo interligados fisicamente entre si. Um supervisorio
€ proposto usando o conceito de instrumentacao virtual, para acionar e monitorar o sistema de
controle fisiolégico em operacdo, apresentando os resultados alcan¢ados em bancada.

No Capitulo|/] sao apresentados os comentdrios finais sobre esta tese, contendo as perspectivas

para trabalhos futuros.



Capitulo 2

Fundamentacao teorica

Neste capitulo, os conceitos bdsicos sobre a fisiologia do sistema cardiovascular humano sao
apresentados, bem como as caracteristicas gerais sobre os dispositivos de assisténcia ventricular,
dando-se destaque as bombas de sangue rotativas, tratadas como objeto de estudo nesse trabalho.
Um embasamento tedrico sobre modelagem matematica do sistema cardiovascular também ¢é

tratado, para auxiliar no projeto do sistema de controle fisioldgico.

2.1 Fisiologia do sistema cardiovascular humano

O sistema cardiovascular humano (SCH), também conhecido como sistema circulatério, é um
sistema constituido por tubos denominados vasos sanguineos, € por uma bomba contratil-propulsora
denominada coracdo, que tem como func¢ao impulsionar um liquido circulante de cor vermelha
denominado sangue por toda a rede vascular [25].

A funcdo deste sistema € suprir as necessidades dos tecidos corporais, para manter um ambiente
com condicdes 6timas de sobrevivéncia e de funcionamento das células. Para cada tecido corporal
sdo transportados gases, nutrientes, residuos metabdlicos e hormonios, por meio do sangue.
Dependendo do tipo de gas, o sangue pode ser classificado como sangue arterial, rico em oxigénio,
ou sangue venoso, rico em diéxido de carbono []1]].

Os vasos sanguineos constituem uma rede fechada de tubos pelos quais o sangue circula, que
podem ser do tipo: artérias, que carregam sangue a partir dos ventriculos do coracao para todas as

partes do nosso corpo; veias, que carregam sangue em direcao aos dtrios do coracao; e capilares,
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que ficam entre artérias e veias [25/26].

Um esquematico simplificado do sistema circulatério pode ser observado na Fig.[2.1]

Velas Capilares Artérias

Artérias
Veia cava superior ascendentes

pulmonzares

Atrio direito

Parte abdominal
da aorta
Ventriculo dirgito

Vela cava inferior

Veias ascendentes

Valvas venosas

Figura 2.1: Representagdo do sistema cardiovascular humano (Adaptado de: Silverthorn ).
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O coragdo € o 6rgao que bombeia o sangue por todo o sistema circulatdrio e pode ser comparado
a uma bomba. Como apresentado na Fig.[2.2] ele pode ser dividido em duas bombas: o Coragéo
Direito, que bombeia sangue para os pulmdes e € responsavel pela circulagdo pulmonar, e o
Coracdo Esquerdo, que bombeia sangue para os 6rgdos periféricos, retira e distribui diversas
substancias que sdo essenciais para manter o corpo em equilibrio e € responsavel pela circulagdo
sistémica. Cada lado do coracao é composto por duas camaras: os atrios direito e esquerdo, e 0s

ventriculos direito e esquerdo [1]].

Aorta

Artéria Pulmonar

Veia cava
Superior ==
. pPulmbes
Atrio Direito * : ;
. Veia
Valvula \ Pulmonar
Pulmonar

Atrio Esquerdo

Valvula Tricispide — Valvula Mitral

Ventriculo

Direito Valvula Adrtica
Veia cava ] . Ventriculo
inferior ' ) : Esquerdo

Figura 2.2: Representacdo da estrutura do coracdo e do fluxo de sangue pelo organismo (Adaptado
de: Guyton e Hall []II]).

O fluxo de sangue, que entra e sai das quatro camaras, € controlado por quatro vélvulas
cardiacas unidirecionais, que mantém o fluxo em apenas um sentido. O funcionamento destas
valvulas € passivo e baseado na diferenca de pressdo entre as camaras que elas interligam. As
véalvulas mitral e adrtica controlam a entrada e a saida de sangue no ventriculo esquerdo, enquanto
que as valvulas tricispide e pulmonar controlam a entrada e a saida de sangue no ventriculo direito.
Especificamente, a mitral € responsdvel por evitar o refluxo de sangue do ventriculo para o atrio

durante a sistole e a adrtica impede o refluxo da aorta para o ventriculo durante a diastole [1,27].
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2.1.1 Ciclo cardiaco

O ciclo cardiaco € o conjunto de eventos cardiacos que ocorrem entre o inicio € o fim de um
batimento. Esse ciclo consiste no periodo de relaxamento (chamado didstole), no qual o coragao
se enche de sangue, seguido pelo periodo de contra¢do (chamado sistole), no qual o coragdo é
esvaziado [[1]. Na Fig. podem ser observados os eventos que ocorrem no lado esquerdo do
coracgdo durante o ciclo cardiaco. As trés curvas de pressdo representam as variacdes da pressao na
aorta, no atrio esquerdo e no ventriculo esquerdo. A variagao do volume no ventriculo esquerdo

estd representada pela curva azul.

Relaxamento
isovolumeétrico

Afluxo Rapido

Contracéo Ejecao » Sistole Atrial
isovolumétrica \ / Dla/stase /

1204 Abertura / F%c:agll\?:to
da valva i
—~ 100 aértica \ S >
£ . R 0 ~=~- Pressao na Aorta
c 80- ~~--T ~~4
£
604
1, Fecf z:] 3;?\?:t0 Abertura da
= :
@ 40 - Mitral valva Mitral
o
204 / Pressao Atrial
- - G i
, 38 o e N e RE =l asical - N Rs===: Pressao Ventricular
= ] L=~
% o Volume Ventricular
g 90+
2
o
= 50-
Sistole Diastole Sistole

Figura 2.3: Representacdo de eventos do ciclo cardiaco para o funcionamento do ventriculo
esquerdo (Adaptado de: Guyton e Hall [1]]).

O diagrama de pressao-volume (PV) é muito utilizado para explicar a mecanica do bombea-
mento do ventriculo esquerdo. Esse diagrama € construido a partir da curva de pressao diastdlica,
obtida medindo-se a pressdo durante o periodo de enchimento ventricular, e a curva de pressao
sistélica, determinada medindo-se a pressao ventricular durante a contracao do ventriculo [/1].

As linhas vermelhas na Fig. [2.4representam o diagrama PV do ciclo cardiaco para um individuo
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saudavel. Observa-se que este diagrama € dividido em quatro fases: fase I, que representa o
periodo de enchimento; fase 11, que representa o periodo de contracdo isovolumétrica; fase 111, que

representa o periodo de ejecao; e fase IV, que representa o periodo de relaxamento isovolumétrico.

300 b,
Pressao Sistdlica

250 \ o

Relaxamento
200 =isovolumétrico

Periodo de ejecao

150 4 /

Pressdo Intraventricular (mmHg)

M Contracédo .
100 g Isovolumétrica /
504 |V / B :
Il Pressao
[ : g diastolica

0-F T - T T T T
0 50 / 100 150 200 250
Periodo de enchimento/ Volume Ventricular Esquerdo (ml)

Figura 2.4: Diagrama pressao-volume do ciclo cardiaco para um individuo sauddvel na fase adulta
(Adaptado de: Guyton e Hall [1]).

A fase I inicia-se com o volume ventricular em aproximadamente 45 ml e a pressao quase nula.
Esse volume de sangue presente no inicio do periodo de enchimento é chamado de volume sistdlico
final, que corresponde a quantidade de sangue que nao foi bombeada na sistole anterior. Nesta fase,
o sangue flui do atrio para o ventriculo e o volume de sangue no ventriculo aumenta para 115 ml
(volume diastdlico final), e a pressdo aumenta para cerca de 5 mmHg.

Na fase II, as vélvulas mitral e adrtica estdo fechadas e com isso o volume de sangue no interior
do ventriculo ndo se altera. Com a contracdo das paredes do ventriculo, a pressdo aumenta até
igualar ao valor da pressao adrtica, aproximadamente 80 mmHg. Ja a fase III inicia-se com a
abertura da valvula adrtica, que gera um fluxo de sangue do ventriculo para a aorta. Nesta fase, o
ventriculo continua contraindo e faz com que a pressdo aumente ainda mais, € o volume de sangue
diminua, como € observado na curva III da Fig[2.4]

A fase IV € iniciada no momento em que a vdlvula adrtica se fecha. A partir deste momento, a
pressdo no ventriculo diminui sem ocorrer variagdo no volume, pois as vdlvulas mitral e adrtica

estdo fechadas. No fim desta fase, observa-se que o ventriculo retorna ao ponto de partida com
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cerca de 45 ml de sangue e pressdo proximo de zero. Neste momento, inicia-se um novo ciclo com

o enchimento do ventriculo [1]].

2.1.2 Mecanismos de regulacao cardiaca

O corpo humano possui milhares de mecanismos de regulacio, que podem operar dentro dos 6rgdos
(denominados mecanismos intrinsecos) ou nas inter-relagdes entre estes (denominados mecanismos
extrinsecos), para manter as condi¢des fisiolégicas adequadas. Os principais mecanismos de

controle da pressao arterial sao o mecanismo de Frank-Starling e o mecanismo barorreflexo [1,[28]].

Mecanismo de Frank-Starling

No caso do sistema cardiovascular, a no¢do fundamental da regulacdo do bombeamento cardiaco foi
resumida por Frank e Starling em 1914, comumente denominada de mecanismo de Frank-Starling.
De acordo com esse mecanismo intrinseco, quanto maior for a quantidade de sangue que entra
no ventriculo, maior serd o alongamento das fibras musculares. Consequentemente, a forca de
contragdo serd maior e ird provocar um aumento na quantidade de sangue ejetada pelo ventriculo,
até o limite fisiol6gico do coracdo. Logo, a lei de Frank-Starling € a consequéncia da conexao entre
o0 coracao e a circulagao sistémica como componentes de um modelo em conjunto, que permite o
sistema cardiovascular operar em malha fechada [1,[29].

O mecanismo de Frank-Starling pode ser representado, por exemplo, pelo diagrama PV ilustrado
na Fig. no qual observa-se como as mudancas no retorno venoso afetam o volume diastélico

final [30].

Mecanismo barorreflexo

A eficicia do bombeamento cardiaco também depende da comunicac¢do do coragdo com o sistema
nervoso, que controla a circulacdo humana, desde a frequéncia de batimento do coracao até os
pequenos vasos. Nesse mecanismo extrinseco, também conhecido como barorreflexo, véarios recep-
tores nervosos denominados barorreceptores sdo conectados aos vasos sanguineos, especificamente
nas paredes da regido de bifurcacdo das artérias carétidas (no pescogo) e também do arco da aorta
(no térax). Entdo, quando mudangas significativas ocorrem no funcionamento do corag¢do, uma

série de respostas fisioldgicas, mediadas pelo sistema nervoso central e autbnomo (no caso, as
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Figura 2.5: Representacdo do mecanismo de Frank-Starling por meio do diagrama PV (Adaptado
de: Klabunde [30]).

ativacOes simpdtica e parassimpdtica), inverte rapidamente essas mudancas para retornar a condi¢ao
saudavel [[1,28]].

Quando a pressio arterial se eleva, os barorreceptores enviam impulsos nervosos para o tronco
cerebral. No tronco, os impulsos inibem o centro vasomotor, que por sua vez diminui o nimero de
impulsos transmitidos para o coracdo e vasos sanguineos por meio do sistema nervoso simpatico.
A reducgdo desses impulsos ocasiona a diminui¢do da atividade de bombeamento do coragdo e
também da contracdo dos vasos sanguineos periféricos, permitindo o aumento do fluxo sanguineo
nos vasos. Ambos os efeitos diminuem a pressdo arterial, trazendo-a de volta ao valor normal,
como representado na Fig. [2.6(a). Inversamente, a pressdo arterial abaixo do normal reduz o
estimulo dos barorreceptores, permitindo ao centro vasomotor uma atividade mais alta, causando
assim vasoconstri¢ao e aumento do bombeamento cardiaco, com elevagao da pressao arterial de

volta ao normal, como representado na Fig. [2.6(b).

2.1.3 Doencas cardiovasculares

As doencgas cardiovasculares sdo um grupo de doencgas relacionadas ao coracao e 0s vasos san-
guineos. De acordo com os dados obtidos no DataSUS [31] referentes ao capitulo do Cédigo

Internacional de Doencas (CID-10), doencas relacionadas ao aparelho circulatério sdo as principais
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Figura 2.6: Representacdo esquemadtica do barorreflexo: (a) pressao arterial elevada; (b) pressao
arterial diminuida (Adaptado de: laizzo [28]).

causas de morte no Brasil. No periodo de 2018, foram registrados 357.770 ébitos de um total de
1.316.719, representando aproximadamente 27% desse total.

Dentre as doengas cardiovasculares com alto indice de mortalidade no pais e no mundo, tem-se
destaque a insuficiéncia cardiaca (IC). Clinicamente, a IC € uma doenca desencadeada a partir de
um insulto inicial que acomete o miocardio, com resultante perda de massa muscular ou prejuizo
da habilidade desse musculo cardiaco de gerar forca e manter sua fungdo contratil adequada.
Esse evento deflagrador pode ter uma manifestacao clinica silenciosa (de origem hereditaria ou
adquirida), ou algum evento agudo e fulminante [32].

A IC representa um somatorio de multiplas alteragdes anatdmicas, funcionais e bioldgicas que
interagem entre si, podendo ser descrita por um conjunto de estdgios de progressao, conforme
apresentado na Fig. Essa doenga pode ocasionar anormalidade na fungdo sistélica, representada
pela reducao do volume sistélico (IC sistdlica), ou anormalidade na fungao diastdlica, que leva
a defeito no enchimento ventricular (IC diastdlica), podendo coexistir ambas as disfungdes em
muitos pacientes [33,34].

A insuficiéncia cardiaca pode ocorrer por vdrias razoes, tendo como potenciais causas [15]:

e doenca arterial coronariana: provoca a obstruc¢ao das artérias corondrias, que sao 0s vasos

sanguineos que irrigam o musculo do coracio;
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Figura 2.7: Representagdo das etapas de progressdo da Insuficiéncia Cardiaca (Fonte: Costa et
al. [32]).

e infarto agudo do miocardio: também conhecido como ataque cardiaco, ocasiona a falta de

irrigacdo sanguinea para o musculo cardiaco;

e hipertensdo: também conhecida como pressdo alta, caracteriza-se pelos niveis elevados da

pressdo sanguinea nas artérias;

e valvulopatias: doencas que atingem as vélvulas cardiacas, fazendo com que nio funcionem

corretamente;

e doenca cardiaca congénita: alteracao na estrutura do coragao presente desde o nascimento;

e cardiomiopatia: aumento de tamanho do musculo cardiaco, de forma a comprometer a

capacidade de bombeamento de sangue;

e arritmias cardiacas: distirbios do ritmo cardiaco, que provocam a diminui¢do (bradicardia)

ou aumento (taquicardia) da frequéncia cardiaca, sob condi¢des cronicas;

e miocardite: inflamacdo do misculo cardiaco ocasionada por uma infeccao viral.

Segundo a Diretriz Brasileira de Insuficiéncia Cardiaca Cronica e Aguda [J3], a IC pode ser

classificada de acordo com:
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e a fracdo de ejecdo do ventriculo esquerdo (FEVE): refere-se a porcentagem de sangue do
ventriculo esquerdo que € ejetada a cada batimento cardiaco. Neste caso, considera-se
pacientes acometidos por IC com FEVE preservada aqueles com porcentagem maior ou igual

a 50%; com FEVE intermedidria, entre 40% e 49%; e com FEVE reduzida, menor que 40%.

e a gravidade dos sintomas (classificacdo funcional da New York Heart Association - NYHA):
refere-se ao grau de tolerancia do paciente a realizacao de exercicios - classe I (assintomatica),
classe II (sintomatica com atividades habituais), classe III (sintomatica com atividades menos
intensas que as habituais) ou classe IV (sintomatica em repouso). Essa classificagdo é

importante, pois alguns dos tratamentos sio indicados com base nela.

Os sintomas mais evidentes de IC sdo decorrentes da sindrome congestiva, a qual o ventriculo
muito debilitado provoca a congestdo pulmonar e o posterior aparecimento de edemas em outras
partes do corpo, tais como nos pés, tornozelos, pernas ou abdomen; e da sindrome de baixo débito,
que consiste em fadiga, dor muscular, indisposicdo e cansago, podendo até entrar em choque
cardiogénico, caracterizado por uma hipoperfusdo generalizada, associado a uma hipotensao
arterial, que n@o melhora com a reposicdo do volume sistélico [35]].

Existem diferentes op¢des de tratamentos para a IC, que sdo geralmente combinados com o uso
de medicamentos (por exemplo, vasodilatadores, betabloqueadores, anticoagulantes e diuréticos) e
com uma mudanca no estilo de vida, tais como: parar de fumar, limitar a ingestao de sodio e de
colesterol, incluir a pratica regular de exercicios fisicos e reduzir o nivel de estresse. Para trata-
mentos avancados de IC, tem-se a terapia de ressincronizagdo cardiaca, dispositivos de assisténcia
ventricular ou transplante cardiaco [36].

Em pacientes com quadro grave de IC, o transplante cardiaco se apresenta como a melhor
solucdo. Entretanto, os pacientes a espera de doadores e que ndo possuem essas condi¢des minimas,
acabam ndo sendo submetidos ao transplante cardiaco, uma vez que o processo € irreversivel
e a quantidade de doadores € muito pequena [37]]. No caso dos pacientes pedidtricos com IC,
ha trabalhos na literatura [38,|39]] que relatam as poucas tentativas direcionadas ao tratamento
da doenca nessa faixa etdria e a constatacdo de que esses pacientes enfrentam longos periodos
de internacao e altos indices de mortalidade. Por isso, a relevancia no uso de dispositivos de

assisténcia ventricular, que sdo melhor descritos na Se¢do[2.2]
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2.2 Dispositivos de assisténcia ventricular (DAVs)

De acordo com a II Diretriz Brasileira de Transplante Cardiaco [40], os dispositivos de assisténcia
ventricular (DAVs) sdo propulsores sanguineos que auxiliam o trabalho mecanico ventricular, ga-
rantindo o débito cardiaco necessario para propiciar condi¢des favoraveis a recuperagdo miocardica
ou a substitui¢do do coragdo.

Os dispositivos de assisténcia ventricular sdo compostos por [11]]:

e uma bomba propulsora implantada no corpo do paciente;

e um sistema de controle que permanece fora do corpo, utilizado para regular o funcionamento

do DAV;

e uma fonte de energia externa para a bomba: console ou bateria.

2.2.1 Classificacao dos DAVs

Os DAVs podem ser classificados de diferentes formas, considerando aspectos como o nivel de
faléncia das camaras do corac¢do, indicacdo do implante, tipo de assisténcia, duracdo do suporte
cardiaco, posicao do dispositivo no paciente, o principio de bombeamento, faixa etdria e regime de
funcionamento.

Quanto ao nivel de faléncia das camaras do coragdo, os seguintes tipos de DAV podem ser

implantados [11]:

o [eft ventricular assist device (LVAD): auxilio ao ventriculo esquerdo, implantado cirurgica-

mente entre o dpice do ventriculo e a aorta do coragdo de pacientes (Fig. [2.8);
e right ventricular assist device (RVAD): auxilio ao ventriculo direito;

o biventricular assist device (BI-VAD): auxilio a ambos os ventriculos.

Quanto a indicag@o do implante de DAYV, existe a classificagdo INTERMACS, que € um registro
americano dos pacientes que utilizam esse tipo de dispositivo [41]]. Nesse registro, os pacientes sao

classificados de acordo com a gravidade dos sinais e sintomas de IC, associando-os em uma escala

de perfis (Fig.2.9):
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Figura 2.8: Representacdo da configuragdo de um LVAD em um sistema cardiovascular humano
(Adaptado de: Wu et al. [IEI]).
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Figura 2.9: Perfis INTERMACS para determinagdo do tratamento do paciente com DAV (Adaptado
de: Stevenson ef al. ).

e Nivel 1: paciente com choque cardiogénico grave, necessitando de tempo de intervengdo de

DAV em horas;

e Nivel 2: paciente com declinio progressivo apesar do uso de inotrépicos (medicamentos
utilizados para alterar a capacidade de contragdo do miocardio), com tempo de intervencao

de DAV em dias;
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Nivel 3: paciente estavel com inotrépicos, com tempo de intervengdo de DAV eletivo

(semanas a meses);

e Nivel 4: paciente apresentando sintomas em repouso, também com tempo de intervengdo de

DAV eletivo;

e Nivel 5: paciente intolerante a pequenos esfor¢os fisicos, com urgéncia varidvel ao implante

de DAV;

e Nivel 6: paciente com limitagdo a esfor¢os fisicos, também com urgéncia varidvel ao implante

de DAV;

e Nivel 7: paciente tipo NYHA classe III, sem indicacdo para implante de DAV.

Quanto ao tipo de assisténcia, os DAVs podem ser indicados como [11]:

e ponte para recuperacdo: permite aliviar a carga de trabalho do coragdo, para casos de IC

reversivel (por exemplo, miocardite);

e ponte para transplante: permite reabilitacido de IC grave, enquanto aguarda doador na fila de

espera;

e ponte para decisdo: implante em pacientes em colapso circulatério agudo e em risco imediato

de vida (por exemplo, pds-parada cardiorrespiratéria).

e terapia de destino: dispositivo permanente ao invés de transplante.

Quanto a duracdo do suporte cardiaco mecanico, os DAVs podem ser classificados como [11]:
e curta duragdo: par de horas até um ndmero de dias;

e média duragdo: par de dias até algumas semanas;

e longa duracdo: algumas semanas até meses ou anos.

Quanto a posi¢ao do dispositivo no paciente, os DAVs podem ser classificados como [11,42]:

e extracorpdreo: fora do corpo;
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Figura 2.10: Topograma de um DAV do tipo intracorpéreo, denominado HeartMate 11 LVAD,
do fabricante Thoratec Corporation, Califérnia, EUA. Abreviagdes: D: linha de acionamento; P:
bomba propulsora; I: entrada da canula; O: saida da canula (Fonte: Shah et al. ).

e paracorpéreo: fora do corpo, mas proximo do paciente;
e intracorpéreo: dentro do corpo (Fig.[2.10).

Quanto ao principio de bombeamento do fluxo sanguineo, os DAVs podem ser classificados

como [11]]:

e bombas volumétricas ou de deslocamento positivo (Fig. 2.11)): apresentam tipicamente fluxo
pulsétil, que permite a variacdo do volume de sangue (andloga a contracio dos ventriculos)

através do acionamento de um atuador pneumatico;

e bombas rotativas: apresentam tipicamente fluxo continuo, que permite a variacao do volume

de sangue de forma continua (Fig. [2.12) através do acionamento de um atuador elétrico.
Quanto a faixa etdria do paciente, 0 DAV pode ser aplicado em trés casos [43]44]:
e adulto (Figs.[2.11)a) e[2.12](a)): com volume de ejecdo de sangue de 50 a 80 ml;

e pediitrico (Figs.[2.11[b) e[2.12(b)): com volume de eje¢do de sangue de 10 a 30 ml;

e neonato (Figs.[2.11]c) e[2.12(c)): com volume de ejecdo de sangue de 4 a 20 ml.
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Figura 2.11: Fotografia de um DAV extracorpéreo de fluxo pulsétil, denominado Berlin Heart
EXCOR: (a) adulto, (b) pediatrico e (c) neonato, do fabricante Berlin Heart AG, Berlim, Alemanha
(Adaptado de: Stiller et al. ).

Figura 2.12: Fotografia de um DAV intracorpéreo de fluxo continuo, denominado Jarvik 2000: (a)
adulto, (b) pediatrico e (c) neonato, do fabricante Jarvik Heart Inc., Nova Yorque, EUA (Adaptado

de: Kilic et al. ).

Quanto ao regime de funcionamento, o console do DAV pode ser operado em trés modos [47]:
e demanda, o bombeamento € ajustado de acordo com o enchimento do ventriculo esquerdo;

e assincrono, o bombeamento ocorre a uma taxa pré-definida, com base na frequéncia (bpm) e

no tempo de sistole (ms) definidos.

e sincrono, o bombeamento € sincronizado com a frequéncia cardiaca do paciente, usando o

sinal de eletrocardiograma (ECG).
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2.2.2 DAVs pediatricos

Ao longo dos anos, ocorreram grandes avancos no tratamento de pacientes pedidtricos usando dis-
positivos de assisténcia ventricular, tanto na constru¢do como na implantacdo em criangas menores
com anatomia cada vez mais complexa. Do ponto de vista do projeto, os DAV pediétricos diferem
significativamente dos dispositivos adultos: eles sdo necessdrios para suportar uma ampla variedade
de tamanhos de pacientes (do recém-nascido a adolescéncia), para permitir o aumento da demanda
circulatdria proporcional ao crescimento corporal, e para acomodar a heterogeneidade anatomica e
fisiolégica de doenca cardiaca congénita (por exemplo, ma-formagdao do miocérdio) [48].

Assim, hd um interesse crescente de empresas no desenvolvimento de DAV para atender as

necessidades especificas de pacientes nessa faixa etaria. Um dos DAV's mais importantes do tipo

pediatrico € o Berlin Heart EXCOR, apresentado nas Figs. |2.1 lkb) e |2. 1 1kc). E um DAV do tipo

pulsétil, sendo produzido em diversos tamanhos (até 80 ml). Até o ano de 2013, cerca de 75% das
criancas que utilizaram esse dispositivo sobreviveram até a realizacdo de um transplante [49].

Ja a companhia norte-americana Micromed Cardiovascular Inc. (Houston, TX) desenvolveu o
HeartAssist 5® (Fig.[2.13|a)), que é considerado o primeiro DAV exclusivamente infantil (criangas
entre 5 e 16 anos de idade). Esse equipamento consiste basicamente em uma bomba de fluxo
axial, e seu implante deve ser realizado exclusivamente no ventriculo esquerdo [50]. Uma outra
empresa norte-americana denominada Levotronix Corporation (Waltham, MA) desenvolveu o
PediMag (Fig. 2.13[b)), que é uma versdo pedidtrica do DAV CentriMag [51]]. Outro DAV do
tipo pediétrico conhecido € a PediaF low M (Fig. c)), consistindo de uma bomba rotativa
com rotor amparado por levitagcdo magnética, desenvolvido em 2002 por uma associacdo entre
universidades e hospitais americanos para criangas de até 2 anos entre 3 e 15 Kg [52].

No geral, os DAVs rotativos miniaturizados sd@o mais adotados para pacientes pedidtricos com
maiores chances de sobrevivéncia. Para bebés e criancas pequenas, DAV pulsateis paracorpéreos é
a principal opcao para suporte de longo prazo. Apesar desses avangos, o apoio ao desenvolvimento
de DAVs para criangas continua atrasado em relagdo as opc¢des de apoio para adultos. A disparidade
mais 6bvia € o nimero limitado de dispositivos adequados para criangas, tanto para suporte de
curto quanto de longo prazo. Além disso, existem poucos estudos na literatura que descrevem

sistemas de controle fisioldgico para DAVs pedidtricos [19,53,54].
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Figura 2.13: Imagens de DAVs pediatricos: (a) HeartAssist 5; (b) PediMag; (c) PediaFlow ™
(Fontes: ReliantHeart Inc. [@]], Gerrah et al. , e Wearden et al. ).

2.2.3 Geracoes dos DAVs

Ao longo do tempo, diversas modificagdes construtivas € operacionais foram sendo realizadas
nos DAVs, divididas em trés geragdes [15/55]]. As principais modificagdes de cada geragdo sdo

representadas na Fig. 2.14]
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Figura 2.14: Linha do tempo representando as trés geragdes de DAVs (Adaptado de: Yamane ).
Legenda: DT = Destination therapy; BTT = Bridge to transplant; FDA = Food and Drug Adminis-
tration.

A primeira geracdo de DAV caracterizou-se pelo uso de bombas pulsateis, nas quais é gerado
um volume sistélico pulsatil a partir de um console pneumaético para acionamento. Os mecanismos
de bombeamento utilizados eram os tipos Saco (Pusher plate) ou Diafragma, com destaque as
bombas WorldHeart Novacor e Thoratec HeartMate XVE, conforme apresentadas na Fig. [2.13]
Dentre as vantagens dessa geracao, tem-se um funcionamento similar ao do organismo humano e

bons resultados para duracdo de longo prazo. Ja as desvantagens, tem-se o tamanho e peso (maior
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que 1 kg), emissado de ruido, infec¢do das canulas, degradagdo da membrana e formagao de codgulos

de sangue no interior das veias, bloqueando de forma parcial ou total o fluxo sanguineo [55].
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Figura 2.15: Imagem das principais bombas da primeira geragdo de DAVs (Adaptado de: Ya-

mane [@]).

A segunda geragdo de DAVs caracterizou-se pelo uso das bombas rotativas com enrolamento
mecanico, nas quais é gerado um volume sistélico ndo-pulsatil por meio de um console elétrico
para acionamento. O mecanismo de bombeamento principal era do tipo eletromagnético, com
destaque para as bombas rotativas do tipo axial, tais como Thoratec HeartMate 11 e Jarvik 2000
apresentadas na Fig. 2.16] Dentre as vantagens dessa geragdo, tem-se o tamanho reduzido da
bomba, diminui¢ao do ruido, maior durabilidade e melhoria na qualidade de vida do paciente. J4
como desvantagens, tem-se a presenca de trombos, susceptibilidade a infeccdes, ocorréncia de
arritmias e fendmeno de succio, que é um fendmeno ocasionado pelo excesso de bombeamento do
DAV, o qual pode causar o colapso do ventriculo [55].

A atual geracao de DAVs, denominada como terceira geragdo, caracteriza-se pelo uso das
bombas rotativas com enrolamento sem contato, que também geram um volume sistélico ndo-
pulsatil e com console elétrico para acionamento. Os mecanismos de bombeamento sdo do tipo
hidrodinamico ou suspensao magnética, com destaque para as bombas rotativas do tipo axial e

centrifuga [[12], tais como BerlinHeart INCOR e HeartWare HVAD apresentadas na Fig.
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Figura 2.16: Imagem das principais bombas da segunda geracdo de DAVs (Adaptado de: Ya-

mane [@]).
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Figura 2.17: Imagem das principais bombas da terceira geracdo de DAVs: (a) tipo axial; (b) tipo
centrifuga (Adaptado de: Yamane [S5]).
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Dentre as vantagens dessa geragdo, tem-se: o tamanho e peso reduzido, menor que 300 g; um
dispositivo silencioso, sem apresentar friccao; a diminuicao de hemolise, que significa a quebra
das hemadcias; uma longa expectativa de vida, entre 10 a 15 anos; e poder conter um sensor interno
para fornecer maiores informagdes de desempenho. Ja em relacdo as desvantagens, tem-se ainda
riscos de infec¢do, estratégias limitadas de controle fisioldgico e cirurgia invasiva substancial [|55].

Dependendo da geracao, o uso de diferentes tecnologias na constru¢ao de um DAV impactam
na longevidade do paciente. Conforme exemplificado na Fig. pacientes com IC avancada
tém uma sobrevida em 1 ano (12 meses) de apenas 10% a 25% utilizando tratamento médico
baseado em medicamentos. Os ensaios clinicos iniciais de DAVs pulséteis usados como terapia de
destino demonstram sobrevida do paciente em 1 ano de 52%, e estudos mais recentes de bombas
de sangue rotativas foram usados para a mesma indicacao, apresentam a melhor sobrevida de 1
ano de 73% [56]]. Com os ganhos observados na funcionalidade e qualidade de vida dos pacientes
com DAVs, o suporte circulatério mecanico se compara favoravel na medida em que se espera o

transplante cardiaco.
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Figura 2.18: Representacdo das curvas de sobrevida de um paciente usando diferentes tipos de
tratamento para IC avangada (Adaptado de: Miller et al. [56]).

Além disso, a relacdo custo-efetividade do tratamento de DAVs pode variar de acordo com a ge-
racdo. Os pacientes com DAV rotativo tiveram maiores anos de vida ajustados pela qualidade (1,87

versus 0,37), bem como maiores custos no horizonte de 5 anos ($ 360.407 versus $ 62.856) quando
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comparado com o implante de DAV pulsatil. Entretanto, com o avango dos DAV pulséteis para
os DAVs rotativos, pode-se perceber uma reducdo de 50% no custo da hospitalizacdo do paciente
com IC assistido por DAV. Isso se deve ao fato de que os custos pds-operatorios, impulsionados
principalmente pelo menor tempo de permanéncia na unidade de terapia intensiva, foram criticos
para as reducdes de gastos observados com bombas de sangue rotativas [S6].

As geracgoes futuras de DAV rotativos deverdo fornecer variagdes no fluxo da bomba para
alcancar um efeito denominado como pulsatilidade. Conceitualmente, a pulsatilidade € um aspecto
intrinseco do sistema cardiovascular humano, pois as batidas do coracdo geram periodicamente
pressdo arterial e fluxo alternados. Entdo, para poder recriar a pulsatilidade fisiolégica com bombas
rotativas, € importante que a amplitude, a forma, a duracdo e a frequéncia ideais da velocidade de

rotacdo sejam determinadas e caracterizadas [57,58].

2.2.4 Bombas de sangue rotativas

A evolucdo dos DAVs do tipo bombas volumétricas para bombas rotativas deu inicio a uma nova
era para o tratamento da insuficiéncia cardiaca em fase terminal. O aumento do uso das bombas
de sangue rotativas na drea clinica, também conhecidas como rotary blood pumps (RBPs), esta
relacionado a multiplos positivos atributos desta classe de bombas, incluindo seu tamanho menor,
durabilidade aprimorada e maior sobrevivéncia com menos morbidade [12].

As RBPs funcionam usando energia rotacional para impulsionar continuamente o sangue no
coracdo para o resto do corpo. Dependendo da funcdo ventricular, o fluxo sanguineo fornecido € de
forma continua, pois esse tipo de DAV € projetado para atender especialmente a microcirculacao,
em que a pulsatilidade do perfil de pressao sanguinea € reduzida no nivel capilar [[15]], conforme
apresentado na Fig. [2.19]

Quanto a dire¢do do fluxo sanguineo na bomba rotativa, esta pode ser classificada de acordo

com o projeto do impelidor [12]:

e bomba axial: o elemento rotativo opera como uma hélice em um tubo e pode ser visto como
um pulverizador (disposi¢c@o nula entre os conectores de entrada e saida da bomba), para
superar a diferenca entre a pré-carga (pressao a qual o ventriculo se submete ao final da
didstole) e a pos-carga (pressao que o ventriculo exerce para ejetar o volume sanguineo),

como observado na Fig.[2.20]
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Figura 2.19: Perfil da pressao sanguinea desde o ventriculo até a macro e microcirculacio (Adaptado
de: Gregory et al. [15]).
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Figura 2.20: Imagem de uma bomba axial: (a) Heart Mate 11, do fabricante Fabricante: Thoratec
Corporation, Califérnia — EUA; (b) direcao do fluxo sanguineo no interior da bomba (Fonte:
Thoratec Corporation [S9]).

e bomba centrifuga: o elemento rotativo atua como um disco de fiagdo com laminas, o que
significa que o fluido € jogado tangencialmente fora das pontas da lamina (disposi¢ao

ortogonal entre os conectores de entrada e saida da bomba), como observado na Fig.[2.21]
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Figura 2.21: Imagem de uma bomba centrifuga: (a) Heartware HVAD, do fabricante Heartware
International, Medtronic Inc., Massachusetts, EUA; (b) direcao do fluxo sanguineo no interior da
bomba (Fonte: Medtronic ).

Quanto a suspensdo do impelidor da bomba, pode-se ter do tipo [12]:

mecanica: o impelidor € suspenso por enrolamentos mecanicos em superficies esféricas

girando em soquetes;

e hidrodindmica: o impelidor € suspenso por meio do levantamento de for¢as de fluido em
filmes finos e fluidos de sangue que separam o rotor e a caixa da bomba, baseada no

movimento relativo das superficies;
e cletromagnética: suspende o impelidor da bomba usando eletroimas;

e imas permanentes: suspendem o impelidor pelo acoplamento magnético entre os imas no
rotor e a caixa de bomba, de tal forma que as forcas magnéticas mudam continuamente com

a posi¢ao do impelidor.

Dentre os tipos de bomba rotativa, tem-se a bomba de sangue rotativa centrifuga extracorpdrea
com acoplamento magnético, objeto de estudo nessa tese de doutorado. As bombas rotativas

centrifugas tétm como vantagem o tamanho reduzido; além de que o acoplamento magnético
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provoca menos fric¢do com sangue, gerando uma produc¢ao menor de calor e, portanto, menor
formacdo de trombos e de ocorréncia de hemolise [[61]. Nesse tipo de DAV, a caixa da bomba e o
impelidor sdo feitos de policarbonato, enquanto que o motor elétrico é contido em uma estrutura

metélica denominada cabegote, conforme exemplificado na Fig. [2.22(a).

Conector de entrada

Caixa do impelidor | Impelidor

.— ‘-]
DI D Baiar [E] Bobinas de rolamento

‘JI ﬂ m H Bobinas de acionamento

Estator

Conector de saida

(b)

Acoplamento magnético Rotor e imés permanentes
O

Bobinas de rolamento

LLTEEE)

[+ o
?

g

-

Bt 1!

Bobinas de acionamento

()

Figura 2.22: Imagem do DAV do tipo bomba rotativa: (a) bomba Thoratec PediMag (Fabricante:
Thoratec Corporation, Califérnia — EUA); (b) representac@o esquematica da estrutura e (c) esquema
do sistema de levitacdo magnética (Adaptado de: Hoshi et al. [62]]).

O rotor do motor elétrico, que estd conectado a imads permanentes, € suspenso e rodeado por
oito nucleos de ferro em forma de L (quatro pares), com as bobinas de acionamento e de levitagio
em conjunto, conforme apresentada na Fig. [2.22(b). A posi¢ao do rotor e a velocidade de rotagio
sao controladas continuamente por um sistema de acionamento externo em direcdes radiais de
entrada/saida. O movimento do impelidor da bomba € suspenso passivamente com o fluxo de
polarizacdo entre o rotor e o estator do motor elétrico [62]], como apresentada na Fig. @Kc).

No que se refere a0 modo de funcionamento, as bombas de sangue rotativas podem operar em

quatro modos distintos [[63]:

e regurgitacdo (PR): esse modo ocorre durante a didstole e com baixa velocidade da bomba,
quando a diferenca de pressao gerada em seus terminais é menor que a diferenca de pressao

entre a aorta e o ventriculo esquerdo.
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e cjecdo ventricular (VE): esse modo ocorre durante a sistole e com o aumento da velocidade

da bomba, tendo o fluxo da bomba positivo durante todo o ciclo cardiaco.

e oclusdo da vdlvula adrtica (ANO): nesse modo, a pressdao maxima do ventriculo esquerdo é

menor do que a pressdo adrtica e, portanto, incapaz de abrir a védlvula adrtica (fluxo nulo).

e colapso da parede do ventriculo (VC): nesse modo, o fluxo da bomba cai rapidamente devido
a obstrucdo da canula de entrada da bomba causada pelo evento de suc¢do, com a velocidade

da bomba relativamente alta.

E importante enfatizar que no 1° e 2° modo de operacio, consegue-se ter uma pulsatilidade da
pressdo ventricular esquerda, da pressao adrtica, do fluxo e da velocidade da bomba. Da transi¢io
do 3° em diante, essa pulsatilidade diminuiu com o aumento da velocidade da bomba.

Para verificar os modos de operacao da RBP antes de implantd-la em um paciente, diversos
tipos de testes devem ser realizados, que podem ser: testes in silico, quando os ensaios sdo feitos
em ambiente computacional; testes in vitro, quando os ensaios sio feitos em bancada experimental;
ou testes in vivo, quando os ensaios sdo feitos em animais, tipicamente com porcos e bezerros.
No caso dos testes do tipo in silico, € utilizada a modelagem computacional do SCH, conforme

apresentada na Segao[2.3]

2.3 Modelagem do sistema cardiovascular

Conceitualmente, modelo € uma abstracdo da realidade. Na area de engenharia de controle, modelo
¢ um conjunto de equagdes diferenciais que descrevem o comportamento dindmico do processo.
Por exemplo, um modelo pode ser obtido usando os principios fisicos ou por meio de testes de um
prototipo de dispositivo, medindo sua resposta a determinadas entradas e usando os dados para
construi-lo [64]].

Os modelos matematicos do SCH s@o muito tteis para a compreensdo das caracteristicas
hemodinamicas, dos mecanismos que influenciam na func¢io do sistema circulatério e dos processos
fisiol6gicos associados. Esses modelos podem ser classificados em termos do dominio estudado e
da dimensao representada, de acordo com a precisdo requerida na pesquisa.

No que se refere a andlise por dimensdes, o SCH pode ser representado por modelos de

0D a 3D. O modelo 0D, também conhecido como modelo a pardmetros concentrados, assume
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uma distribui¢do uniforme das varidveis fundamentais (pressdo, fluxo e volume) em qualquer
compartimento especifico (6rgdo, ou parte de recipiente do vaso) do modelo, a qualquer instante
no tempo. Ja os modelos de dimensdes superiores, como 1D, 2D ou 3D, sdo designados como
modelos a parametros distribuidos devido ao fato de analisarem a variacdo destes pardmetros no

espaco [22], conforme apresentado na Fig. [2.23]

Modelos a par&metros Modelos a parametros distribuidos
concentrados (0D) (1D, 2D e 3D)
o s
L4 L i .

Figura 2.23: Representacao genérica dos modelos 0D, 1D, 2D e 3D para o SCH (Adaptado de:
Kokalari et al. ).

O uso de modelos 3D € necessario para uma descrigdo complexa do fluxo sanguineo em
bifurcacdes dos vasos, através de vélvulas cardiacas, ventriculos internos, exigindo um custo
computacional elevado. Os modelos 2D sdo apropriados para usar quando as mudangas radiais
da velocidade de fluxo em um tubo com simetria axial sdo requisitadas. Os modelos 1D, onde o
efeito de transporte de ondas € facilmente representado, descreve a variagcdo da velocidade de fluxo
através do comprimento do vaso sanguineo [22].

A modelagem 0D € amplamente adotada em pesquisas sobre a modelagem do SCH devido ao
fato de utilizar um nimero reduzido de parametros para simular a hemodindmica global do sistema,
como mudancas nas taxas de pressdo e fluxo, o que é uma grande vantagem em comparacdo com
modelos dimensionais elevados [20,22]]. Esse tipo de modelo também é capaz de reproduzir eventos
patoldgicos e fisioldgicos por meio de alteragdes paramétricas, € pode ser composto por diferentes
compartimentos do SCH como lados esquerdo e direito do coragdo, circulagdo arterial e venosa
sistémica e circulacao arterial e venosa pulmonar. Modelos OD também possibilitam descrever a

dindmica de DAV em testes in silico, ndo sendo necessdria uma versao fisica do dispositivo para
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avaliacdo de desempenho.

Virios estudos recentes usaram modelos de parametros concentrados para representar o sistema
cardiovascular e testar o desempenho das técnicas de controle [16-19]. Neste caso, esse tipo de
modelagem apresenta grande relevincia, uma vez que € possivel obter facilmente o projeto de
uma lei de controle fisiolégico baseada em modelos 0D, no qual pode-se abrir mao de maiores
detalhes do SCH em fun¢ao de uma formulacdo adequada do problema de controle de assisténcia
ventricular. Por isso, nesta tese de doutorado a dindmica do SCH e de DAVs é descrita com base

nos modelos 0D, melhor descritos na Subsecao[2.3.1]

2.3.1 Modelos a parametros concentrados - 0D

O modelo a pardmetros concentrados assume uma distribui¢cio uniforme na pressao, fluxo e volume
em qualquer compartimento do modelo, a qualquer instante no tempo. Nesse tipo de modelagem,
aplica-se o conceito que um sistema hidraulico (no caso, o SCH) possui um circuito elétrico

andlogo e vice-versa. Os principais componentes de circuito sao [65]:

e os resistores (Fig. [2.24(a)), que representam a viscosidade do vaso sanguineo, ou seja, a

resisténcia que o vaso sanguineo oferece a passagem do sangue;

e os capacitores (Fig.[2.24(b)), que representam a complacéncia dos grandes vasos, os quais

tém a capacidade de armazenar grandes volumes de sangue;

e os indutores (Fig.[2.24(c)), representam a inertincia do sangue nos vasos, ou seja, a tendéncia

do sistema em resistir as mudancas no fluxo sanguineo;

e 0s diodos (Fig.[2.24(d)), que representam as valvulas cardiacas, por permitirem a passagem

de fluxo em apenas um sentido;

e 0s capacitores varidveis: representam a elastancia dos atrios e/ou ventriculos, ou seja,

corresponde a elasticidade das camaras no processo de deformacao.

Cada compartimento do modelo OD do SCH referente aos vasos sanguineos pode ser represen-
tado por um modelo Windkessel, expressao alema traduzida como uma "cdmara de ar". Esse termo

€ decorrente da observagdo do fisiologista alemao Otto Frank que os antigos sistemas utilizados
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- o

R C L D
(@) (b) () (d)
Figura 2.24: Representacdo genérica dos componentes andlogos elétricos: (a) resistor - viscosidade

do vaso sanguineo; (b) capacitor - complacéncia do vaso sanguineo; (c) indutor - inertdncia do
vaso sanguineo; (d) diodo - valvula cardiaca (Adaptado de: Ceballos [@]).

pelos bombeiros para o bombeamento de dgua era andlogo ao funcionamento do bombeamento
do coragdo. Dessa forma, o ventriculo esquerdo funciona como a bomba, a aorta e outras grandes
artérias funcionam como a cadmara de ar e os vasos periféricos podem ser representados por tubos

rigidos [[66]], como pode ser observado na Fig.[2.23]

Figura 2.25: Comparacio entre o bombeamento de dgua utilizando cAmaras de ar e o bombeamento
do coracdo, em que a cor azul representa a dgua; a cor vermelha representa o sangue que o coraciao
bombeia e as setas indicam o sentido do fluxo (Fonte: Sousa ).

Esta analogia resultou em trés tipos de modelos [66,/68]:

e modelo de Windkessel de dois elementos (2-WK) (Fig. [2.26(a)), que consiste em um circuito
elétrico com um capacitor e um resistor, em que o capacitor representa as propriedades
de armazenamento das grandes artérias e o resistor representa a natureza dissipativa dos

pequenos vasos periféricos;
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e modelo de Windkessel de trés elementos (3-WK) (Fig. 2.26(b)), em que foi introduzida
uma resisténcia adicional R¢ no modelo Windkessel de dois elementos, para representar
a impedancia caracteristica da rede arterial e melhorar a representacdo do modelo em alta

frequéncia;

e modelo de Windkessel de quatro elementos (4-WK) (Fig. [2.26(c)), em que foi introduzido
um indutor L em série com o resistor R para incorporar o efeito da inertancia do sangue e

melhorar a precisdo da modelagem do sistema.

£) R

oW
i

— * + — — +
qoul (f) ) L
c pm,t(f) pu?(t) C Pom‘(f)

o 0 I o

Qin(t) ot (1
pin(t) C «(£) Pout (1)

O O
(c)
Figura 2.26: Modelo de Windkessel: (a) 2-WK; (b) 3-WK e (c) 4-WK. Legenda: C' = complacéncia
do vaso sanguineo no compartimento, R = resisténcia do vaso sanguineo no compartimento, R¢ =
impedancia caracteristica do vaso sanguineo no compartimento, L = inertancia do vaso sanguineo

no compartimento, ¢;,,(t) € g, (t) = fluxo de entrada e de saida no compartimento, p..(t) = pressao
N0 Vaso sanguineo, p;, (1) e pou(t) = pressdo de entrada e de saida no compartimento.

Outro tipo de modelo essencial para a modelagem OD do SCH € o modelo que representa
os lados do coracdo, contendo duas camaras (atrio e ventriculo) e valvulas cardiacas, como
apresentado na Fig. Este modelo possui caracteristicas nao-lineares, pois incorpora duas
véalvulas, eletricamente modeladas como diodos, e um volume de ventriculo dependente da funcio
elastancia, eletricamente modelada como um capacitor varidvel. Ja o atrio € modelado como uma

complacéncia linear, uma vez que possui contratilidade inferior a do ventriculo [69].
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pifl(f) " (T qm’r- (f) Dmrt(t)

Figura 2.27: Modelo OD de um dos lados do coragdo. Legenda: C' = complacéncia do dtrio, E(t) =
elastancia do ventriculo, R;, e R,,; = resisténcias na passagem de fluido entre camaras, D;,, € D,y
= vélvulas cardfacas na entrada e na saida das cdmaras, p.(t) = pressdo no dtrio, p(t) = pressdo no
ventriculo.

Cada compartimento do modelo OD do SCH representa a conservagdao de massa e de momento,
complementada por uma equacao de equilibrio algébrico relacionando a pressao e o volume. O
fluxo ¢(t) em cada compartimento linear é fungéo das pressdes em nds consecutivos e a resisténcia

entre esses nos, de acordo com a Eq. (2.1).

Q2.1

onde: p;(t) € a pressdo sanguinea no né de entrada e po () € a pressao sanguinea no né de saida, R
representa a resisténcia do vaso sanguineo. Por exemplo, no modelo 2-WK na Fig. [2.26p, tem-se
que: o (t) = 2et=Peutll) “eom py (1) = pin(t) = pe(t), Pa(t) = Pout(t) € a(t) = Gour(t)-

Nos compartimentos ndo-lineares devido a presenca das vélvulas cardiacas, o fluxo € reescrito
conforme a Eq. (2.2). Se o valor de D; for igual a 1, indica a abertura da valvula; e se for igual a
0 (caso contrario), indica o fechamento da vélvula. Vale ressaltar que o movimento imediato de
abertura e fechamento das valvulas representa o comportamento de uma vélvula ideal.

o) = D, (pl(t) ;m(t))

D, — L (pi(t) — p2(t)) >0 2.2)

0, caso contrario
onde: D, representa os estados de abertura e fechamento da valvula cardiaca, que pode ser a valvula
mitral (D,,), adrtica (D,), tricispide (D;) ou pulmonar (D),), dependendo do compartimento

analisado. Por exemplo, para as vdlvulas do modelo de ventriculo na Fig. tem-se que:

an<t) - D’m (M) € QOut(t) = Dout <%>

m
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A combinacao dos estados desses diodos representam as quatro fases do ciclo cardiaco, como

pode ser visto na Tabela[2.1]

Tabela 2.1: Fases do ciclo cardiaco.

Fases D, D, D; D,
Enchimento 1 0 1 0
Contragao Isovolumétrica 0 0 0 0
Ejecdo 0 1 0 1
Relaxamento Isovolumétrico 0 0 0 0

v (t)

A taxa de variagdo do volume sanguineo, —;

, € igual a diferenca entre o fluxo de entrada,

¢in(t), € o fluxo de saida, ¢, (t), de cada compartimento, conforme a Eq. (2.3).

dv—(t) = an(t) - QOut<t) (23)

dt
Ja nos compartimentos inerciais do sangue no interior das artérias, a taxa de variacdo do fluxo
sanguineo é dada conforme a Eq. (2.4).
dq(t) _ pi(t) — pa(t) — Rq(t)

at L 24

onde: L representa a inertancia do vaso sanguineo nesse compartimento.
A pressdo sanguinea presente em cada né € obtida em fung¢do dos volumes, tendo relacio
inversa com a complacéncia dos vasos sanguineos e relacdo direta com a elastancia dos ventriculos,

conforme expresso nas Eqgs. (2.5) e (2.6), respectivamente.

pe(t) = ——=——— (2.5)

pe(t) = E()(V(t) = V) (2.6)

onde: p.(t) é a pressdo sanguinea no vaso sanguineo, p(t) é a presséo sanguinea no ventriculo,
V(t) € o volume de sangue, V, é o volume de sangue inicial, C' representa a complacéncia do vaso
sanguineo e £(t) = ﬁ representa a elastancia do ventriculo.

A elastancia é calculada usando a func¢do de ativagdo, cuja finalidade é descrever as fases de

contracao e relaxamento nos ventriculos. Ela pode ser equacionada de acordo com cada modelo

adotado, levando em consideracdo os tempos de sistole e didstole. Por exemplo, em Simaan et
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al. [16] a elastincia F/(t) representada na Fig.[2.28] é expressa de acordo com a Eq. (2.7).

E(t) = (Emaft - Emm)En(tn) + Emm (27)

onde: E,in € Epq, s80 as amplitudes minima e maxima da elastincia, F,(t,) é a funcdo de
ativacdo normalizada no tempo e na amplitude, sendo representada pela chamada fun¢ao double

hill representada pela Eq. (2.8).

. 1,9
(ﬁ) 1
E,(t,) =1,55- i 519 (2.8)
tn tn
1+ (&) 1+ (i)
onde: t, =t/T. é o tempo normalizado para um ciclo cardiaco, sendo 7 o intervalo de tempo
referente a durag@o de um ciclo cardiaco e calculado como 7. = %, sendo HR igual a frequéncia

cardiaca, dada em batimentos por minuto (bpm).

E(t) (mmHg/ml)
[
|
|
|
|
|
|
|
|
1

Ciclo cardiaco

Emin
-

Figura 2.28: Representagio da fungdo F(t) no ventriculo esquerdo (Fonte: Simaan et al. [|16]).

Outro exemplo de representagdo da elastincia foi proposta por Bozkurt ez al. /0], conforme

expressa na Eq. (2.9).

Ej (t> = Edj + [@} Em(tm>aj S (lV,I‘V) 2.9

onde: F; € a elastincia do ventriculo no periodo sistdlico; £y, € a elastancia do ventriculo em
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periodo diastdlico, nos ventriculos esquerdo e direito; Fy,(t,,) € a fungdo de ativagdo normalizada.
Diferentemente da funcdo double hill, a funcdo de ativacdo normalizada nesse modelo é

representada por um conjunto de cossenos para descrever o funcionamento dos ventriculos, de

acordo com a Eq. (2.10).

1—cos(”tm> 0<ty,<T,
En(tw) = { 1+ cos [”(tm—T] T, <ty < T (2.10)
07 TdStm<Tc

onde: t,, = mod(¢, T¢) é o instante modular para um ciclo cardiaco, T, é o periodo cardiaco, dado
por 1, = HR’ com HR ¢ a frequéncia cardiaca, 7§ é a duragd@o da sistole ventricular, 75 € a duracdo

da diastole ventricular.

2.4 Consideracoes finais

Neste capitulo, uma revisdo bibliografica sobre a fisiologia cardiaca humana foi apresentada,
abordando os tdpicos relevantes nessa drea de conhecimento. Além de retratar a condi¢cdo sauddvel
do SCH, mais detalhes foram descritos acerca da insuficiéncia cardiaca, que é uma das principais
doencas associadas a implantacdo de DAVs.

Uma visdo geral sobre DAV foi apresentada, destacando peculiaridades referentes ao princi-
pio de funcionamento e as caracteristicas evolutivas, tendo-se a bomba de sangue rotativa com
amplo uso clinico nos dias atuais. Além disso, os conceitos sobre a modelagem do SCH foram
apresentados, com enfoque nos modelos OD que sdo baseados em circuitos elétricos andlogos.

No capitulo seguinte, serd apresentado o sistema de controle fisioldgico proposto neste trabalho,
considerando como planta o acoplamento dos modelos OD do DAV e do SCH na faixa etéria adulta,
ambos disponiveis na literatura, para servir como base no projeto do controlador fisiolégico na

faixa etdria pediatrica.



Capitulo 3

Formulacao do problema de controle

Neste capitulo, o desenvolvimento de um sistema de controle fisioldgico para bombas de sangue
rotativas € descrito, para restaurar a energia hemodindmica basal de pacientes na condicao de
insuficiéncia cardiaca, e assim, melhorar a qualidade de vida desses pacientes assistidos por este

tipo de dispositivo.

3.1 Introducao

No campo da medicina, a regulacao fisioldgica pode ser entendida como um conjunto de compo-
nentes bioldgicos com diferentes niveis de complexidade para se manter a homeostasia, isto €,
manter as condicdes fisioldgicas em equilibrio das quais o organismo necessita para realizar suas
funcdes adequadamente. Geralmente, esse tipo de regulacdo apresenta niveis de acoplamento ou
interacdes com outros processos bioldgicos [1,29]. No caso do SCH acoplado a um DAV, mais
incertezas, perturbagdes, nao-linearidades e restri¢des sdo incluidas.

O termo sistema de controle fisiologico nesta tese de doutorado refere-se a um sistema de
controle projetado a partir de técnicas de engenharia de controle, que seja capaz de regular
automaticamente o modo de opera¢do dos DAV's em resposta as mudangas no sistema cardiovascular
do paciente, conforme representado na Fig. [3.1] O projeto da lei de controle envolve a sele¢do
de uma ou mais varidveis controladas, que podem ser medidas e/ou estimadas a partir do sistema
cardiovascular ou da bomba de sangue rotativa. O especialista fornece os pontos de ajuste,

que sdo as entradas de referéncia para o controlador. Assim, as especificacdoes de desempenho
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tipicas na teoria de controle cldssica devem ser estendidas para acomodar os objetivos fisiologicos
relacionados as varidveis hemodinamicas [[71].

O sistema de controle fisioldgico deve ser responsdvel pela redu¢do no numero de intervencdes
humanas durante a regulagdo dos niveis das varidveis hemodinamicas em um paciente com IC as-
sistido por DAV. No entanto, grande parte dos profissionais envolvidos nesse tipo de tratamento ndo
conhecem os fundamentos sobre controle automaético, utilizando o termo "modo de controle" para
um modo especifico de operacdo de DAVs, ndo sendo um controle em malha fechada entre a bomba
e o paciente [72].

No modo convencional de operagdo dos DAV do tipo bomba rotativa, a velocidade de rotacao
da bomba € ajustada manualmente por um especialista. Neste caso, o especialista verifica os sinais
fisiologicos do paciente e os parametros da bomba, e faz ajustes na velocidade de rotacdo, de forma
a redefinir esses parametros para se alcancar valores de referéncia clinicamente relevantes. No
modo de controle automatico, a forma mais usual de projetar os sistemas de controle fisioldgicos
¢é regular o valor médio das varidveis do sistema em torno de um valor constante adotado como
referéncia [[73]].

O controle da velocidade de rotacdo constante é amplamente utilizado, no qual € definido
um valor fixo de velocidade de referéncia, para que seja alcangado durante a operacao da bomba
de sangue. No modo de velocidade de rotagcdo constante, o fluxo da bomba € maior durante o
periodo de sistole (contracdo ventricular). No modo de velocidade de rotacdo varidvel, a modulacio
da velocidade da bomba € incorporada na malha de controle, que pode ser no modo de contra-
pulsagdo ou no modo de co-pulsa¢do. A modulacio de velocidade com contra-pulsagcdo, aumenta
a velocidade da bomba no periodo de didstole; com isso, o fluxo da bomba e a pressado arterial
também aumentam na diédstole, reduzindo a amplitude do pulso de pressdo. A modulacio de
velocidade com co-pulsacdo, por outro lado, aumenta a velocidade da bomba no periodo de sistole;
consequentemente, o fluxo da bomba e a pressdo arterial também aumentam na sistole, elevando a
amplitude do pulso de pressao [S7].

A variagdo da velocidade de rotacdo da bomba em sincronia com o funcionamento do corac¢ao
nativo, seja no modo de co-pulsacdo ou contra-pulsacdo, produz o efeito de pulsatilidade no fluxo
de saida do DAV. Entdo, a aplicagdo desse efeito em DAV do tipo bomba rotativa € mais vantajosa
para o paciente quando comparado ao suporte no modo continuo, que produz um fluxo sanguineo

com baixa ou nenhuma pulsatilidade na saida do dispositivo.
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A pulsatilidade reduzida em pacientes que sdo assistidos por bombas rotativas pode resultar nas
seguintes complicacdes clinicas: (1) sangramento gastrointestinal; (2) malformacao arteriovenosa;
(3) hemdlise; (4) trombose; (5) insuficiéncia da vélvula adrtica; (6) derrames hemorragicos;
etc. [74-76]]. Além disso, a aplicagdo de uma velocidade de rotacdo constante resulta em um
controle limitado sobre a carga de trabalho do cora¢do. De acordo com Undar [13]], a principal
vantagem de se possuir pulsatilidade na bomba estd na melhoria significativa nos niveis de perfusiao
sanguinea em 6rgdos vitais como o cérebro, os rins € até mesmo no préprio miocdrdio.

Sistemas de controle por realimentac¢do t€ém sido propostos na literatura para cumprir objetivos
fisiolégicos usando RBPs. Em Giridharan et al. [[77], Wu et al. [|[14] e Mansouri et al. [78] foram
projetados sistemas de controle para regulagcdo de pressdo na bomba rotativa, em relagdo a pré-carga,
pOs-carga ou diferencial de pressdo. Apesar do controle de pressdo para pacientes com RBPs ser
importante no cendrio clinico, devido maximizar o bombeamento do dispositivo e possibilitar uma
descompressdo adequada do ventriculo esquerdo [79], os autores desses trabalhos propuseram
um valor constante de referéncia para a malha de controle, diminuindo a pulsatilidade arterial e
consequentemente, a energia hemodinadmica do paciente.

Em Lim et al. [80], Bozkurt et al. [81]] e Riischen et al. [82] foram propostos controladores
fisiologicos para regulagcdo de fluxo da bomba rotativa, com perfis de modulacao da varidvel de
controle para verificar melhorias na pulsatilidade durante o suporte com RBP. Entretanto, o controle
de fluxo demanda métodos invasivos e sensores caros para as medi¢des de fluxo. Além disso, a
estimacao de fluxo requer a medic¢ao precisa de outras varidveis do processo, nao sendo intuitivo
para o especialista. Os indices de pulsatilidade usados nesses trabalhos quantificam apenas a
presenca de pulsatilidade nos sinais. Os autores ndo utilizaram os indices nas fases de projeto
ou ajuste do controlador fisiol6gico, e essa aplicacdo seria essencial para garantir a pulsatilidade
necessdria nos terminais da bomba rotativa durante a assisténcia ventricular.

Nesse contexto, nesta tese de doutorado tem como objetivo desenvolver um sistema de controle
fisiologico para RBPs utilizados como DAVs. A lei de controle proposta usa indices de pulsatilidade
como uma ferramenta de sintese de projeto do controlador fisiolégico. O uso desses indices permite
a geracdo de uma diferenca de pressdo pulsatil na bomba rotativa como um sinal de referéncia
no sistema de controle. Além disso, o sistema de controle fisiol6gico em operagdo permite a

restauracdo das condi¢des basais do paciente com base na andlise de energia hemodinamica.
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3.2 Definicao do modelo da planta

Modelos a parametros concentrados (OD) do SCH com IC e da RBP foram usados na defini¢ao
do modelo da planta para o sistema de controle fisiol6gico, conforme apresentado nas Subsecodes
3.2.1)a [3.2.3] A nomenclatura de todos os pardmetros do modelo da planta sdo apresentados na

Lista de Simbolos.

3.2.1 Modelo 0D do sistema cardiovascular humano (SCH)

O modelo do SCH adotado para verificar a solucdo de controle proposta foi o modelo 0D descrito
por Bozkurt et al. [81]], que representa o SCH de um paciente na faixa etdria adulta, contemplando
os lados esquerdo e direito do coracao, além das circulacdes sistémica e pulmonar, conforme

apresentado na Fig. [3.2(a). O circuito elétrico andlogo é de 12 ordem, com vetor de estados

conforme a Eq. (3.1).

x1(t) Pla(t)
zo(t) Viv(t)
3(t) Pas(t)
4(t) Pus(t)
5(t) Pra(t)
xsen(t) = | 0[] P G.1)
z7(t) Pap(t)
zg(t) pp(t)
To(t) Gas (1)
z10(t) qus(t)
z11(1) Gap (1)
| w12(t) | | qwp(t) |

onde: py,(t) € a pressdo no étrio esquerdo (mmHg), V4, (¢) é o volume no ventriculo esquerdo (ml),
Pas(t) € a pressdo arterial sistémica (mmHg), ps(t) € a pressdo venosa sistémica (mmHg), pp, () é
a pressdo no dtrio direito (mmHg), V},(¢) € o volume no ventriculo direito (ml), p,,(t) € a pressao

arterial pulmonar (mmHg), p,,(t) é a pressdo venosa pulmonar (mmHg), g,s(¢) € o fluxo de sangue

ml

na circulagdo sistémica arterial ( S

), qvs(t) é o fluxo de sangue na circulagdo sistémica venosa
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Figura 3.2: Tlustracdo do modelo 0D de SCH acoplado ao modelo RBP: (a) modelo do SCH; (b)
modelo do RBP; (c) acoplamento entre eles.

<ml> , Gap(t) € o fluxo de sangue na circula¢do pulmonar arterial (%) e qvp(t) € o fluxo de sangue

s
. ~ ml
na circulag@o pulmonar venosa | =~ ).

Com este modelo € possivel simular a condicao basal e a condicdo de IC de um paciente. As
anormalidades dos ventriculos esquerdo/direito, sejam elas congénitas (alteracdes morfoldgicas
no coracao presentes desde o nascimento) ou adquiridas (alteracdes funcionais causadas por

doencgas cardiovasculares), podem ser simuladas alterando os valores dos parametros do modelo do
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SCH, como a elastancia maxima do ventriculo, volume sistdlico final/diastdlico final, duracao da
sistole/diastole ventricular, ritmo cardiaco, etc.

Neste trabalho de tese, a condi¢do de IC descrita foi associada a uma cardiomiopatia dilatada
(DCM), que € uma anormalidade do musculo cardiaco, que causa principalmente a dilatagdao
ventricular esquerda e disfuncdo sistdlica do coracdo [33,34]. Os parametros deste modelo
especificados nas condi¢des basal e de IC, e os valores do lado esquerdo do coragdo, circulagao
sistémica, lado direito do coragdo e circulagdo pulmonar sdo apresentados nas Tabelas

e[3.4] respectivamente.

Tabela 3.1: Parametros para o lado esquerdo do coracdo do modelo 0D do SCH.

Parametro Valor Valor Unidade
(Basal) (I10)

ml
C]a 5,00 - WI‘Ig
Dy Oorl - -
Ruy  5,00x10-3 . ~ mmHgs
E, 2,50 0,50 ME
Eq, 0,10 -
D,y Oorl - -
_ He.
Ry 8,00x1078 - MELES

Tabela 3.2: Parametros para a circulacdo sistémica do modelo OD do SCH.

Parametro Valor Valor Unidade
(Basal) Io

Cas 1,50 - ﬁﬁg
Ras 1,00 140 mmHgs
Le  1,00x1075 - m“ﬁ?fb"SQ
Cus 82,50 - iy
Ry 0.09 . mmHgs
Ly  1,00x107° - mmgg'SQ
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Tabela 3.3: Parametros para o lado direito do cora¢do do modelo 0D do SCH.

Parametro Valor Valor Unidade
(Basal) (I0)

Cha 5,00 ; ﬁ%{g
Dy Oorl - -

Ry 5,00 x 1073 mmHg:s
E. 1,15 0,50 TmHe
Eq, 0,10 -
Dy Oorl - -

Ry ~ 3,00x107% . mmbes

Tabela 3.4: Pardmetros para a circulacao pulmonar do modelo 0D do SCH.

Parametro Valor Valor Unidade
(Basal) Io

ml
Cap 3,00 - WI‘Ig
Rp  3.00x1073 - m“%l{g‘s
_ mmHg.s?2
Ly  1,00x107% - mf
m
CVp 5,00 - WI‘Ig
Rup 0,07 i mm%l{g‘s
_ mmHg.s?2
Ly  1,00x1075 - HECES

Assumindo que o sangue seja incompressivel, a conservacdo da massa define a taxa de variagdo
do volume, que é calculada para cada um dos compartimentos arterial e venoso [22]], de acordo
com a Eq. (3.2).

dVi(t)
dt

L dpi(t)
=Ci dt

= q;(t) — qx(t) (3.2)

onde: (i, j, k) € [(la,vp,mv), (as,av,as), (vs,as,vs), (ra,vs,tv), (ap,pv.ap), (vp,ap,vp)], Vi(t) é o vo-
lume; p;(t) € a pressdo; C; é a complacéncia do vaso e o fluxo de entrada (¢;(t)) ou de saida (qx(t))
de um compartimento especifico como expresso na Eq. (3.3).

pi(t) = p;(1)
R;

L;
T

q(t) = (3.3)

onde: (i,7) € [(as,vs), (vs,ra), (ap,vp), (vp,la)], R; é a resisténcia e L; é a inertancia do vaso

sanguineo.
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Para as camaras cardiacas, a taxa de variacdo de volume e pressdao nos atrios esquerdo e
direito sdo calculados com base na Eq. (3.2)). No caso dos ventriculos esquerdo ou direito, essas

quantidades fisioldgicas sdo determinadas pelas Eqs. (3.4) e (3.5), ou seja,

O )~ et G4
pi(t) = Pio + E;(0)(Vi(t) = Vo), 5 € (vrv) 3.5)

onde: (i,7,k) € [(lvmv,av), (rv,tv,pv)], P;o e V} sdo a pressdo e o volume iniciais; E;(t) € a
elastancia nos ventriculos esquerdo e direito, dado pela Eq. (3.6).

. dﬂ} En(tm),j € (Iv,rv) (3.6)

E, — Eq,
Bj(t) = g + |24

onde: F; € a elastincia do ventriculo no periodo sistdlico; £y, € a elastancia do ventriculo em
periodo diastélico, nos ventriculos esquerdo e direito; Ey, () € a funcdo de ativagdo normalizada,

de acordo com a Eq. (3.7).

1—cos<%),0§tm<TS
En(tm) = 1+ cos ||| T <ty < Ty (3.7)
0, Ty < tn < T
onde: t,, = mod(t,T;) é o instante modular para um ciclo cardiaco, 7. é o periodo cardiaco, dado
por 1. = %, com HR € a frequéncia cardiaca, 7§ € a duracdo da sistole ventricular, 7 € a duracio
da diastole ventricular.

Se o coracdo se contrai, o sangue flui apenas em uma dire¢do por meio das valvulas cardiacas.

Entdo, o fluxo ¢;(t) para essas cAmaras é calculado conforme expresso na Eq. (3.8)).

() = Dilp, (tg Pr(t) (3.8)

onde: (i,7,k) € [(mv,lalv), (av,lv,as), (tv,ra,rv), (pv,rv,ap)], D; € uma fungdo que descreve o
funcionamento de um diodo ideal que representa uma valvula cardiaca. A fun¢@o assume o valor
igual a 1 se a valvula estiver aberta, ou igual a 0, se a vdlvula estiver fechada.

A partir dessas informagdes, foram realizados testes in silico com o modelo 0D do SCH.
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Diferentes métodos numéricos e valores de passo de calculo foram testados para resolver o conjunto
das equacgdes diferenciais, entretanto nesta tese de doutorado foi adotado o método Runge-Kutta
de 4 ordem (ode4) [83]], com um passo de célculo de 10~°, devido poder computar o valor das
inertancias do modelo e apresentar melhor representacio dos sinais hemodinamicos.

Os valores dos sinais hemodindmicos para as condi¢des basais e de IC podem ser observados

na Tabela

Tabela 3.5: Resultados da simulagdo do modelo OD do SCH para condi¢des basais e de IC.

Pardmetro Valor Valor Unidade
(Basal) (IC)

Plves 124,56 95,45 mmHg
Dlvey 13,43 23,91 mmHg
Dase 123,59 94,73 mmHg
Daseq 83,35 72,94 mmHg
Vives 49,75 212,99  ml
Wivea 126,4 251,38 ml
HR 66,00 76,00 bpm

T. 092 0,79 s
T, 028 024 s
Ty 041 036 s
SV 77,00 3800  ml
Co 508 288 L

min

3.2.2 Modelo 0D da bomba de sangue rotativa (RBP)

O modelo 0D adotado para RBP foi proposto por Lim et al. [84]], que descreve a dindmica da
bomba VentrAssist ™ (Ventracor Ltd, Sydney, Austrélia), como apresentado na Fig. [3.2(b). Esta
RBP ¢ uma bomba centrifuga, de suspensdo hidrodinamica do impelidor, com acionamento elétrico
e pertencente a terceira geracdo de DAVs [85]. Ela tem 22 ml de volume de ejecao, pesa 298 g,
mede 60 mm de didametro e pode ser implantada em pacientes adultos e pediatricos. A velocidade
de rotagc@o da bomba € definida no intervalo nominal de 1800 a 3000 RPM, ou seja, 188,50 a 314,16
rad 136, 87].

Esta bomba é modelada considerando trés subsistemas: subsistema elétrico, referente a equagao
elétrica dos enrolamentos do motor; subsistema mecanico, referente a equagdo de transferéncia de
torque eletromagnético; e subsistema hidraulico, referente a equagdo hidrdulica da bomba. Neste

caso, o circuito elétrico andlogo é 3* ordem, com vetor de estados conforme a Eq. (3.9).
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x1(t) ia(t)
xpav(t) = | za(t) | = | w(®) (3.9)
zs3 (75) QRBP(t)

onde: i,(t) é a corrente de armadura (A), w(t) € a velocidade de rotagdo da bomba (%) € Grar(t)

€ o fluxo sanguineo que percorre na bomba rotativa ( mTl>

As equacgdes diferenciais que representam os subsistemas elétrico, mecanico e hidraulico sao

expressas nas Eqs. (3.10), (3.11) e (3.12)), respectivamente.

dig(t)  va(t) — Raialt) — kewe(t)
il = I (3.10)

onde: v,(t) é a tensdo de armadura (V), w(t) é a velocidade elétrica de rotagdo (rad/s), dado por

we(t) = 2w(t).

— = temw(t) = Te(t) - T()

dw(t) keia(t) — f(Grep(t),w (1))
o = T (3.11)

onde: T,(t) é o torque eletromagnético (N - m), 7{(¢) é o torque de carga (N - m), f(qep(t), w(t)) é
o torque liquido da bomba, dado por f(qus(t),w(t)) = cmyw(t) + Ti = cmyw (t) + Cm, @2 (H)w (£) +
Cms Qe (D)W (1) + g (2).

dqRBP(t) APRBP(t) - ApSCH(t) - chthBP(t)

= 3.12
dt Len (3.12)

onde: R., = Ri, + Rou representa a resisténcia total das canulas dependente do fluxo da bomba,
Len, = Lin + Loy representa a inertancia total das canulas, Apgg,(t) € a diferenca de pressdo entre
os terminais de entrada e saida da bomba e Apgq(t) representa a diferenga de pressio entre a aorta
e o ventriculo esquerdo.

Os parametros do modelo, bem como os valores atribuidos, sdo apresentados na Tabela@
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Tabela 3.6: Parametros do modelo OD da RBP.

Parametro Valor Unidade
R, 1,38 Q
Ly 4,39 x 1071 mH
e 8,48 x 10~3 Y
JIm 7,74 x 1076 kg - m?
—5 kg-m?
Cmy 1,92 x 10 kéar%zss
g m2-
Cm, 1,58 x 10 E‘F'@d
Cmy 7,14 x 10710 &2
lr(nl.ran
Cmy 3,14 x 10710 ff%‘s
ken, 6,00 x 103 mI‘ﬂ?S?
Len 5,40 x 1072 MMELS
Cpy —6,00 mmHg
o —1,13x 107 “miggg'sg
—3  mmHgs?
sz 1, 90 x 10 W

3.2.3 Acoplamento do atuador RBP no SCH

O modelo da planta do sistema de controle fisioldgico é representado pelo acoplamento da bomba de
sangue rotativa ao sistema cardiovascular do paciente com IC, conforme mostrado na Fig.[3.2|c). Na
simulagdo, o modelo da planta € a integracdo entre os modelos 0D do SCH e da RBP, denominado
como modelo OD SCH + RBP.

O conector de entrada da RBP € implantado cirurgicamente no dpice ventricular esquerdo, cuja
taxa de variagdo do volume de sangue é governada pela Eq. (3.13).

dVi(t)
dt

= va(t) - (%v(t) + QRBP(t)) (3.13)

J4 o conector de saida da RBP € canulado para a aorta ascendente (perto do arco adrtico), cuja

taxa de variagdo da pressdo sanguinea é governada pela Eq. (3.14).

dpas(t) — (qav(t) + Grse(t)) — qas(t)
== o (3.14)

A resisténcia total da canula e as diferencas de pressdao no acoplamento, sao dadas conforme as

Egs. (3.15)), (3.16) e (3.17), respectivamente.
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chl = k:cn[QRBP(t) (3.15)

ApRBP<t) = pout(t)_pin(t>

= Cpy T Cpy e (1) + (1) (3.16)

APy (t) = pas(t) — piv(t) (3.17)

Entdo, para a formulagdo matemadtica do sistema completo, temos que a planta € um sistema
ndo-linear e variante no tempo (NLVT), cujo vetor de estado Xgerer(t) = [21(2) 22(t) ... x15(0)]",

o sinal de entrada uscy.rsp () € 0 sinal de saida ysey,rsp(t) sd0 descritos de acordo com as Egs. (3.18)),

(3.19) e (3.20), respectivamente.

Uscrre (1) = Va(t) (3.18)
Yscnroe(t) = APy (t) (3.19)
XSCH+RBP(t) = [XSCH(t) ‘XRBP(t>]T (3.20)

Conforme realizado por Lim et al. [63], niveis de tensdo de armadura foram aplicados na
entrada do modelo 0D SCH+RBP, correspondentes as velocidades de rotagdo 1800 RPM, 2200
RPM, 2700 RPM e 3000 RPM da bomba. Para cada velocidade fixada, pode-se observar as curvas
das pressdes (py(t) e pas(t)) e dos fluxos (qay(t) e grsp(t)), ilustradas na Fig Além disso,
pode-se verificar a bomba de sangue rotativa operando nos quatro modos de funcionamento tipicos
(PR, VE, ANO e VC), de acordo com a Tabela (3.7

Tabela 3.7: Resumo dos modos de funcionamento da bomba de sangue rotativa, com base nas
variaveis piy(t), Pas(t), qay(t) € Grap(t).

Modos da Caracteristica Pressoes Fluxo Fluxo
RBP de Funcionamento Pv(t) e pas(t)  qav(t) Qrop(t)
PR Regurgitacio DPlvpae > Pas Qav > 0 qrer < 0 na didstole
VE Ejecao ventricular Dlvpax > Pas Gav > 0 grep > 0 em todo ciclo cardiaco
ANO Oclusdo da vdlvula adrtica  ppy,,, <Pas Gav =0 grer > 0 em todo ciclo cardiaco

VC Colapso do ventriculo Dlvpax < Pas  Gav = 0 grsr ~ 0 1o final da sistole
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Figura 3.3: Curvas pu(t), piv(t), qay(t) € Grep(t) no modelo 0D SCH+RBP com a bomba de sangue
rotativa operando em: (a) 1800 RPM (PR); (b) 2200 RPM (VE); (c) 2700 RPM (ANO); (d) 3000

RPM (VO).
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3.3 Indices de pulsatilidade

Ha diferentes métricas utilizadas para avaliar a pulsatilidade das varidveis hemodinamicas, relacio-

nadas ao suporte com DAVs. Os principais indices sdo resumidos na Tabela [3.8][[15].

Tabela 3.8: Principais indices associados a pulsatilidade hemodinamica*.

Indice Equacdo Unidade

pulse pressure PP= max p(t) p(t) (3.21) (mmHg)

— min
te(ti,ti+Tc] telts,ti+Tc]

MmaXieit; t;+Te] q(t) — minte[ti,ti—&-Tc] q(t)

pulsatility index Pl = mean,ep, ooz 4(0) (3.22) (adimensional)
dp(t) H
derivative of pressure DP = max< dt (3.23) (mn; g)
noo42 02
A;%w; . 9
pulse power index PPI = Z ;1702@ (3.24) (%IOS>
i=0
ti+Tc
[ piaae
ti
energy equivalent pressure EEP = T (3.25) (mmHg)
/ q(t)dt
t;
1 ti+Te
mean arterial pressure MAP = i /t ' p(t)dt (3.26) (mmHg)
. SHE = 1332(EEP — MAP) (3.27) crgs
surplus hemodynamic energy ml

*q(t) é o fluxo sanguineo instantineo (mTl) ; p(t) € a pressdo arterial instantinea (mmHg); dt € o incremento no tempo; ¢; € o tempo inicial
a cada ciclo cardiaco T¢; A; é a amplitude do componente harménico de fluxo; Aj € a amplitude média do fluxo; w; € a frequéncia de i-ésimo

harménico de fluxo. Neste trabalho, p(t) = pas(t), ¢(t) = qav(t) (pacientes saudéveis) ou g(t) = grpp(t) (pacientes assistidos por RBP).

As métricas mais simples de pulsatilidade sao os indices PP e PI, que se baseiam em valores
maximos, minimos e/ou médios das formas de onda de pressao arterial e fluxo sanguineo, conforme
expressos nas Eqs. (3.21) e (3.22)). Entretanto, esses indices fornecem poucas informagoes para
caracterizar o conteido energético hemodinamico, levando ao uso de outros indices, como por
exemplo, o indice DP. Este indice caracteriza-se pela inclinagdo do aumento da pressao arterial

sistlica, dado na Eq. (3.23), sendo mais utilizado na resposta autorregulatéria desencadeada pelo
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barorreflexo. J4 o indice PPI € uma métrica usada em pouquissimas publica¢des, que baseia-se na
defini¢do original de PI e € calculada a partir dos componentes espectrais da taxa de fluxo e sua
frequéncia correspondente [[15], conforme a Eq. (3.24).

Para superar essas limitacdes, os indices EEP e SHE foram propostos como melhores métricas
para discernir as diferencas na energia pulsatil das formas de onda de pressado e fluxo [58.[88]. O
indice EEP foi usado pela primeira vez para medir quantitativamente as diferencas entre o fluxo
sanguineo em estado estaciondrio e pulsado por Shepard [89)]], definido de acordo com a Eq. (3.25).
O indice SHE é uma medida da energia adicional que estd presente devido a pulsatilidade nas
formas de onda de pressao e fluxo em comparagdo com formas de onda nao pulsateis, de acordo
com a Eq. , onde o indice MAP € dado pelo valor médio do sinal em cada ciclo cardiaco, de
acordo com a Eq. (3.26).

Além disso, os niveis de EEP e SHE devem ser elevados sob fluxo pulsatil. Se SHE for zero,
isso significa que o fluxo é 100 % ndo pulsatil e o EEP ¢ igual a0 MAP. Na Fig. [3.4| pode-se observar
a relacdo entre esses indices de pulsatilidade, onde EEP corresponde a energia hidraulica total
transmitida por volume sanguineo, enquanto SHE corresponde a energia hemodinadmica adicional

gerada pelo fluxo pulsatil [90].

Sinal pulsatil {— EEP

Energia adicional < SHE

L J

Sinal ndo-pulsatil  (—— MAP

Figura 3.4: Representagdo da relacdo entre EEP, SHE e MAP (Adaptado de:Undar et al. [90]).

Os DAVs de fluxo pulsatil podem aumentar a pulsatilidade (restaurando o valor do indice SHE
aos valores basais), enquanto as RBPs como DAV em velocidade constante geram fluxo continuo e
atenuam a pulsatilidade nativa (diminui consideravelmente os valores do indice SHE) [91]. Para
exemplificar a relacdo do indice SHE com o modo de operacdo da bomba rotativa, diferentes tipos
de formas de onda de tensdo de armadura foram testados na entrada da planta 0D SCH + RBP,

conforme realizado em estudos semelhantes [|18}74,92].
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Neste caso, o valor da tensao DC (vpc) testado foi o que permite impor a velocidade de rotagdo
média da regido de operacdo da RBP (ou seja, w = 2400 RPM = 251, 33 %1). Na Fig.[3.5|pode ser
visto que a pulsatilidade da pressdo sanguinea p,s(¢) aumenta & medida que a tensdo da armadura
v,(t) deixa de ser um nivel DC e se torna um sinal de natureza AC. Para considerar Avpc igual a 5
% de vpc € vp igual a 1V, o pulso de pressio foi aumentada de 2,59 mmHg (nivel DC) para 7,64
mmHg (sinal AC), o que representa um aumento de 195 % na variacdo do pulso de pressao.

Esse aumento na pulsatilidade também pode ser notado no indice SHE, pois o sinal v,(t) como

nivel DC diminui o valor do SHE, enquanto que v,(¢) como sinal AC aumenta esse indice. Neste

ergs
ml

sinal senoidal na tensdao de armadura. Portanto, a mudanca no modo de operacao da bomba rotativa,

ergs

caso, o valor do indice SHE aumentou de 460,44 para 2,11 x 103 ol quando aplicado o

a partir de novas ac¢des de controle em malha fechada usando mecanismos de pulsagdo artificiais,

permite o aumento desse indice para atingir o batimento cardiaco nativo.
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Figura 3.5: Representacdo do sinal de pressao arterial sistémica do modelo de planta SCH + RBP,
para diferentes tipos de formas de onda da tensdo de armadura.

3.4 Sistema de controle fisiol6gico

A estrutura de controle proposta para o sistema de controle fisioldgico é baseada em uma con-
figuracao de controle em malha fechada, onde o erro entre a varidavel do processo e o valor de

referéncia serd usado pelo controlador fisiolégico para determinar o sinal de comando no atuador
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(neste caso, o RBP), que por sua vez altera o processo (neste caso, o SCH), para que a diferenca
seja continuamente reduzida.

Este sistema de controle apresenta uma hierarquia entre as malhas de controle, na qual a malha
de controle de alto nivel ajusta a diferenca de pressdo nos terminais da bomba para a referéncia
desejada; enquanto a malha de controle de baixo nivel ajusta automaticamente o sinal de comando
para a RBP, de forma a manter a corrente de armadura e a velocidade de rotacdo definidas na
bomba, como mostrado na Fig.

O procedimento adotado nesta tese de doutorado para o projeto do controlador fisioldgico foi
conforme o proposto por Melo et al. [93]]. A determina¢do dos ganhos dos controladores PID

nas malhas de baixo nivel e alto nivel, bem como a definicdao do sinal de referéncia pulsatil sdo

descritos nas Subsecoes [3.4.T]a [3.4.3]

3.4.1 Projeto do controle de baixo nivel

O primeiro passo para obter o controlador fisioldgico € o projeto do controle de baixo nivel. Neste
nivel, os ganhos do controlador proporcional-integral (PI) (Kp, e Kj_para a malha de controle
de corrente; Kp_ e K|, para a malha de controle de velocidade) podem ser calculados a partir de
técnicas analiticas, desde que o modelo do atuador esteja bem estabelecido.

Neste trabalho, foi escolhida a técnica de cancelamento polo-zero, em que projeta-se o contro-
lador de modo que alguns zeros da funcdo de transferéncia do controlador anulem alguns pélos da
funcao de transferéncia do sistema a controlar. Essa técnica tem como vantagem a obtencao rapida
dos ganhos do controlador baseando-se apenas nos parametros do modelo da planta, bem como a
definicao dos pdlos desejaveis em malha fechada [64,94].

Os modelos dos processos para as malhas de controle de corrente e de velocidade podem ser
definidos como sistemas de primeira ordem no dominio s [94], dado pela Eq. (3.28).

Ls) _ 1 Q) _ &

= e = = 3.28
V) s+ECLE) s+ 329

Para aplicar a técnica de cancelamento de pdlo-zero em ambas as malhas de controle, a relagdo

K _
Kp

fechada sdo obtidas conforme expresso na Eq. (3.29).

a € vélida considerando o pdlo em s = —a. Assim, as fun¢des de transferéncia em malha
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ORI IO 3.29)

L6 oy B " @(s) o Kok '
Se Kp € positivo, entdo o pélo do sistema de controle em malha fechada s = —Kp /K (com K
igual ao ganho da planta em malha aberta), deve ser maior que s = —a. Portanto, os ganhos do

controlador PI no dominio s, expresso na Eq. (3.30), para a malha de controle de corrente e para a

malha de controle de velocidade sdo obtidos nas Eqgs. (3.31) e (3.32)), respectivamente.

K.

Ge,(s) = Kp, + TI] € {iy,w} (3.30)
R,

K, > Rye Ki, = T Kp, (3.31)

Ko, > ™ e [ = %KFM (3.32)

3.4.2 Definicao do sinal de referéncia pulsatil

A segunda etapa na obtencao do controlador fisioldgico € a definicao do sinal de referéncia pulsétil
para uso no controle de alto nivel. Nesse caso, os indices de pulsatilidade sdo essenciais na
definigdio desse sinal. E possivel descrever quantitativamente o paciente em condigdes basal e de
IC a partir dos indices MAP, EEP e SHE, que sdo avaliados em termos de energia hemodinamica,
conforme observado na Fig.

No caso de uma RBP ideal, espera-se que a energia hemodinamica do paciente seja totalmente
restaurada (ou seja, os indices de pulsatilidade em conjunto serdo restaurados aos valores basais).
Com as RBPs reais, essa energia € recuperada parcialmente ou préxima do valor total, sendo a
contribuicdo do sistema de controle cumprir o requisito fisioldgico especificado. Nesse contexto,
foi projetado um gerador de referéncia que permite estabelecer uma relacao entre o indice de
pulsatilidade a ser definido pelo especialista e o sinal de referéncia pulsatil a ser aplicado a estrutura
de controle proposta, conforme ilustrado na Fig.[3.§]

No gerador de referéncia, a velocidade de rotacdo da bomba € definida pelo controle de baixo
nivel, de modo que pelo menos um dos indices de pulsatilidade alcance a condi¢io basal. Entdo, na

hierarquia das malhas de controle, assumindo que as malhas de controle de corrente e de velocidade
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EEP tasal = 106 mmHg

SHE basat = 1,20 x 10* ergs/ml

Controle MAP basal = 97 mmHg
fisiolégico

EEP 1c = 84 mmHg

I SHE 1c = 5,33 x 103 ergs/ml

MAP 1c = 80 mmHg

Figura 3.7: Indices de pulsatilidade em condi¢des basais e de IC e o uso do controle fisiolégico
para transitar entre esses padroes de energia hemodinamica.

MAP basal
Especialista EEP basal Gerador de | APrap’ (1)
i el > o —_
SHE basal referéncia
[

Figura 3.8: Representacdo da relagdo entre o requisito fisioldgico e o sinal de referéncia pulsatil, a
partir do gerador de referéncia.

funcionem corretamente, tem-se que i,(t) ~ i,*(t) e w(t) ~ w*(t). O formato de referéncia de
velocidade adotado foi um sinal no perfil senoidal, pois a partir da frequéncia fundamental € mais

facil fazer as variagGes de nivel, amplitude e fase, conforme expresso na Eq. (3.33).

w*(t) = wpc + wpsin(2nt /T, + ¢), com 0 < ¢t < nT; (3.33)

onde: wpc € o nivel DC do sinal; w, € a amplitude do sinal; ¢ € a fase do sinal; n € o nlimero de
ciclos cardiacos e T € o periodo do ciclo cardiaco. Nesta tese de doutorado, adotou-se a RBP
operando em modo de co-pulsagdo, (ou seja, a pulsacio no periodo de sistole, com o valor de ¢
igual a 0), pois nesse modo alcanga-se maior pulsatilidade na pressao arterial.

O gerador de referéncia funciona da seguinte maneira: inicialmente, um indice de pulsatilidade
na condi¢do basal (/,") é escolhido pelo especialista dentre o conjunto de indices disponiveis
(I," € {MAPyusa, EEPyysa, SHE s }); € 0s valores da velocidade de rotagdo minima, média e

maxima (Wmyin, @ € Wimayx) a0 definidos de acordo com a faixa nominal da RBP.
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Na primeira iteragdo de um algoritmo de busca, o valor de wpc € definido igual a w. Para
outras iteragdes, o valor de wpc pode ser encontrado em uma das duas regides: regido (1), com wpc

variando de wp,, a w; e regido (2), com wpc variando de @ a Wy, com um passo de £A O

wpC*

valor de w, € definido igual a w, da regido definida e decrementado de A,,, até 0, como mostrado

na Fig.[3.9]

“max 7 omax

wpe +4 — Regiao 2
7] = Ipa

wpc -4 — Regifio 1
“Wmin — "Pmin

Figura 3.9: Representacdo das regides onde wpc € w, podem transladar com base nos valores
minimo e maximo de velocidade da bomba.

Para cada valor de wpc € wp, a malha de controle de baixo nivel para n ciclos de estado
estaciondrio (ou seja, o erro absoluto entre os ciclos € menor que a tolerancia) € simulada e o indice
de pulsatilidade (1;,) € calculado no interior da regido definida. Se (I," — A;) < I, < (I," + Ap,),
entio os pardmetros wpc € w, obtidos nesta iteragdo sdo escolhidos; caso contrério, a simulagdo €
repetida até que o algoritmo de busca encontre os valores de nivel DC e amplitude que satisfacam
essa condi¢cao matematica.

Ap6s essa escolha, o sinal Ap,,,(t) € extraido no ciclo n + 1 e replicado até um minimo de 5
ciclos cardiacos (valor pré-definido para garantir o rastreamento deste sinal na malha fechada no
controle de alto nivel). Portanto, o sinal resultante no gerador serd adotado como sinal de referéncia

fisiolégico, ou seja, Ap,,,” (t).

3.4.3 Projeto do controle de alto nivel

A terceira e dltima etapa na obten¢do do controlador fisiolégico € o projeto do controle de alto
nivel. Neste tipo de controle, os ganhos Kp,, ¢ Ki,, para o controlador de diferenga de pressao sdo

obtidos pela técnica de sintonia. A escolha desta técnica esta relacionada ao modelo de planta 0D
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SCH + RBP apresentar uma natureza NLVT, o que torna dificil a aplicacdo de métodos analiticos
classicos no projeto de controladores.

Em seguida, um procedimento de ajuste dos ganhos do controlador para a malha de controle de
alto nivel é realizado por meio de programag¢do nao linear, que busca o minimo de um problema
de otimizacao paramétrica [95]]. A cada iteracdo j = 1,2, ...,n do algoritmo de otimizacdo, os

ganhos do controlador G((;QP(S) s@o ajustados conforme descrito na Eq. (3.34)).

, 0 ,
GY) (s) = Oap, + Ag"? scom 0X) = [Oap, Oap,)” = [Kpy, Kiy,)” (3.34)

cAp

Os valores atualizados do vetor G(Ajl)) sdo aplicados para minimizar um critério de desempenho de
erro. Dentre os critérios de desempenho propostos na literatura, destacam-se os critérios: integral
do erro quadrado (ISE), integral do tempo multiplicado pelo quadrado do erro (ITSE), integral do

erro absoluto (IAE) e integral do tempo multiplicado pelo erro absoluto (ITAE) [96]], conforme

dado nas Egs. (3.35) a (3.38).

te
ISE = / e2(t)dt (3.35)
t;
te
ITSE = / te(t)dt (3.36)
t;
te
IAE — / e(t)|dt (337)
t;
te
ITAE — / te(t)|dt (338)
ti

onde: [t;, t¢] é o intervalo de tempo com ¢y = t; + nT; para n ciclos; e(t) é o sinal de erro, dado por
eap(t) = APy (t) = Apae(t)-

Para cada critério analisado, a formulacio do problema de otimizacdo para obten¢do dos ganhos
do controlador PI, para a malha de controle da diferenca de press@o nos terminais da bomba, é dada

de acordo com a Eq. (3.39).
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On, = argmin J(0ap), J € {ISE,ITSE,IAE, ITAE}

p
QAPER

QAP - [KPAp KIAp]T
sujeito a:
ySCH+RBP(t) = ApRBP(t)

€Ap (t) = APy (t) — Yscrree (t)

fl‘tq (t) = KPAp eAP / KIAp eAP

ti

W (t) = 2 freq(t)

—w(t)
Te(t) = Kp,eu(t) + /tf Ky e, (r)dr

i (t) = ki [Te(t) + f(qrae(t), w(t))]

ela =1, (t) - Za( )

val(t) = Kpiaela / K, ela T)dT
() = 2kl

va(t) = ea(t) + v, (t)

Uscr+rBP (t) = U,y (t)

Wmin S W(t) S Wmaz s v[t’m tf]
S Za(t) S Z.amax7v[t7;7 tf]

Zamin

Uamin S Ua(t) S vamaz Y v[t'L? tf]
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(3.39)

(3.40)

(3.41)

(3.42)

(3.43)

(3.44)

(3.45)



Capitulo 3. Formulagao do problema de controle 64

3.5 Resultados obtidos

O sistema de controle fisioldgico proposto foi avaliado por simulacdo numérica da hierarquia das

malhas de controle.

3.5.1 Simulacao do controle de baixo nivel

Inicialmente, os ganhos dos controladores PI de corrente e velocidade no controle de baixo nivel
foram determinados de acordo com a técnica de projeto descrita na Subsecdo [3.4.1 Neste
caso, obteve-se Kpia =1,380¢e KIia = 4,34 x 10° F! para a malha de controle de corrente;

Kp

w

2,30 x 10’3% e K, = 5,60 x 1073 1;12'1—31 para a malha de controle de velocidade.

De posse desses ganhos, pode-se simular o funcionamento das malhas no controle de baixo
nivel. Neste caso, testou-se uma velocidade de referéncia igual a um sinal senoidal, que representa
a mdxima pulsatilidade permitida na bomba, ou seja, w*(t) = 2400 + 600sin(27t/T,.) RPM. Para
compatibilizar com o sistema de unidades utilizado no projeto de ganhos dos controladores, a
velocidade de referéncia € convertida de RPM para %1 por um fator de 2—’6 na simulagao.

Os gabaritos temporais referentes a velocidade de rotacdo, corrente de armadura e tensao de
armadura sdo apresentados na Fig. [3.10] Nestas malhas de controle, pode-se observar o pleno
rastreamento das varidveis controladas sem ocorrer saturacao, mesmo funcionando nos limites da

faixa de operacao.

4
Tempo (s)

Figura 3.10: Gabarito temporal das varidveis no controle de baixo nivel: (a) w*(t) e w(t); (b) i,*(¢)

e 14(1); (¢) va(t).
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3.5.2 Obtencao dos sinais de referéncia pulsateis

Ap6s fechar a malha de controle de baixo nivel, o sinal de referéncia pulsétil para o controle de
alto nivel foi obtido de acordo com o procedimento descrito na Subsegio [3.4.2] Assim, os valores
de wpc € wp, foram definidos para restaurar os indices basais MAP, EEP e SHE individualmente
para a condi¢do basal, conforme mostrado na Tabela 3.9

No algoritmo de busca, esses parametros foram obtidos considerando: n = 30 ciclos cardiacos,
para se alcangar uma tolerancia igual a 1072, A, . = A, =50RPM =524 %1 como a variacao
minima de velocidade detectada; e AIP = %0, 05 x I,,, ou seja, o valor do indice aceitavel na faixa
de até + 5% do valor basal.

Tabela 3.9: Valores dos pardmetros wpc € wp para alcangar os indices de pulsatilidade em condigdes
basais.

Indice de pulsatilidade I, wpc wp I,
MAPhs01 97 mmHg 240,86 14 36,652 98 mmHg
EEPpuu 106 mmHg 251,32 14 20,04 14 107 mmHg
SHEbusa 1,2 x 10458 214,68 144 36,65 144 1 26 x 1018

O sinal Ap,,,*(t) obtido para cada indice de pulsatilidade ¢ apresentado na Fig.[3.11]

280 130
2601 120+
:’53 110
2 240
3 £ 100/
3 220 = 90|
200} a 8o
70+
180+
60 +
1 L L L L L L L L L 1 L L L L
6 05 1 15 2 25 3 35 4 500 05 1| 15 2 25 3 35 4
Tempo (s) Tempo (s)

(a) (b)
Figura 3.11: Os sinais: (a) velocidade de rotag@o obtida pelo algoritmo de busca e (b) referéncia de

pressdo diferencial da bomba correspondente para diferentes indices de pulsatilidade.

Ao definir o sinal de referéncia pulsatil, a frequéncia da bomba foi sincronizada com o inicio da

contracdo ventricular do paciente para simular o modo de co-pulsagdo. Neste caso, o deslocamento
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de fase do sinal de referéncia é definido como zero quando o valor de pico do fluxo de bomba
ocorre no final da sistole, isto é, no valor maximo da funcdo de elastancia. Em todas as simulacdes,

a frequéncia do sinal de referéncia foi escolhida para ser igual a frequéncia cardiaca.

3.5.3 Simulacido do controle de alto nivel

O ajuste dos ganhos da diferenga de pressao no controle de alto nivel foi realizado usando o
procedimento de otimizacdo paramétrica descrito na Subsecao Para ajustar cada controlador,
os ganhos foram inicializados com valores unitdrios para garantir acdes de controle proporcional
e integral. Os ganhos do controlador PI escolhidos sdo mostrados nas linhas marcadas com um
asterisco na Tabela

A partir da configura¢do da malha de controle proposta na Se¢@o [3.4] o controlador fisiol6gico
foi simulado. E importante enfatizar que nio existe malha fechada para rastrear o indice de
pulsatilidade na condi¢@o basal. O indice de pulsatilidade € utilizado neste trabalho para gerar um

sinal de referéncia pulsatil a ser aplicado no controle da diferenga de pressao na bomba.

Tabela 3.10: Valores dos ganhos PI para o controlador de diferencga de pressao da RBP.

Indice de pulsatilidade k Kp,, Ky, Ji(0ap)
mmhgs Wg#
MAPyga ISE 3,69 12,81 353,53
ITSE 9,95 48,20 11,47
IAE 9,97 40,46 8,15
ITAE (*) 20,85 109,39 2,08
EEPpasal ISE 3,12 8,96 408,28
ITSE 7,19 9,84 8,26
IAE 9,31 8,16 5,46
ITAE (*) 2825 54,97 2,51
SHEpgsal ISE 3,34 14,43 216,55
ITSE 5,42 23,48 7,16
IAE 5,42 23,48 6,32
ITAE (%) 5,42 23,48 4,62

Ap6s ativar o modo de controle automatico, o especialista verifica se o sistema de controle

fisiol6gico conseguiu restaurar o indice de pulsatilidade. Além disso, quando o especialista
seleciona um indice de pulsatilidade especifico, o valor final dos outros indices de pulsatilidade

pode ser diferente da condi¢do basal. Porém, os valores obtidos podem representar, em geral,
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melhores condig¢des fisioldgicas para o paciente do que antes da assisténcia ventricular.

O gabarito temporal do sistema de controle fisioldgico e a restaura¢do da energia hemodinamica
basal do paciente sdo apresentados na Fig. Para cada controle de diferenca de pressao
estabelecido, verificou-se que o indice de pulsatilidade escolhido (ou MAP ou EEP ou SHE) foi
restaurado dentro da faixa de valores para a condi¢@o basal. Além disso, o controlador fisiolégico
apresenta um tempo de resposta rapido para os ambientes clinicos, uma vez que os indices de
MAP e EEP j4 atingem a tolerancia do indice basal no préximo ciclo apds a ativagdo do controle
fisiolégico. Para o indice SHE, a tolerancia do indice basal € alcangcada apds dez ciclos cardiacos.

No controle de alto nivel, a diferenca de pressao pulsatil usada como um sinal de referéncia
foi rastreada desde a ativacdo do controle fisiolégico. Na secao "Paciente com IC" na Fig. é
representada a condi¢do fisiolégica de um paciente sem suporte da RBP. Assim, o fluxo da bomba
¢ considerado nulo ou inexistente. No momento em que a RBP é conectada ao coracdo do paciente,
um fluxo inicial diferente de zero aparecerd neste dispositivo (mesmo sem ativagao elétrica) devido
a pressao diferencial imposta pelo SCH do paciente sobre os terminais da bomba. Porém, essa
condicao intermedidria é suprimida na transi¢io para a secdo "Operagdo de controle fisiolégico no
paciente com suporte da RBP".

Também pode ser notado que a RBP atuou com um maior fluxo adicional na malha de con-
trole para restauracdo do EEPy,s, quando comparado as outras duas malhas de controle. Con-
L L

o foi maior do que COpap = 3, 49m

sequentemente, o débito cardiaco COggp = 3, 80
COshg = 2, 05%. Além disso, a bomba atuando na malha de controle ocasionou uma variacao
significativa da pressdo intraventricular (py,) para restauracdo do EEPy,,q,(variacdo de 28 mmHg na
Fig.[3.T1|b)) quando comparado as restauragdes do MAPy,g, (variagdo de 16 mmHg na Fig.[3.11](a))
e do SHEy,, (variagdo de 3 mmHg na Fig. [3.11]c)).

No controle de baixo nivel, a velocidade de rotagdo apresentou as mesmas caracteristicas do
sinal senoidal fornecidas pelo gerador de referéncia. Além disso, a velocidade de referéncia e a
corrente de referéncia alcancaram as saturagdes no regime transitério, ou seja, 314,16 %1 el,8
A, respectivamente. Essas saturacdes afetaram a tensdo do motor, que € aplicada na entrada do

modelo da planta. Entretanto, esse transitorio ocorreu por um intervalo de tempo menor do que o

ciclo cardiaco (menos de um décimo de 7;) e ndo interferiu no desempenho de malha fechada.
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Figura 3.11: Gabarito temporal do controle fisiolégico da diferenca de pressdao da bomba para
restaurar: (a) MAPbasal;(b) EEPbasal; (C) SHEbasal-

3.5.4 Analise de robustez

Para determinar a robustez do controlador fisiolégico, uma andlise de sensibilidade foi realizada
no sistema de controle em malha fechada. Os parametros escolhidos do modelo do SCH para a
andlise de sensibilidade foram a frequéncia cardiaca e a resisténcia arterial sistémica, para simular
um paciente com um nivel de atividade fisioldgica varidvel. A partir da variacdo do parametro, foi
avaliado o impacto relativo em cada indice de pulsatilidade.

Assim, o sistema de controle fisiol6gico é denominado como robusto quando é amplamente
independente das mudancas nos parametros do modelo do SCH; isto €, possui baixa ou nenhuma

sensibilidade na presenca de incerteza desses parametros. A matriz de sensibilidade relativa S foi

calculada conforme a Eq. (3.46).



Capitulo 3. Formulagdo do problema de controle

70

- ( MAP® —MAP ) (EEREER) SHE® —SHE ) 7
MAP EEP SHE
) () ()
RﬁS Rag RHS
S1,1 81,2 81,3
S = (3.46)
521 S22 523 (MAP” —MAP) (EEP“ —EEP) (SHE”—SHE)
MAP EEP SHE
(HR”—HR) (HR”—HR) (HR”—HR)
i HR HR HR i
onde: Oy € { Ry, HR} é 0 valor nominal do pardmetro do modelo do SCH; 6%, € {R%,HR"} é o

valor do pardmetro do modelo do SCH incluindo a variagdo; I, € {MAP, EEP, SHE}, ¢ o indice de
pulsatilidade no valor basal; I7 € {MAP", EEP", SHE"} € o valor do indice de pulsatilidade apds
a variacao do parametro; v € o tipo de variagdo do parametro, ou seja, se v € o sinal positivo, entao
houve um aumento no valor do pardmetro ou se v € o sinal negativo, entdo houve uma diminui¢ao
no valor do parametro.

Os parametros do modelo do SCH foram aumentados e decrescidos um por vez com base na

variagdo percentual, conforme observado na Tabela(3.11

Tabela 3.11: Valores dos parAmetros do modelo OD do SCH apés a variag¢do de +4%.

Pardmetro Nomenclatura  Nominal/—4%/4+4%  Unidade
Frequéncia cardiaca HR/HR/HR™ 76/73/79 bpm
Resisténcia arterial sistémica  Ruy/ Roo/ R L40/134/1.46  TIOES

A variagé@o percentual maxima nesses parametros foi igual a +4%, para néo causar inversdo do
sinal de energia hemodinamica durante a assisténcia ventricular (por exemplo, com SHE < 0). No
caso da variag¢do do parametro HR, os indices de pulsatilidade na condicao basal sdo recalculados
automaticamente no gerador de referéncia, uma vez que esses indices sdo dependentes do valor 7.

Na Fig. [3.12)¢ fornecida a matriz de sensibilidade relativa dos indices de pulsatilidade para
a variacdo dos parametros do modelo OD SCH + RBP em torno de seus valores nominais. As
malhas de controle de diferenca de pressdo para restauracdo dos indices MAP e EEP (ver a caixa
azul na Fig. [3.12(a) a Fig.[3.12(d)) apresentaram menor sensibilidade (consequentemente, maior
robustez) para variagcdo de R,; e HR. No entanto, o controle de diferenca de pressao na bomba para
restaura¢do do indice SHE (ver a caixa azul na Fig.[3.12(e) e Fig. [3.12(f)) teve maior sensibilidade

(consequentemente, menos robustez) na maioria das variacdes paramétricas testadas. Nesse caso,
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ha um grau de dependéncia de outros indices, ou seja, variagdes minimas nos indices de MAP e

EEP causam variacdes significativas no indice SHE. Além disso, hd uma singularidade no indice

SHE, uma vez que diferentes pares de MAP e EEP podem gerar o mesmo valor de SHE.

MAP'-MAP  EEP-EEP  SHE'-SHE MAP -MAP  EEP -EEP  SHE -SHE
MAP EEP SHE MAP EEP SHE
Ras - Ras $,,= 0,24 S, ,= 0,24 S, 0,00 Ris - Ras S, = 0,49 S = 0,24 S, -23,33
Ras ’ ’ : Ras ’ ’ ’
HR-HR | 5, =026 | s,,=026 5,,=0,00 | HR-HR s,/ =052 | s, =0,52 8,5~ 0,00
HR ) ’ ” HR ’ 5
(a) (b)
MAP'-MAP  EEP-EEP SHE'-SHE MAP -MAP  EEP -EEP SHE -SHE
MAP EEP SHE MAP EEP SHE
Ris-Ras | 5 =044 5,022 | s =-1167 Ris - Ras | 5, =0,22 s,,=044 | s =1167
Ras ' ’ ’ Ras ’ ’ ’
HR-HR | 5, =024 | 5,000 | s, =-1267 | HR-HR | 5 =0,00 S5~ 0,00 1 5,,=0,00
HR ’ - HR ’ -
© (d
MAP'-MAP  EEP-EEP  SHE'-SHE MAP -MAP  EEP -EEP  SHE -SHE
MAP EEP SHE MAP EEP SHE
Ras - Ras | 5 =-0,28 s, ,= 1,78 s, = 18,75 Ris - Ras | 5, =0,00 s,,=0.,76 s, =10,37
Ras ’ ” ’ Ras ’ ’ ’
HR-HR | 5, =059 | 5,,=028 | s,,=-317 | HR-HR| 5 =060 | 5,060 | s =000
HR ’ ’ HR ‘ ‘ :
©)] )

Figura 3.12: Matriz de sensibilidade relativa para avaliar a variacdo paramétrica no sistema de
controle fisioldgico para: (a) restauracdo de MAP, (c) restauracdo de EEP, e (e) restauracao de
SHE, considerando R; e HR™; (b) restauragio de MAP, (d) restaura¢do de EEP, e (f) restauragio
de SHE, considerando I2;; e HR™.

Na Fig.[3.13]¢ feita a comparagdo dos valores dos indices de pulsatilidade para o modelo do
SCH em condig¢do basal (CB) e de insuficiéncia cardiaca (IC); modelo do SCH assistido por RBP
com uma referéncia de diferenca de pressdo constante na bomba (DPC); e modelo do SCH assistido
por RBP com uma referéncia de diferenca de pressao varidvel na bomba (DPV). Nesses resultados,
pode-se observar que os modos DPC e DPV no sistema de controle fisiol6gico ndo afetam os
indices de MAP e EEP individualmente. Entretanto, o modo DPV aumentou o indice SHE quando

comparado ao modo DPC.
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Figura 3.13: Comparagao dos indices de pulsatilidade: (a) MAP; (b) EEP e (c) SHE para o modelo
do SCH em condi¢do basal (CB) e de insuficiéncia cardiaca (IC); modelo do SCH assistido por
RBP com uma referéncia de diferenca de pressao constante na bomba (DPC); e modelo do SCH
assistido por RBP com uma referéncia de diferenca de pressdo varidvel na bomba (DPV).

3.6 Consideracoes finais

Neste capitulo foi proposto um novo sistema de controle fisiolégico para RBPs baseado nos indices
de pulsatilidade MAP, EEP e SHE em um modelo OD de paciente com IC assistido por uma RBP. O
acoplamento entre um modelo do SCH adulto e um modelo da RBP tipo centrifuga foi usado como
o modelo da planta para testar o desempenho do controlador fisiol6gico. Este sistema de controle
pode ser usado com outros modelos de SCH e implementado em qualquer modelo de RBP usada
como DAYV, desde que a estrutura do modelo e seus parametros relacionados estejam disponiveis.

Nas secdes anteriores, pode-se verificar a capacidade do sistema de controle fisiol6gico proposto
na restauragcdo da energia hemodinamica basal do paciente com RBP. Conforme descrito por Soucy
et al. [58]], ha uma necessidade sistematica de quantificar com precisdo a energia hemodinamica e
a pulsatilidade em algoritmos de modulacdo para RBPs no ambiente clinico, o que ainda desafia os
métodos e recursos atuais. Além disso, eles recomendam a aceitacdo dos indices EEP e SHE como
uma técnica padrdo da industria para comparar dispositivos e resultados de pacientes.

No entanto, as implicagdes clinicas sobre o estado de operagdo da bomba no sistema de
controle fisiolégico devem ser feitas. Para restaurar os indices basais MAP e EEP, a escolha
dos parametros de velocidade de referéncia garantiu nenhum fluxo de regurgitacdo da bomba
ou fendmeno de suc¢do, como mostrado nas Figs.[3.11(a) e[3.11((b). De acordo com Ferreira et
al. [97]], a velocidade de rotacdo das RBPs deve ser cuidadosamente ajustada para fornecer um

débito cardiaco satisfatorio, mantendo a perfusdo de pressido adequada e evitando refluxo e sucg¢ao
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no ventriculo.

Porém, ocorreram limitagdes na restauragdo do indice basal SHE, uma vez que o fluxo de
regurgitacdo foi detectado (g, < 0) na Fig.[3.T1}c). Como apontado por Ising et al. [98]], o
fluxo retrégrado aumenta a pulsatilidade vascular, mas também causa hemdlise e leva a cargas
miocérdicas mais altas e tensdes da parede ventricular. A partir desse resultado preliminar,
consideragdes sobre os limites de pulsatilidade devem ser estabelecidas na RBP. Nesta tese de
doutorado, os limites aceitdveis de pulsatilidade estdo associados aos limites das grandezas fisicas
simuladas pela interagdo entre os modelos 0D escolhidos para representar a RBP e o SCH do
paciente.

No préximo capitulo, o sistema hidrdulico desenvolvido pelo Instituto do Coragdo (InCor -
HCFMUSP) sera apresentado, sendo usado nesta tese de doutorado para representar as condigdes

fisiolégicas de pacientes pedidtricos durante a implementacao do controlador fisiolégico proposto.



Capitulo 4

Simulador hidraulico InCor

Neste capitulo, o simulador hidrdulico desenvolvido em parceria com o Instituto do Coragdao (InCor
- HCFMUSP) € representado, o qual € usado para simular condi¢des fisiolégicas de pacientes em
diferentes faixas etdrias e testar o desempenho hidrodindmico de DAVs. Também ¢ apresentado
um modelo 0D para o SCH pediétrico em condicdes basal e IC, para ser utilizado no projeto do

sistema de controle fisioldgico.

4.1 Introducao

Os simuladores hidraulicos desenvolvidos para testar DAV's sdo sistemas constituidos por tubos
e reservatorios, a fim de reproduzir em testes in vitro as condi¢des fisioldgicas normais e de IC
do SCH. Embora esses simuladores ndo possam substituir os testes in vivo, eles sdo um passo
importante no projeto e validacdo dos DAVs, pois de acordo com os parametros ajustados pelo
operador, € possivel representar condicdes de pressdao e fluxo em que tais dispositivos serdo
submetidos quando implantados em um paciente [99].

Um dos primeiros simuladores utilizados para testar DAV's foi desenvolvido na Universidade
da Pennsylvania por Rosenberg et al. [100]. Esse sistema simulava tanto a circulagdo sist€émica
quanto a circula¢ao pulmonar, de modo que o lado esquerdo e o lado direito do coragdo fossem
representados. Williams et al. [[101]] também desenvolveram um simulador hidrdulico com o intuito
de analisar o uso de DAVs acoplados ao ventriculo esquerdo. Esse simulador € composto por uma

bomba de pistdo que representa o ventriculo esquerdo, duas védlvulas cardiacas, uma na entrada e
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uma na saida da bomba, e a carga hemodinamica.

Pantalos et al. [99,102] construiram um simulador do SCH para testar DAVs, cujo objetivo era
avaliar a capacidade que o simulador do ventriculo tem para reproduzir a resposta de Frank-Starling
para pacientes em condi¢do normal, com IC e recuperacdo cardiaca. Esse simulador consiste de um
atrio, um ventriculo, circulacdo sistémica e corondria. Apds os testes realizados, pode-se concluir
que o simulador conseguia reproduzir as curvas de Pressao-Volume (PV-loops) ventriculares para
as trés condi¢des propostas.

Outro sistema hidréaulico foi proposto por Liu et al. [103]], com o intuito de verificar a mode-
lagem cardiovascular para um adulto sauddvel durante o sono, em repouso e em atividade fisica,
como também para diferentes estados patologicos com e sem assisténcia ventricular. Esse sistema
€ composto por: simuladores dos ventriculos esquerdo e direito; tanques de ar e d4gua para modelar
a complacéncia venosa e arterial; tubos para modelar as resisténcias venosa e arterial; e uma
resisténcia mecanica para modelar a variacao na resisténcia sist€émica sob diferentes condicoes
cardiacas. Para reproduzir o bombeamento do coragdo, a pressdo de ejecao (que retrata a contracao
do ventriculo) e a pressdo de enchimento (que retrata o relaxamento do ventriculo) medidas no
simulador de ventriculo esquerdo sdo definidas por um moédulo de acionamento pneumaético. Além
disso, na entrada e na saida do simulador de ventriculo esquerdo existem valvulas unidirecionais,
que representam a valvula mitral e a vélvula adrtica.

Por sua vez, Telyshev et al. [104] propuseram um sistema hidrdulico para simular caracteristicas
fisiol6gicas do sistema cardiovascular de pacientes na faixa etdria pediatrica com IC. O sistema
também pode ser usado para testes pré-clinicos de DAVs pediatricos baseados em bombas de
sangue rotativas implantaveis. O circuito hidraulico consiste em dois ventriculos artificiais pulsa-
teis, também de acionamento pneumaético, quatro reservatorios fechados simulando parametros
concentrados dos principais vasos do SCH pediatrico e duas manetes de parafuso ajustaveis usados
para simular a resisténcia vascular da circulacio sistémica e pulmonar.

Com um propésito similar, Torres [[105]] desenvolveu um modelo hidrdulico do sistema circula-
torio pedidtrico com ajustes automatizados de pressdes no laboratério de Bioengenharia do InCor -
HCFMUSP. Entretanto, a configuracio desse simulador precisava ser adaptada para esta tese de
doutorado, no intuito de permitir a verificacdo do desempenho da bomba de sangue rotativa InCor
em malha aberta (obtencdo dos limites operacionais da bomba) e em malha fechada (regulacao de

uma varidvel fisioldgica reproduzida no sistema).
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Nesse contexto, uma nova configuracdo do simulador hidrdulico pediétrico InCor foi concebida
nesta tese de doutorado, utilizando um DAV tipo bomba volumétrica de maior volume como
simulador de ventriculo esquerdo, para representar as condi¢des fisiolégicas do SCH de um
paciente pedidtrico com IC; e com possibilidade de conexido da bomba rotativa InCor entre o

simulador de ventriculo e a cAmara adrtica, para testar a efetividade da assisténcia ventricular.

4.2 Estrutura do simulador hidraulico (SH)

O sistema hidrdulico (SH) InCor utilizado nesta tese de doutorado é uma simplificacdo do sistema

circulatério humano, considerando apenas o lago sist€émico (no caso, lado esquerdo do coragdo e

circulagdo sistémica), conforme apresentado na Fig. {.1]

Camara . ;
aortica o |
- Camara
' : atrial .
Resisténcia esquerda
mecanica j 3
! n 7 Sensores de
' . = pressao
¢ . Slmulador de
f - ]\ ventriculo
= .. " esquerdo
Canulas

comprimido
do atuador
pneumatico

Figura 4.1: Imagem do sistema hidraulico InCor utilizado no laboratdrio.

Esse sistema é composto por: dois reservatorios, que sdo as camaras atrial esquerda e camara
adrtica; um DAV do tipo bomba volumétrica, que representa um simulador de ventriculo esquerdo;

um moédulo de acionamento pneumatico, para acionar o simulador de ventriculo; canulas de ; 1»
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%” de diametro e 1,5 mm de espessura interna, para conexao entre as camaras e o simulador de
ventriculo; uma resisténcia mecanica, para simular obstru¢cdes no vaso sanguineo; e sensores de
pressdo e de fluxo, conectados a uma placa de aquisi¢c@o de sinais. O fluido utilizado nesse sistema
¢ uma solu¢do composta por % de soro fisioldgico e % de glicerina, para reproduzir a viscosidade
do sangue. Para evitar a proliferaciao de bactérias e fungos, foi adicionado a solug@o 1% de dlcool
benzilico.

O simulador de ventriculo esquerdo é um DAV pulsatil de 130 ml desenvolvido pelo InCor,
para representar o ventriculo dilatado de um paciente pediatrico com IC, conforme representado
na Fig. 4.2] Esse DAV é composto por uma cidmara de sangue e uma camara de ar, as quais sdo
separadas por uma membrana impermedvel. Préteses valvares cardiacas de pericardio bovino sdao
colocadas na entrada e na saida da camara de sangue, para garantir que o fluxo sanguineo seja
unidirecional. A cdmara de ar € conectada a um atuador pneumético por meio de um tubo flexivel.
A pressao de saida do atuador pneumaético deve ser suficiente (ou seja, maior que S0 mmHg) para
deslocar a membrana existente entre as duas camaras. O sangue que flui pela canula de entrada é

armazenado na camara de sangue e ao ocorrer o deslocamento da membrana, aumenta-se a pressao

na camara de sangue que expulsa o sangue através da canula de saida.

Sensor de Pressiofll

Canula de Entrada C; ade Canula de Saida
angue
B e B
- \) .
Sensor Vialvula de| = — Membrana ¥ — 7| Valvula Sensor
de Fluxo Entrada R de Saida  de Fluxo
Camara de Ar

I Sensor de Pressao

Atuador L |
<>

Pneumatico Tubo

Figura 4.2: Diagrama de blocos do simulador de ventriculo utilizado no sistema hidrdulico (Fonte:
Sousa [67]).

O bombeamento realizado pelo simulador de ventriculo é definido por meio do médulo de
acionamento pneumatico, que foi desenvolvido pelo InCor e cedido para esse estudo através da
cooperagdo cientifica estabelecida com a UFCG. Esse atuador pneumatico € utilizado para gerar a
saida de ar controlada, que € utilizada para pressurizar a cAmara de ar da bomba volumétrica. Um

diagrama de blocos do mddulo de acionamento pneumatico esta representado na Fig.



Capitulo 4. Simulador hidrdulico InCor 78

REGULADOR DE
PRESSAO REGULADOR

4 DE PRESSAO
FILTRO

FILTRO

REGULADOR DE REGULADOR DE
PRESSAO PRESSAO
(VACUO) (EJECAO)

GERADOR DE CAPACITOR
VACUO DE PRESSAO

Sinal de VALVULA SAIDA DE AR
controle SOLENOIDE CONTROLADA

Figura 4.3: Esquematico simplificado da interligacdo dos componentes do atuador pneumatico. I
— Conjunto composto por compressor, reguladores de pressao e filtro para adequar a pressao de
ar gerada pelo compressor a pressao utilizada na entrada do atuador pneumatico. II — Atuador
pneumdtico (Fonte: Sousa ).

No quadro I da Fig.[4.3] o ar comprimido utilizado neste sistema é proveniente de um compres-
sor, que disponibiliza niveis de pressdo entre 7 a 9 bar. A saida deste compressor € conectada a
um conjunto composto por um regulador de pressao e um filtro de ar e de umidade, para regular a
pressao da saida do compressor para 6 bar. A saida desse conjunto € conectada a uma tubulagao
de ar comprimido, que proporciona o transporte do ar até o local no qual estd o atuador. Também
existe outro regulador de pressdo que baixa a pressao da tubulagdo de ar comprimido para 3 bar,
que € a pressdo necessaria na entrada do atuador pneumdtico para garantir que o DAV opere dentro
dos limites de seguranga [67]].

No quadro II da Fig. 4.3 hd na entrada do atuador mais um filtro de ar para garantir que ndo

irdo entrar impurezas e umidade no sistema. A saida do filtro é conectada a dois reguladores de
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pressdo para adequar o nivel de pressdo disponibilizado no filtro de entrada do atuador pneumatico
ao nivel utilizado pela bomba volumétrica. A pressdo de ejecdo (Fj) na cAmara de ar persiste
durante um periodo de tempo conhecido como periodo de sistole do dispositivo (7). Com a
fase de ejecdo concluida, o compressor interrompe o fornecimento de ar comprimido ou gera uma
pressdo negativa (vdcuo), definindo o que chama-se de pressdao de enchimento (/). Esse processo
diminui a pressao no interior da cdmara de sangue e permite a entrada de sangue através da canula
de entrada [[72], a cada periodo de batimento cardiaco (7;). Um diagrama temporal das fases de

ejecdo e enchimento pode ser observado na Fig. 4.4

Pej Pe
I | I I
N I I I T
>
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0 Ejecdo Enchimenio | Ejegdo Enchimentfo 4

Figura 4.4: Tlustracdo dos instantes de ejecao e enchimento atribuidos ao simulador de ventriculo
(Adaptado de: Cordeiro [[72]]).

Nesse mddulo, um dos reguladores ajusta o nivel de I; € outro ajusta o nivel de I, do DAV.
Esses niveis de pressdo estao disponiveis nas duas entradas de uma valvula solenoide, cujos valores
nominais de operagdo sdo de 12 V e 0,5 A, necessitando de 6W de poténcia. A valvula solenoide é
controlada mediante a utilizagdo de um microcontrolador, no qual o usudrio define 7; na faixa de

400 ms a 3000 ms, e T}, na faixa de 100 ms a 600 ms.

4.3 Modelagem do simulador hidraulico

O modelo a parametros concentrados adotado para o sistema hidraulico foi proposto inicialmente
por Sousa et al. [[67,|106], cuja dindmica € descrita por um conjunto de equacdes diferenciais
ordindrias, que representam os subsistemas pneumadtico e hidraulico. As representacdes por
meio do esquematico simplificado e do circuito equivalente sdo mostradas nas Figs {.5] e [4.6]

respectivamente. Cada um dos subsistemas € detalhado nas Subsecoes e
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Figura 4.5: Esquematico do sistema hidraulico InCor. Legenda: reservatorio 1 - camara adrtica;
reservatério 2 - cAmara atrial esquerda (Fonte: Sousa ).
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Figura 4.6: Circuito elétrico andlogo ao simulador hidrdulico. Legenda: 1 - Pressdo chaveada
proveniente do console pneumético; 2 - Tubo para ar comprimido; 3 - Camara atrial esquerda; 4 -
Canula de entrada; 5 - Simulador de ventriculo esquerdo; 6 - Canula de saida; 7 - Camara adrtica;
8 - Canula e resisténcia mecanica para o lago sistémico (Fonte: Sousa ).
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4.3.1 Modelo pneumatico

A estrutura do modelo 0D para o atuador pneumatico € definida por meio de um circuito RC série,

cuja dindmica ¢ descrita pela Eq. (4.1).

dpca(t) . pd(t) B pca(t)
dt - RcaCca (41)

onde: pc,(t) € a pressdo na cdmara de ar (mmHg); R, representa a resisténcia do tubo flexivel que

. < A ‘o mmHg s A A
liga o atuador a cAmara pneumadtica (Tlg) ; Cye representa a complacéncia da camara de ar do

ml
mmHg

simulador de ventriculo esquerdo < ) ; pa(t) é a pressdo de entrada do atuador pneumatico

(mmHg), conforme expresso pela Eq. (4.2).

P 0<t<Ty
pa(t) =< " (4.2)
Pen;Tsis <t < Tc
onde: F,j € a pressdo de eje¢do (mmHg); F,, € a pressdo de enchimento (mmHg); T € o tempo

de sistole (s); e ;. € o periodo do batimento do simulador de ventriculo.

4.3.2 Modelo hidraulico

O modelo 0D para o subsistema hidraulico é composto pela circulagdo de fluido entre o simulador
de ventriculo esquerdo e a camaras atrial esquerda e adrtica. Assumindo a pressdo na camara
atrial esquerda p,.(t) como uma pressao constante, logo pode-se representéd-la por uma fonte de
tensdo DC denominada F,.. A taxa de variacdo das pressdes na cdmara de sangue do simulador de
ventriculo e na camara adrtica sdo descritas pelas Egs. e (4.4), respectivamente.

dpccs(t) _ pcs(t) — Dccs (t) - pca<t)
dt ResCe

(4.3)

dpao(t) _ %(t) — as(?)
dt Ciao

4.4)

onde: pees(t) € pao(t) sdo as pressdes nas complacéncias da cimara de sangue e da cimara adrtica
(mmHg), respectivamente; p.s(t) € a pressdo resultante no simulador de ventriculo esquerdo, a
partir da ejecdo de fluido da camara de ar para a cimara de sangue (mmHg); R € a resisténcia

. A mmHg s A A
interna da camara de sangue <T1g> ; Ces € Cyo representam as complacéncias da camara de
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sangue do simulador de ventriculo e da cAmara adrtica (ﬁg) , respectivamente; ¢;(t) e qo(t)

sdo os fluxos nas canulas de entrada e de saida do simulador de ventriculo (mT1> , respectivamente;

e ¢s(t) é o fluxo no lago sistémico <£1> . Cada um dos fluxos apresentam uma dinamica descrita

s
pelas Eqgs. (.5) a (4.7).

dQ1<t) Di(Pae - pcs<t)) - RiQi(t)

a L @
dQO(t) B Do(pcs‘(t) - pao(t)) - RoQo(t)

dt L, 0

dgs(t) _ Pao(t) = Prc — Ruai(t) 4.7

dt Ly
onde: D; e D, representam as vélvulas cardiacas mitral e adrtica, respectivamente, no interior do

simulador de ventriculo; R; e R, representam as resisténcias nas canulas de entrada e saida do

. . mmHgs . A A
simulador de ventriculo (Tlg> , respectivamente; R representa a resisténcia no lago sist€émico

(mmHgs

ol >; L; e L, representam as inertancias nas canulas de entrada e saida do simulador de

. 2 . . A . . A . . 2
ventriculo (%) , respectivamente; L representa a iertancia no lago S1St€émico (%)
Logo, o modelo 0D do SH InCor pode ser descrito a partir da representacdo de espaco de

estados, conforme a Eq. (.8).

Xeu(t) = Asu(t, 2(t)) + Bsupa(t) (4.8)

onde: xg(t) é o vetor de estados; Ag,(t, z(t)) representa a matriz de estados e Bg, representa a

matriz de entrada, conforme expressas nas Egs. (4.9), (4.10) e (4.11)), respectivamente.

z1(t) Pea(t)
2(t) Pees(t)
Xan(t)= z3(t) | _| Paol?) 49)
z4(t) ai(t)
w5(t) (1)
vt) | | att) |
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7x1(t)
ReaCea
pcs(t)fwl(t)7x2(t)
RCSCCS
:E5(t)—$6(t)
_ Cao
ASH(tﬂ l’(t)) - Di(x1(t)—pes(t))— Riza(t) (410)
L;

Do (pes(t)—x3(t))— Roxs(t)
Lo
CES(t)_Pae_RSxG(t)

Ly

By, = | faCa 4.11)

4.4 Caracterizacao do simulador hidraulico

Para estimacdo dos parametros do modelo do simulador hidraulico, é necesséria a realizacdo de um
conjunto de testes experimentais em laboratério. O procedimento de caracterizagdo € esbogado por
meio de um fluxograma, como observado na Fig. 4.7]

Os experimentos propostos com o simulador hidrdulico InCor foram realizados seguindo a
configuragdo previamente apresentada (vide Fig. [4.1)). Na obtengdo dos pardmetros do modelo 0D
para o SH InCor, um sistema de aquisicao de dados foi utilizado, melhor descrito no Apéndice

Nas Subsecoes [4.4.1] a [4.4.3] é realizada uma explicacdo detalhada sobre todas as etapas do

procedimento de caracteriza¢do proposto.

4.4.1 Relacao estatica pressao-volume

Com o objetivo de determinar a complacéncia da cAmara de sangue C; do simulador de ventriculo,
um teste experimental estatico com o dispositivo isolado em bancada foi realizado, em que obtém-
se a relagdo entre a pressdo e o volume no interior da camara de sangue. Para realizar este teste,
retiraram-se inicialmente as duas vélvulas do simulador de ventriculo e fechou-se o conector de

saida com uma rolha. Feito isso, seguiu-se o seguinte procedimento [[106,/107]:
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Figura 4.7: Fluxograma para descri¢do do procedimento de caracterizagdo do SH InCor.
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1. Conectou-se uma seringa de 200 ml a entrada do simulador de ventriculo, enchendo comple-

tamente a camara de sangue do dispositivo com 130 ml do fluido utilizado no SH.

2. Ap6s alcancar a pressdo mixima limite no enchimento, quantidades fixas de 5 ml foram

retiradas do interior da cAmara de sangue do simulador de ventriculo usando a mesma seringa.

3. Para cada retirada de 5 ml, as medicdes de pressdo P, e de volume Vg da camara de sangue

foram anotados.

4. Repetiu-se cinco vezes este experimento (passos 1, 2 e 3), mantendo a pressao na camara
de ar (FP.,) constante para cada experimento nos seguintes valores: 50, 100, 150, 200 e 250
mmHg. Ao final de cada experimento, as curvas pressao (F,s) versus volume (V) podem ser

tracadas.

4.4.2 Definicao das condicoes fisiolégicas

Ap0s obter a relagdo pressdo-volume do simulador de ventriculo, as duas valvulas sdo inseridas
novamente nos conectores de entrada e saida, e o dispositivo € interligado ao simulador hidraulico.
Feito isso, as condi¢des fisiologicas do paciente pedidtrico sao definidas para serem reproduzidas
em bancada. Nesta tese de doutorado, assumiu-se um paciente pedidtrico de 1 ano de idade, de
acordo com a faixa etdria estabelecida na cooperagdo cientifica InCor-UFCG, considerando a

condi¢do fisiolégica sauddvel destacada em negrito na Tabela[d.1]

Tabela 4.1: Condicao basal dos sinais vitais pediatricos (Adaptado de: Flynn et al. [108]).

Faixa etdria Idade Pressdo arterial (mmHg) Frequéncia cardiaca (bpm)
Género masculino Género feminino  Acordado Dormindo
Sistole  Didstole  Sistole Didstole
Lactantes 1-12meses 72-104 37-56 72-104 37-56 100-170 75 -160

Criancas 1 ano 86-101 41-54 85-102 42-58 80 - 150 60 - 90
(10-14kg) 2anos 89-104 44-58 89-106 48-62
Pré-escolares 3 anos 90-105 47-61 90-107 50-65 70 - 130
(14-20kg) 4 anos 92-107 50-64 92-108 53-67
5 anos 94-110 53-67 93-110 55-70

Os pontos de operagdo que retratam as condicdes pedidtricas saudédvel e de insuficiéncia cardiaca
no SH InCor foram definidos com base nos trabalhos de Sousa e Torres [67,105]], adaptando a

representacdo das caracteristicas fisioldgicas (frequéncia cardiaca, periodo de sistole, pressoes
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e fluxos) para adequar-se aos limites operacionais da bancada durante a realizacdo dos testes

de controle em malha fechada com a bomba rotativa. Entao, prop0ds-se a execucao da seguinte

sequéncia de passos no SH InCor, para configuragdo desses pontos de operacao:

(a)

(b)

(c)

(d)

(e)

®

€y

(h)

No mostrador principal do console pneumaético, defina o valor do periodo de batimento basal
igual a T, = 667 ms (correspondente a frequéncia cardiaca igual a HR = 90 bpm). Defina
também o periodo de sistole igual a T§;; = 200 ms (correspondente ao duty cycle igual a 7 =

30%).

Acione o botdo push-button “acionamento manual” e ajuste simultaneamente com o re-
gulador de pressdo, a pressdo de ejecdo na cAmara de ar igual a F,; = 140 mmHg, para
definir a condi¢do pediatrica saudavel. Com outro regulador de pressdo, ajuste a pressao de

enchimento igual a P, = 0 mmHg.

Acione a chave on-off para o modo “acionamento automatico” do painel frontal do console
pneumdtico. Ajuste manualmente a posicao da resisténcia mecanica até que a pressao adrtica

Pao(t) medida alcance o valor em torno de 85 por 45 mmHg.

Meca os fluxos de entrada e de saida do simulador de ventriculo, as pressdes nas camaras
atrial esquerda e adrtica, bem como nas camaras de sangue e de ar durante 1 min (60

segundos). Armazene os dados coletados em um PC.

Defina no console pneumatico o valor do periodo de batimento de IC igual a 7; = 2000 ms
(correspondente a HR = 30 bpm). Defina também o periodo de sistole igual a 7§;; = 600 ms

(correspondente a 7 = 30%).

Repita o passo (b), ajustando a pressdo de ejecdo na cAmara de ar igual a F,; = 80 mmHg,

para definir a condi¢ao pediatrica de IC.

Repita o passo (c), verificando se a pressdao aoértica medida esteja em torno de 55 por 25

mmHg. Caso necessdrio, faga um ajuste fino na posi¢do da resisténcia mecanica.

Repita o procedimento descrito no passo (d).
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4.4.3 Problema de identificacao

Com a medigdo dos sinais de pressdo e fluxo durante os passos descritos na Subsecdo #.4.2] a
identificacdo dos parametros do simulador hidrdulico € feita por meio de simulacdo computacional.
Esse processo € dividido em trés etapas: processamento dos dados, estimacdo dos parametros e

valida¢do do modelo.

Processamento dos dados

Na etapa de processamento, € realizada a detec¢do do regime permanente dos sinais medidos,
bem como a filtragem e a separacdo dos dados. Nesta tese de doutorado, o regime permanente
do sinal medido no SH InCor € assumido quando o valor absoluto do erro entre os valores de
pico da varidvel fisioldgica p,,(t) em dois ciclos cardiacos consecutivos é menor que a tolerancia,

conforme expresso na Eq. (4.12)).
lep(nTe)| < & (4.12)

onde: €, € a tolerancia; £,(nT.) € o erro entre os valores de pico (V;, e V},), que € calculado de

acordo com a Eq. (#.13).

ep(nTe) = Vo, =V, n=1,2,3, ...

= 1.) = aolt) — a0t 4.13
() tdn?ﬂﬁl)ﬂ}p () tE[(nHI)I’}Fi}((nH)Tc]p () 13

Uma representacao grafica do regime permanente da pressao adrtica pode ser observado na
Fig. Ao ser alcangado esse regime, os sinais sdo truncados a partir do primeiro ciclo cardiaco
que atende o critério de erro até o final do arquivo de registro dos dados.

Definido o regime permanente, os sinais foram filtrados com o objetivo de mitigar o ruido
de medicdo. A estratégia de filtragem aplicada para este proposito foi a técnica de subtragdo
espectral, que permite eliminar as componentes harmonicas que estdo fora do gabarito espectral

especificado [[109]. Esse procedimento pode ser expresso conforme a Eq. (4.14).

X(f) =Y(f) = N(f) (4.14)

onde: Y (f) é o espectro do sinal medido y(¢), obtido pela transformada de Fourier (FFT); N (f) é
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uma estimativa do espectro do ruido n(k) do sinal; X (f) é uma estimativa do espectro do sinal

z(k) sem ruido, obtido pela transformada inversa de Fourier (IFFT).

Pao () ) Regime transitério ) Regime permanente
Ep (nTC) - V;Ol B %2
Vo, Vo,
ciclo
| I E—
0 Te nT, (n+ 1T, (n+2)T, t

Figura 4.8: Representacdo do regime permanente da varidvel fisioldgica p,, (), evidenciando o
erro entre os valores de pico em dois ciclos cardiacos consecutivos.

Os sinais medidos no SH InCor tém como frequéncia fundamental aquela definida como
batimento cardiaco do simulador de ventriculo. Esses sinais foram amostrados a uma taxa de 1
kHz, respeitando o teorema da amostragem de Nyquist—-Shannon, uma vez que a maior frequéncia
de batimento definida via console pneumatico para o simulador de ventriculo € de HR = 150 bpm,
que corresponde a f = % = 2,5 Hz.

Com os sinais filtrados, os dados foram separados para realizagcao das etapas de estimacgdo e
valida¢do do modelo do SH InCor. Essa separacao é baseada no sinal de sincronismo do console
pneumdtico, em que o tempo inicial dos ciclos é definido a partir do instante ¢, do sinal p4(¢). Neste
caso, o conjunto de ciclos dos sinais p,,(t) e ¢,(t) pertencentes ao intervalo de regime permanente

foram usados, pois estes sinais sdo relevantes para retratar a condi¢do fisiolégica do paciente por

meio dos indices de pulsatilidade, descritos na Sec@o [3.3]do Capitulo 3]

Estimacao dos parametros

Na etapa de estimacao, um processo iterativo € executado por um algoritmo de otimizagdo para cal-
cular os parametros do modelo 0D do simulador hidrdulico. Esse ajuste € feito a partir do conjunto
de ciclos de estimagdo dos sinais p,(t) € ¢, (%), previamente tratados na etapa de processamento
dos dados. A cada iteragdo, os estados que descrevem a dinamica do modelo OD do SH InCor sdao

atualizados por meio da resolu¢do numérica das equagdes diferenciais ordindrias (EDO), com base
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no método iterativo e no passo de célculo definidos na simulagdo computacional.

Ap6s a atualizagdo dos estados, a funcdo de custo J;(fsy) é calculada conforme a Eq. ,
no intuito de minimizar o erro entre o sinal medido e o sinal estimado. Nesta tese de doutorado, a
figura de mérito utilizada foi o erro médio quadratico normalizado dos sinais p,,(t) € q,(t), pois
além de ser amplamente usada em identificacio de sistemas, ela possibilitou encontrar a solugcdo de

parametros que atende ambos os sinais de interesse.

Ng. Ng.
L Ja)]® 1 = [ylk) —gklosn) ]
' k=1 1 k=1

onde: y(k) € {paw(k),q(k)} € o sinal medido; y(k|Osy) € {pao(k|Osn), Go(k|Osu)} € o sinal
estimado; y € o valor médio do sinal medido; e;(k) € o sinal de erro, que pode ser e,(k) =
Pao(k) — Pao(K|bsu) ou eq(k) = go(k) — ¢o(k|Osu); Ng,i € {p,q} é o nimero de amostras
utilizadas na estimacao do modelo para os sinais de pressao e fluxo, respectivamente.

O problema de otimizagdo para obter os parametros do modelo OD do SH InCor baseado no

minimo local, pode ser formulado conforme a Eq. (4.16).

05y = argmin Ji(Osn),7 € {p,q}

OsyuER
GSH = [RCA Cca Ri Li RO LO Rs Ls C(ao RCS]T (416)
sujeito a:
Xeu(t) = Agu(t, 2(t)) + Bgupa(t) 4.17)
ep(t) = Pao(t) — Paol(t) (4.18)
eQ(t) = QO(t) - Cjo@) (4.19)
Pdin < Pa(t) < Piyas V[tis ] (4.20)

Validaciao dos modelos

Na etapa de validag¢do, o modelo OD proposto para o SH InCor com os parametros estimados é
simulado novamente pelo algoritmo numérico, e compara-se o sinal medido e o sinal simulado.
Para determinar a qualidade do modelo estimado, o conjunto de ciclos de valida¢do dos sinais p,o (%)

e ¢o(t) € usado para calcular o indice root mean square error (RMSE), conforme a Eq. (4.21).
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Ny;
1 - R 2
Ny > [y(k) — 4(klfsu)| ,i € {p,q} 4.21)

k=1

Wi(bsu) =
onde: y(k) € {pao(k),qo(k)} é o sinal medido; ;&(k|éSH) € {pgo(k|éSH),do(k|éSH)} é o sinal

estimado; Ny; € o nimero de amostras utilizadas na valida¢do do modelo, com Ny = N — Ng.

4.5 Resultados obtidos

Os resultados apresentados foram baseados nos dados coletados durante os testes experimentais

em bancada, conforme apresentados nas Subse¢des[d.5.1a[d.5.4]

4.5.1 Curvas estaticas P, x Vi

Ap6s realizado o teste estdtico descrito na Subsecdo [4.4.1] obtiveram-se as curvas Py X Vg, do

simulador de ventriculo, conforme observado na Fig. [#.9]

600
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400 : ;
ot ' '
g 300+ : - :
t‘é 200} ; A
RE . oo -
o 100 I oo ° :
12 1 1
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-100 : : —@— P, = 100 mmHg| —|
1 || @ P, = 150 mmHg
-200! : : P, =200 mmHg| |
= : | |=®—P =250 mmHg
-300 1 ! 1'

1 1 1 1 1
30 40 50 60 70 80 90 100 10 120 130

Volume Vgg (ml)

Figura 4.9: Curvas P x V¢, resultantes do simulador de ventriculo.

Na regido de operagdo de 55 ml a 109 ml, a variagdo da pressdo com rela¢do a variacdo do
volume pode ser aproximada por uma funcao linear, com base no volume méaximo que € ejetado pelo
simulador de ventriculo (no caso, um volume de eje¢do em torno de 54 ml). Entdo, a complacéncia

C¢s do simulador de ventriculo foi calculada de acordo com a Eq. (#.22).
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_ AV
__ZX}%S

O (4.22)

Dessa forma, o valor médio da complacéncia da camara de sangue calculado para todas as

curvas é C.s = 0,9279 ml/mmHg.

4.5.2 Tratamento dos sinais medidos

No intuito de determinar o regime permanente dos sinais de pressdao e fluxo no SH InCor, foi
exemplificado o sinal p,,(t) na condigao IC retratada na Subsegdo uma vez que essa condi¢ao
fisioldgica sera o perfil patolégico testado ao longo dessa tese de doutorado.

Ao analisar os instantes iniciais na qual a chave on-off do console pneumatico € acionada, pode-
se observar na Fig. que a partir de t ~ 20 s (correspondente ao 11° ciclo), o sinal p,,(t) entra
em regime permanente com a detec¢@o do valor de pico, atendendo ao critério |e,(nT,)| < 1072

como a tolerancia minima para os sinais medidos.
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Figura 4.10: Deteccdo do regime permanente do sinal p,,(¢) medido representando a condigéo IC
de um paciente pedidtrico.

Para definir as harmonicas que devem ser eliminadas, analisou-se o espectro de amplitude
da FFT dos sinais de pressdo e fluxo medidos, conforme apresentado nas Figs. e
respectivamente. E possivel observar que os sinais sdo compostos basicamente pelo nivel DC e
mais 6 harmodnicas (primeira a sétima harmonica). Logo, eliminaram-se as harmonicas fora dessa

faixa, considerando uma frequéncia de corte igual a f. = 10 Hz.
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Aplicada a filtragem nos sinais, pode-se observar nas Figs. .13 e d.14] as curvas medida e
filtrada dos sinais p,, () € ¢o(t) utilizando a técnica de subtra¢do espectral para ambas as condi¢des
fisiologicas. Dos ciclos coletados em 1 min, entdo os sinais filtrados sdo truncados no intervalo
de regime permanente. Diferentes proporcoes de divisao dos dados foram testados, entretanto a
regra 80/20 foi adotada, na qual considera 80% dos ciclos para a estimag@o dos parametros e 20%
deles para a validacao do modelo. Essa regra foi escolhida devido ser governada pelo principio de

Pareto [[110], comumente aplicado na teoria de engenharia de controle.
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Figura 4.11: Espectro de amplitude da FFT dos sinais de pressdo: (a) pressdo atrial esquerda
(Pac(t)); (b) pressdo na cAmara de sangue (p.s(t)); (¢) pressdo na cdmara adrtica (pao(t)).
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Figura 4.12: Espectro de amplitude da FFT dos sinais de fluxo: (a) fluxo de entrada (¢(t)); (b)
fluxo de saida (g,(t)); (c) fluxo no lago sistémico (gs(t)).
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4.5.3 Estimacao dos parametros do modelo do SH

Para identificagdo do sistema, o vetor de parAmetros Osy = [Re, Cea R; Li Ry Lo R L Co Res]”

do modelo completo descrito na Sec¢do [4.3] foi inicializado com os valores calculados conforme

o procedimento descrito em Sousa e Torres [67,/105]. Feita essa inicializacdo, o conjunto das

equacoes diferenciais foi resolvido no algoritmo numérico usando o método Runge-Kutta de 4°

ordem (ode4) com um passo de célculo de 1073, baseando-se esse valor na taxa de amostragem
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dos sinais medidos. Para simular o modelo OD em ambiente de simulacao de circuitos elétricos,
também ¢ possivel utilizar técnicas de integracao implicitas de passo varidvel, como ode23t ou
odel5s.

Ap0s executar o algoritmo numérico, os valores obtidos para cada um dos parametros nas
condi¢des sauddvel e de IC sdo apresentados nas Tabelas #.2]e[4.3] No que se refere a fungdo de
custo, obteve-se J,(0sy) = 8,30 x 107 e Jy(fsu) = 2,89 x 1072 para a condi¢@o saudével; e

Jy(0sn) = 3,10 x 1072 e J4(6sn) = 4,20 x 1072 para a condigdo IC.

Tabela 4.2: Valores dos parametros do modelo 0D do SH InCor (modelo pneumaético).

Parametro Valor Unidade
R 2,50 x 103 nmn?ﬁ's

m
Cea 13,71 mmHg

Tabela 4.3: Valores dos parametros do modelo OD do SH InCor (modelo hidraulico).

Parametro Valor Valor Unidade
(Condicao saudavel) (Insuficiéncia cardiaca)

R 0,20 0,40 mmHg s
L 3,59 x 102 0,23 mmkHg s
R, 3,49 x 1072 0,13 mm”ﬂg.s
Lo 5,04 x 102 8,55 x 102 mmHg s
R, 1,68 1,29 mm“ﬁg.s
L, 1,00 x 102 8,64 x 102 m“?n&l}g'“
Cao 0,39 0,99 ﬁHg
Re, 0,10 0,10 minfles

4.5.4 Validacao do modelo do SH

Com os parametros do modelo OD do SH estimados, foram realizadas novas simula¢des compu-
tacionais para verificar o funcionamento desse modelo. As curvas de fluxo e pressdo simuladas
sdo similares as das curvas obtidas pelas medi¢des em bancada para ambas condicdes fisiologicas
retratadas, conforme observado na Fig.

Também foi calculado o indice RMSE entre a curva medida e a curva simulada, para um ciclo

de operagio, utilizando a Eq. (4.21)). Para a simulacdo da condic@o fisiolégica sauddvel, obteve-se
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W, (fs) = 5,67 x 1072 mmHg e Wy (fsy) = 7,79 x 1072 ml/s. No caso da simulagdo da condi¢io
IC, obteve-se W, (fsu) = 1,74 x 1072 mmHg e Wy(fsu) = 4,23 x 1072 ml/s.

Fluxo Qo (ml/s) Pressdo Pao (mmHg)

—
=
=

1
0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5
Tempo (segundos)

(a)

wW A WU
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=== Medido

Fluxo Qo (ml/s) Pressdo Pao (mmHg)
S 28

Tempo (segundos)
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Figura 4.15: Curvas dos sinais: (a) pao (), Pao(t) € ¢o(t), Go(t) (condi¢do pedidtrica saudével); (b)
Pao(t)s Pao(t) € Go(t), Go(t) (condigdo pedidtrica IC).

4.6 Consideracoes finais

Uma nova configuragdo do simulador hidraulico desenvolvido pelo InCor foi apresentada. Cada
componente da estrutura fisica foi descrito, bem como apresentado o modelo a parametros con-

centrados do sistema com base no trabalho de Sousa [67]. Também foi proposto nesta tese de
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doutorado um procedimento experimental de caracterizacao da bancada de testes. Esse proce-
dimento tem como vantagem utilizar apenas dois sinais medidos, comumente verificados em
ambiente clinico, para obten¢do completa dos parametros do modelo OD do SH InCor. Além
disso, tal caracterizag¢do pode ser aplicada em outros simuladores, que também possuam dindmicas
hidrdulicas e pneumadticas com o propodsito de verificar a efetividade da assisténcia ventricular.

Algumas limitagdes foram detectadas no modelo OD obtido para representacdo dos sinais
medidos no simulador hidrdulico, tais como as oscilacdes ndo contempladas para representar o nd
dicrético na pressdo adrtica e a regurgitacao no fluxo de saida do simulador de ventriculo. Essas
limitacdes podem ser observadas de forma qualitativa, pela sobreposicao das curvas medida e
simulada para a pressao e o fluxo.

Os motivos associados seriam a simplificacdo do modelo das vélvulas bioldgicas como diodo
ideal; diferencas na pressiao da camera de sangue nos instantes em que ocorre a transicao do periodo
de enchimento para o periodo de ejecdo e vice-versa; falta de melhores estimativas do valor inicial
dos parametros; além da necessidade da inser¢do de outros componentes elétricos andlogos no
modelo para simular esses efeitos fisiologicos.

Apesar dessas oscilagdes retratarem com maior fidelidade a fisiologia cardiovascular, elas ndo
sdo essenciais no ponto de vista de projeto do sistema de controle fisiologico, pois o modelo OD
resultante consegue representar de forma aceitavel a dindmica do SH InCor em testes in silico,
obtendo-se o indice RMSE na ordem de 102 para ambas as condi¢des descritas. Além disso, com
esse modelo OD ¢ possivel: (1) prever a interagdo entre o simulador de ventriculo e a bomba de
sangue rotativa, para diferentes modos de operacao do dispositivo; (2) realizar o cdlculo dos ganhos
dos controladores na hierarquia de malhas de controle; e (3) verificar o funcionamento do sistema
de controle em malha aberta e em malha fechada.

No préximo capitulo, um protétipo de bomba de sangue rotativa pedidtrica, também disponi-
bilizada pelo grupo InCor - HCFMUSP, serd caracterizado no simulador hidrulico e modelado
utilizando a modelagem 0D, de forma que na etapa seguinte do trabalho é implementado o sistema

de controle fisiol6gico proposto.
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Bomba de sangue rotativa InCor

Neste capitulo, um modelo a parametros concentrados para um protétipo de bomba de sangue
rotativa pedidtrica do Instituto do Coracdo (InCor - HCFMUSP) € apresentado, bem como o
procedimento de caracterizacao realizado para extrair as condi¢Oes estdticas e dindmicas dessa

bomba rotativa.

5.1 Introducao

Para o desenvolvimento de um sistema de controle fisioldgico, as operagdes estdtica e dinamica
de DAVs devem ser investigadas. Neste caso, antes da implantacdo de DAVs em pacientes, €
necessario que diversos testes do tipo in silico e in vitro sejam realizados em laboratério, para
avaliar amplamente o desempenho desses dispositivos e reduzir assim, o nimero de ensaios clinicos
nos testes in vivo. Entdo, quando o projeto do controlador fisiolégico € baseado em modelos, os
DAVs sdo geralmente representados por modelos a pardmetros concentrados, designados como
modelos 0D [21]], conforme descritos na Subse¢do [2.3.1)do Capitulo[2]

No que se refere a modelagem de bombas volumétricas, Hunsberger [[107] desenvolveu um
modelo OD para o dispositivo Thoratec PVAD. A partir de experimentos realizados em um simulador
hidraulico, pode-se obter a relagdo pressao-volume no interior da cdmara sanguinea do dispositivo,
e modelar as canulas e o atuador pneumatico utilizado para bombear ar comprimido para o interior
do DAV. Com base nessa modelagem, Sousa et al. [106] propuseram um modelo 0D para o

DAV pulsitil pediatrico InCor (15 ml de ejecdo), que inclui mais detalhes sobre as caracteristicas
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funcionais do atuador pneumadtico. A dinamica geral do dispositivo é descrita por meio dos
parametros identificados do modelo, usando os sinais medidos no simulador hidraulico.

Ja em relagcdo a modelagem de bombas rotativas, Chot et al. [111] propuseram um dos primeiros
modelos matemadticos para uma bomba de sangue rotativa axial, identificando os pardmetros dos
subsistemas mecénico e hidraulico. Por sua vez, Lim et al. [63]] propuseram um modelo 0D para
uma bomba de sangue rotativa centrifuga, considerando também a dindmica do atuador elétrico, de
forma a modelar os subsistemas elétrico, mecanico e hidraulico da bomba. Entretanto, o modelo
resultante da bomba acoplado ao modelo do SCH foi verificado apenas em testes in silico, fazendo
uma breve comparagdo qualitativa a dados experimentais anteriormente registrados de um teste in
vivo, realizado com porcos.

Moscato et al. [[112]] propuseram a modelagem dindmica e a identificagdo da bomba rotativa de
fluxo axial MicroMed-DeBakey VAD enquanto que Pirbodaghi [[113]] prop6s um modelo matemético
para a CentriMag RBP, ambos baseando-se em experimentos que foram realizados em uma bancada
de testes. Apesar de utilizarem uma abordagem experimental nas etapas de estimacao e validacao,
os modelos OD obtidos representam apenas a funcao hidrodindmica das bombas.

Tendo em vista que ainda ndo foi desenvolvido um modelo matemadtico da bomba de sangue
rotativa InCor, que serd utilizada no projeto do sistema de controle fisiologico pediétrico, entdo um
procedimento de caracterizacdo experimental para essa bomba foi proposto usando o simulador
hidraulico InCor, de forma a definir os limites de operacdo do dispositivo e a identificar os

parametros do modelo completo.

5.2 Estrutura da bomba rotativa pediatrica (pRBP)

A bomba de sangue rotativa pedidtrica (pRBP) InCor (volume de eje¢do de 20 ml) € uma bomba de
sangue rotativa do tipo centrifuga e disposta de forma extracorpdrea ao paciente, sendo acionada
por um motor trifasico sincrono de imas permanentes (Permanent-Magnet Synchronous Motor
- PMSM). Na pRBP InCor, o sangue € impulsionado através de um movimento de rotagdo do
impelidor, tipicamente com fluxo no regime laminar e ndo pulsatil, que é transmitido ao organismo
do paciente a partir da diferenca de pressdo e velocidade. O impelidor é contido em um invélucro
de policarbonato com conector de entrada de acesso central e conector de saida de acesso periférico,

em dire¢do ao paciente, conforme apresentado na Fig.
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Figura 5.1: Imagem da bomba de sangue rotativa InCor utilizada em laboratdrio.

Os terminais da bomba de sangue rotativa sdo interligados ao simulador hidraulico InCor,
utilizado para simular a condi¢ao fisioldgica do paciente na faixa etdria pedidtrica, melhor descrito
no Capitulo El Essa conexdo é feita por meio de canulas de %" de didmetro com 1,5 mm de
espessura interna, em que a canula de entrada interliga o conector de entrada da pRBP com a
camara de sangue do simulador de ventriculo; e a canula de saida interliga o conector de saida
da pRBP com a camara adrtica, formando a ramificac@o de assisténcia ventricular no simulador
hidrdulico, conforme apresentado na Fig.[5.2]

Existe um acoplamento magnético entre a bomba rotativa e o eixo do motor PMSM. As duas
partes do acoplador, uma no lado do motor PMSM e a outra no lado do impelidor, t€ém quatro imas
permanentes no qual cada ima do impelidor se conecta com um outro respectivo no eixo do motor.
O motor PMSM fica contido no interior de uma estrutura denominada cabecote, que € a unidade
magnética a partir da qual a velocidade de rotagdao do impelidor € modificada. O motor presente
no cabecote da pRBP InCor € do tipo ironless PMSM, com ligacdo estrela, 12 pdlos e com forca
contra-eletromotriz (FEM) senoidal.

O moédulo de acionamento elétrico proposto para a pRBP InCor foi projetado partir de um kit de
acionamento do fabricante STMicroelectronics [I14,[I15]. A arquitetura desse kit de acionamento
para motor PMSM de baixa tensdo pode ser basicamente esquematizado como o arranjo de dois

principais blocos funcionais:
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Figura 5.2: Imagem da bomba de sangue rotativa InCor acoplada ao simulador hidraulico.

e Bloco de controle: aceita comandos do usudrio para acionar um motor. Esse bloco € baseado
na placa STM32 Nucleo, que fornece todos os sinais digitais para obter controle de condug¢do

do motor.

e Bloco de poténcia: é baseado na topologia do inversor trifisico. O nucleo do bloco de
poténcia € o driver CI L6398 incorporado, que contém toda a energia ativa necessaria e

componentes analdgicos para executar o controle do motor PMSM de baixa tensdo.

Neste trabalho, o kit de acionamento projetado constitui-se da placa de controle NUCLEO-
F302R8, que estd melhor descrita na Subsecdo [6.2.2] do Capitulo [0} e da placa de poténcia
X-NUCLEO-IHMO08M1, apresentada na Fig.[5.3] Ambas placas foram escolhidas devido ao fato
de atenderem as especificagdes técnicas do motor PMSM contido no interior do cabegote da

pRBP InCor, bem como apresentarem combinacao tipica, conforme sugerido pela STMicroelectro-

nics [114,[113].
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A placa X-NUCLEO-IHMO8MI1 ¢é uma placa de expansado de driver de motor BLDC/PMSM,
fornecendo uma solugdo acessivel e facil de usar para acionar um motor BLDC no projeto STM32
Nucleo. Essa placa € totalmente configurdvel e pronta para suportar diferentes cendrios de controle
em malha fechada, com base no controle sensorless ou com sensor de efeito Hall, sendo compativel
com a medicao de sensor de corrente de trés derivagdes ou derivagdo tnica.

O driver CI L6398 usado nesta placa de expansdo STM32 Nucleo é um driver de porta de meia
ponte em chip tnico para o MOSFET de poténcia de canal N (STL220N6F7), que forma uma
plataforma de alta corrente para motores BLDC/PMSM. A secao digital suportada pela placa de
poténcia permite uma soluc¢do de algoritmo de controle de 6 etapas (six-steps) ou controle orientado
a campo (Field Oriented Control - FOC), que pode ser selecionado por firmware.

Essa placa tem como caracteristicas principais: faixa de tensdo nominal de operagdo de 8 V
a 48 V DC; corrente de saida de 15 Agys; deteccdo e protecdo de sobrecorrente (30 A de pico);
protecdo térmica de medig¢do e superaquecimento; jumpers configuraveis para detec¢do de corrente
do motor por 3 shunts ou 1 shunt; conector e circuito do sensor de velocidade do tipo efeito
Hall/Encoder; conector de depuragdo para DAC, GPIOs, etc.; potencidmetro disponivel para
regulacdo de velocidade; LED do usudrio; compatibilidade com o conector ST morpho e conector

Arduino™™ UNO R3; e suporta o empilhamento de placas adicionais em uma tnica placa STM32

Nucleo [114].

CN7

Conector morfo ST

CNo

Conector Arduino Uno R3
CNS8

Conector Arduino Uno R3
U20,U21,U22

Driver CI L6398

CN10

Conector morfo ST

CNS

Conector Arduine Uno R3
CN9

Conector Arduino Uno R3
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Conector para motor
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/
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D11
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Figura 5.3: Placa X-NUCLEO-IHMO8M1: (a) Fotografia da placa; (b) Descricdo da placa. (Fonte:

STMicroelectronics || ).
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5.3 Modelagem da bomba rotativa

O modelo a parametros concentrados adotado para a bomba de sangue rotativa pediatrica € descrito
por um conjunto de trés equacdes diferenciais ordindrias, que representam os subsistemas elétrico,

mecanico e hidraulico da RBP. A representacao de circuito equivalente para este modelo 0D ¢é

apresentada na Fig.

Motor PMSM

{
mfﬁom

Rout Lout

egt)

Canula de
saida

Canula de

entrada Aprse(t)

Bomba de sangue

Figura 5.4: Representagdo do modelo OD proposto para a pRBP InCor.

5.3.1 Modelo elétrico

O subsistema elétrico é composto por um motor do tipo PMSM, que ndo tem escovas € usa
imas permanentes incorporados no rotor de agco para criar um campo magnético constante. Em
velocidade sincrona, os p6los do rotor travam no campo magnético rotativo [116].

Esse subsistema é representado pelo modelo equivalente DC do motor PMSM baseado em
controle tipo FOC, conforme expressado na Eq. (5.1). A obtencdo desse modelo pela transformada

dq0 € descrita com detalhes no Apéndice

dig (1) 1 R,
—L = () — gt
W= o) - A+

we(t) (GRY)
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onde: v4(t) € a tensdo no eixo de referéncia ¢ (V); i4(¢) € a corrente no eixo ¢ (A); Ry € a
resisténcia de armadura no eixo ¢ (€2); Lq € a indutancia de armadura no eixo ¢ (mH); A\gs(t) é
o fluxo eletromagnético no eixo d (Wb); w.(t) é a velocidade elétrica do motor (%1) , dada por

we(t) = Z2w(t) com n, sendo o nimero de pélos do motor e w(t) é a velocidade de rotagdo da

bomba.

5.3.2 Modelo mecanico

Para a dinamica mecanica, a diferenca do torque eletromagnético e do torque da bomba determina
a energia usada para acelerar ou desacelerar o impelidor. Existe um acoplador magnético do tipo
axial entre o motor PMSM e o impelidor da bomba. Os imas permanentes sao dispostos em um
disco fixado no eixo do motor girando com velocidade de rotagdo wy,. No lado do impelidor da
bomba, os imas sdo dispostos sobre um disco de policarbonato girando com velocidade de rotagio
wp [117]. Para simplificar, pode-se assumir que o acoplador € rigido, isto &, wn(t) = wp(t) = w(t),

e assim a equagdo de movimento € dada pela Eq. (5.2)).

dw(t) B
W0 sty = Tt - 100 52)

kgmes). 7 g,

onde: .J;, € o momento de inércia (kg - m?); ¢ € o coeficiente de atrito viscoso < mlrad® ) e

torque eletromagnético (N - m) e 7; é o torque da bomba (N - m).

Para motores PMSM, o torque eletromagnético € expresso na forma:

T(1) = SpOs(1)ialt) = (0)ia(0)) = Sy Dhial8) + (L — Lialt)ia(®)]  (53)

Considerando o eixo ¢ como eixo de referéncia, entdo o torque méximo € produzido para

iq(t) = I (corrente nominal do motor) e 4(t) = 0. Logo, a Eq. (5.3) ¢ reescrita como:

3
Ta(t) = SmpApmia(t) = ki (?) (5.4)

onde: A\py € o fluxo eletromagnético devido aos imds permanentes (Wb), dado por Ay, = V3.

ke
10007,

60 fes \ . 5 N.m
C o sendo k. a constante eletromagnética (ﬁ), e ki € a constante de torque (T)

Ja o torque liquido da bomba pode ser definido como f(guse(t), w(t)) = cw(t) + Ti(t). Logo,

a equacdo de movimento completa é dada pela Eq. (5.5).
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B~ i)~ g0, (1) i

A razdo para escrever a equacao de movimento dessa maneira estd relacionada com o fato de que
a expressdo para f(qrep(t),w(t)) ndo é conhecida a priori, e deve ser definida no procedimento
de caracterizacdo. O torque da bomba atuando no eixo do motor PMSM depende do tipo de
dispositivo de acoplamento e de como as laminas do impelidor interagem com o fluxo. Dessa

forma, pode-se considerar que f(gprpp(t), w(t)) é um dos cinco modelos possiveis, conforme as

Egs. (5.6) a (5.10).

Modelo I: f (g (t), w(t)) = co(t) (5.6)

Modelo IT: f (gyrsr(t), @ (t)) = [aa(t) + ] w(t) (5.7)

Modelo 1L f(qyree(t), w(t)) = [aqigs(t) + ¢] w(t) + by () () (5.8)
Modelo IV: f(Gyenn (), w(t)) = [aqs(t) + ] w(t) + dw? () (5.9)
Modelo V: f(guse(t), W (t)) = [0 (t) + €] w(t) + bprsp(t)w? () + dw(t) (5.10)

No Modelo I, a fun¢do f(qrse(t), w(t)) depende apenas da componente linear da friccdo viscosa
(c) gerada pelo motor PMSM. No Modelo II, um termo ndo-linear quadrético (a) com o fluxo é
adicionado ao coeficiente de atrito viscoso. No Modelo III, um termo bi-linear (b) envolvendo o
fluxo multiplicado pelo quadrado da velocidade de rotagdo € incluido. No Modelo IV, o termo
bi-linear € substituido por um termo que depende do cubo da velocidade de rotacdo (d). No Modelo

V todos os termos anteriores sdo combinados [[63}/111]].

5.3.3 Modelo hidraulico

Para a dindmica hidrdulica, a relacdo entre a diferenca de pressao, o fluxo e a velocidade de rotacio
pode ser descrita usando as equacdes de Euler para bombas. No entanto, ndo ha um método tedrico
simples para encontrar essa relacio, sem usar a andlise de elementos finitos. Assim, similarmente

ao que foi dito para a equacdo de movimento, a func¢io que relaciona a diferenca de pressao, o fluxo
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e a velocidade de rotacdo nao é conhecida a priori e também deve ser definida no procedimento

de caracterizacgdo. Sendo assim, pode-se considerar que Ap(t) = poui(t) — pin(t) é um dos cinco

modelos possiveis apresentados nas Eqgs. (5.11) a (5.15).

Modelo I: Ap(t) = Rpguee(t) + Bw?(t) (5.11)
Modelo II: Ap(t) = RpGurer(t) + FpQaes(t) + B’ (t) (5.12)
2 2 dw(t)
Modelo IIl: Ap(t) = RpGouue(t) + Fpgs(t) + Buw?(t) + JPT (.13)
: _ 2 2 gy (t)
Modelo IV: Ap(t) = Ryger(t) + FpQg(t) + Bw™(t) + LPT (5.14)
d t dw(t
Modelo V: Ap(t) = Ryguue(t) + Fpgas(t) + Bw’(t) + Ly qus;( ) + Jp di) (5.15)

No Modelo I, presume-se que a diferenca de pressdo na bomba € uma soma de um termo
proporcional ao fluxo (relacionado a resisténcia da bomba £;,), € um termo nao linear quadratico
com a velocidade de rotagdo (/3), em que e,(t) = Sw?. No Modelo I, o termo ndo-linear quadratico
com o fluxo € adicionado (F},). No Modelo III, um termo proporcional a derivada de tempo da
velocidade de rotagao (relacionado ao momento de inércia da bomba do impelidor J,,) € incluido.
No Modelo IV, o termo proporcional a derivada de tempo da velocidade de rotacdo € substituido
por um proporcional a derivada de tempo do fluxo (relacionado a inertancia da bomba L,). No
Modelo V, todos os termos anteriores sao combinados [118,|119].

Os parametros Ri,, Rou, Lin € Loy s30 calculados a partir das caracteristicas geométricas das

canulas e do fluido, conforme as Egs. (5.16) e (5.17).

R, = /\i—:ﬁ,i € {in, out} (5.16)
L= Ap—g,z‘ € {in, out} (5.17)
o
onde: R;,i € {in,out} € a resisténcia da cinula (mrrlllllrllgs); L;,i € {in,out} é a inertincia da
canula (%), p € a densidade do fluido (%), 71 € a viscosidade do fluido <%>, [ é

o comprimento do tubo (cm); r € o raio do tubo (cm); e A € o fator de conversdo de unidades.

Informagdes sobre a andlise dimensional desses parametros sao encontradas em Sousa [67].
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Logo, o modelo OD genérico da pRBP InCor pode ser descrito a partir da representacio de
espaco de estados, conforme a Eq. (5.18). No caso dos modelos mecénicos e hidraulicos, apenas
as equacoes para Modelo V foram apresentadas, pois a partir delas pode-se derivar as outras

representacdes (Modelos I-1V), fazendo a exclusdo dos termos ndo utilizados.

Xorsr (1) = Aprep (L, (1)) + Birapv (1) (5.18)

onde: Xxgp(t) € 0 vetor de estados; A (2, (1)) representa a matriz de estados e B g representa

a matriz de entrada, conforme expressas nas Eqgs. (5.19), (5.20) e (5.21)), respectivamente.

Xpree(0)=| ao(t) |=| w(t) (5.19)

—Rqz1(t)— w2 (t) Mas

Lq
APRBP(t, x(t)) — kt;m(t)—a:v%m(t)—i-bxg:]([:)z%(t)—i—c;tg(t)—i-dzg(t) (5.20)
—Ryw3(t)— Fpa2(t)+Bx2(t)+ Jpia (1)
LP
1
Buw = | ™ (5.21)
02x1

5.4 Caracterizacao da bomba rotativa

A selecdo da estrutura para a dindmica mecanica e hidrdulica, bem como a estimacdo dos parametros
do modelo da bomba de sangue rotativa InCor é baseada em uma sequéncia de testes experimentais
e de um algoritmo numérico, conforme proposto por Melo et al. [120]. O procedimento de
caracterizacdo é esbogado por meio de um fluxograma, como observado na Fig.[5.5]

Os experimentos propostos com a bomba de sangue rotativa InCor foram realizados na ban-
cada de testes, conforme configuracdo previamente apresentada (vide Fig[5.2)). Na obtencéo dos
parametros do modelo 0D desenvolvido para a pRBP InCor, um sistema de aquisi¢do de dados foi
utilizado, melhor descrito no Apéndice[A]

Nas Subsecoes a[5.4.3] é realizada uma explicacdo detalhada sobre todas as etapas do

procedimento de caracteriza¢do proposto.
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Figura 5.5: Fluxograma para descri¢do do procedimento de caracterizagdo da pRBP InCor.
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5.4.1 Definicao dos limites de operacao

Um teste inicial usando a bomba de sangue rotativa pedidtrica € executado para definir os limites
operacionais, com relacdo aos valores mdximo e minimo dos sinais disponiveis no simulador

hidraulico. Essa etapa é executada da seguinte maneira:

(a) Com a resisténcia sistémica toda aberta, a tensdo de alimentacdo do motor € alterada de
0 V para a tensdo maxima fornecida pelo médulo de acionamento elétrico, com passos de 1

Vws/fase por vez; a cada passo, a tensao é mantida constante por 1 min (60 segundos).

(b) Ap6s 1 min, quando o estado estaciondrio € atingido, as tensdes de linha, as correntes de fase,
a velocidade de rotacao, o fluxo e as pressoes (na entrada da bomba e na saida da bomba)

sdo registradas.

(c) Repita os passos (a) e (b) até que a velocidade de rotagdo alcance um valor méximo ou o
acoplador magnético desacople do eixo do motor da bomba. O desacoplamento é detectado

por uma redugdo subita das correntes de fase, da velocidade de rotacdo e do fluxo de fluido.

5.4.2 Teste estatico

O método tradicional para caracterizacao de bombas rotativas consiste em gerar curvas estaticas
de diferenca de pressdo versus fluxo, ou seja, as curvas Ap x ¢ [121]]. Essas curvas sdo muito
importantes no procedimento de caracteriza¢ao, pois descrevem as caracteristicas construtivas da
bomba de sangue rotativa (por exemplo, bomba axial ou bomba centrifuga).

Neste método, o fluxo e a diferenca de pressao a diferentes velocidades de rotagdo sao medidos,
sob condi¢des de estado estaciondrio. O procedimento para obter o desempenho hidrodindmico € o

seguinte:

1. No médulo de acionamento do motor, a velocidade da bomba € alterada da velocidade
minima (o valor que garante a circulacdo completa do fluido na configuragdo experimental)
até a velocidade méaxima (o valor que permite bombear sem afundar o fluxo durante a

obstrucdo da tubulacdo), aplicando um passo de 500 RPM.

2. Para cada velocidade, o fluxo € alterado no passo de 1 L/min e mantendo cada passo por

1 min com base na resisténcia mecanica, desde totalmente fechada até totalmente aberta.
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3. Apos estabilizar o fluxo em cada passo, as pressdes da bomba de entrada e saida sdo

registradas. Ao final do teste, as curvas Ap X ¢ sdo obtidas com os valores medidos.

5.4.3 Teste dinamico

Para selecionar a estrutura que represente a dinamica mecanica e hidraulica, bem como estimar
os parametros do modelo da bomba rotativa, um teste dinamico € feito com base nos limites

operacionais ja encontrados. O procedimento usado neste teste € o seguinte:

1. Com a resisténcia mecanica totalmente aberta, um sinal de tensdo com frequéncia varidvel é

aplicado aos terminais do motor PMSM por 1 min.

2. Durante este 1 min, as tensdes de linha, as correntes de fase, a velocidade de rotacao, o
fluxo e as pressdes de entrada/saida sdo registradas. No final do teste, os dados gravados
sao divididos em duas partes, sendo uma delas para estima¢ao de pardmetros e outra para

validag¢ao de modelos.

Estimacao dos parametros

Os modelos de tempo continuo usados para representar os subsistemas elétrico, mecanico e
hidraulico devem ser convertidos em equacdes de diferencas discretas, adequadas para computacao

numérica na estimacao dos parametros. Dentre os varios métodos para derivada na representacao em

x(t) . x(t+h)—z(t)

) C , . . d
tempo discreto [[122], foi utilizado o método de Euler do tipo forward, ou seja, T A ,

onde x(t) pode representar iq(t), w(t), grer(t). Aplicando o método forward Euler aos modelos

elétrico, mecanico e hidraulico, as representagdes discretas sdo obtidas conforme as Eqgs. (5.22)),

(5.23) e (5.24)), respectivamente.

iq(k+1) = ( — hL—}:") ig (k) + ivq(k:) - h)\dsw(k’) (5.22)

i 1) = (1= 55 ) + 520 (h) = 5 B (R1()

Jm hme ) hd (5.23)
—J_meRBP(k)W2(k) - J_mw3(k)
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hR hE hp
Grap(k + 1) = (1 — L—p) Gorer (k) — L—quRBP(k) _ L_wz(k)
P p p
h J (5.24)
—Ap(k) — 2wk +1) —wk
A0 = 72 [k + 1) — w(k)
onde: £k =1,---, N, com N € o nimero de amostras de dados e / € o intervalo de amostragem.

No caso dos modelos mecanicos e hidraulicos, apenas as equagdes para o quinto caso (Modelo
V) foram apresentadas, pois a partir dessas expressoes pode-se derivar as outras representacoes
(Modelos I-1V), fazendo a exclusdo dos termos nao utilizados.

Com base nos modelos de tempo discreto, pode-se derivar preditores de um passo a frente para
formular os problemas de estimacdo de parametros [123]]. Para este fim, os modelos de tempo

discreto devem ser reescritos como na Eq. (5.25).

J(k|0;) = " (k)b; (5.25)

Baseando-se em ZiN ?_ a matriz de dados experimentais registrada durante o teste dinamico,

uma funcgdo de custo V (6, ZI»N £ é definida. A fung@o custo é expressa pela Eq. li

Ng

1
V(6,2 = o > lyilk) — 9(k|6:)]%,i € {e,m, h} (5.26)
k=1

onde: N é o nimero de pontos de dados selecionados para estimativa de parametro; ¢ denota o

modelo de subsistema de tempo discreto elétrico (e), mecanico (m) ou hidraulico (h). A estimativa

de parametro para cada modelo de subsistema é encontrada com um algoritmo numérico [123]]

projetado para resolver a Eq. (5.27)).

0; = argmin V (0;, Z7), i € {e,m,h} (5.27)
0;

Validacao dos modelos

Para determinar a qualidade do modelo estimado, a parte da matriz de dados ndo usada na Eq. (5.27)
€ usada para calcular uma figura de mérito, o indice root mean square error (RMSE), conforme a

Eq. (5.28)). Esta figura de mérito indica a precisdo do modelo estimado.
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1 X

A ~. 72
Vok=1

onde: y;(k) ¢ o sinal medido; §j(k|#?) é o sinal estimado; Ny, é o nimero de amostras utilizadas na
valida¢do do modelo, com Ny = N — Npg.

O bloco chamado "Modelo escolhido" na Fig. [5.5|é implementado usando essa figura de mérito.
Uma vez que os parametros de todos os modelos (Modelos I-V para os subsistemas mecénico e
hidrdulico) estdo disponiveis, sdo calculados os vetores Wy (0,,,) = {W (AL ), W4(011), W (0111,
Wa(OR), Wa(0))} € Wa(br) = {Wa(6]), Wa(6]), Wa(01), Wa(01Y), Wa(6})}, de forma a
obter o modelo com menor Wd(éf), i€ {m,h},j € {ILI, I, IV, V}.

Reconstrucao das curvas estaticas

Um passo adicional, geralmente ndo considerado nos problemas de estimag¢do de parametros, é
introduzido no procedimento de caracterizacao proposto. Esta etapa adicional consiste em utilizar
o modelo obtido do algoritmo de estimacdo de parametros para simular o teste estdtico e comparar
os resultados simulados com os dados reais registrados anteriormente.

A qualidade final do modelo € definida em relagdo a outra figura de mérito, que € expressa pela

Eq. (5.29).

M
Ny 1 2
W, (8]) = Z (k) = G, (kIB)| " w € [wr,wal,j € (LILILIV, VY (529)
=1

onde: M é o ndmero de pontos de dados registrados no teste estdtico; ¢s(k) é a medida real do
fluxo de fluido e G,(k|0),) é o fluxo de fluido simulado calculado com o conjunto de pardmetros
estimado nas mesmas condi¢des operacionais do teste estatico.

Esta figura de mérito é como um procedimento de validacdo cruzada que corrobora a correcao

da abordagem proposta, especificamente em relagdo ao comportamento hidrodindmico.
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5.5 Resultados obtidos

Os resultados apresentados foram baseados nos dados coletados durante os testes experimentais

realizados em bancada, conforme apresentados nas Subsec¢des[5.5.1]a[5.5.4]
5.5.1 Regiao de operacao

A partir dos sinais medidos na configuragdo experimental, os limites operacionais da bomba
rotativa InCor foram definidos. Neste caso, as tensdes de linha nos terminais do motor PMSM
podem manter a bomba em opera¢do maxima até 24 Viys, € com as correntes de fase saturando a
2,3 Arms, como pode ser observado nas Figs. @Ka) e @b), respectivamente.

Durante a realizag¢do do teste, ndo foi detectado o desacoplamento magnético entre o rotor do
motor PMSM e o impelidor da bomba, uma vez que ao alcangar a velocidade maxima de rotagao
igual a 4000 RPM, o fluxo se manteve em um valor maximo em torno de 8 L/min e as pressdes de
entrada/saida da bomba resultaram em um diferencial de pressdo de aproximadamente 150 mmHg,

como pode ser visto na Fig. [5.6(c).
5.5.2 Curvas estaticas Ap x ¢

Depois de definir o intervalo operacional, o teste estatico foi realizado com a bomba de sangue
rotativa. Neste trabalho de tese, a velocidade de rotacdo minima para o inicio do bombeamento € de
1000 RPM, enquanto que a velocidade médxima de rotagdo, com a resisténcia mecanica totalmente
fechada, ¢ de 4000 RPM; acima desse valor, a bomba entra em colapso.

Assim, em todos os testes subsequentes, a velocidade da bomba foi restrita ao intervalo
[1000,4000] RPM. Na Fig.|5.7|sdo apresentados os graficos de ¢(t) x t e Ap(t) x t exemplificados
para w = 3500 RPM, e na Fig. sdo plotadas as curvas estaticas, podendo caracterizar a pRBP
InCor como uma bomba centrifuga.

Como observado nessas curvas, a diferenga de pressao gerada diminuiu gradualmente com o
aumento do fluxo. Esse decaimento da diferenca de pressao é uma curva levemente acentuada
devido ao projeto construtivo da bomba. Os valores minimos de Ap(t) e ¢(t) para a resisténcia
mecanica toda aberta foram 17,7 mmHg e 15,83 @, respectivamente; enquanto que os valores

ml

maximos de Ap(t) e g(t) foram 182,9 mmHg e 108,33 <=, respectivamente. Jd o valor maximo de

pressdo com a completa obstru¢do da canula foi igual a 202,4 mmHg.
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Figura 5.6: Defini¢do da regido de operacdo da bomba: (a) tensdes de linha; (b) correntes de fase;
(c) fluxo, diferencial de pressao e velocidade de rotagdo.
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Figura 5.8: As curvas Ap x g medidas para a bomba de sangue rotativa pediatrica.

5.5.3 Estimacao dos parametros do modelo da pRBP

O teste dindmico fornece as medi¢oes das grandezas do tipo elétrica (vy (%), Voe(t), Vea(t), @a(t),
in(t), ic(t)), mecanica (w(t)) e hidraulica (q(t), pim(t), Pou(t)), para serem usadas nas tarefas de
estimac¢do dos parametros e validacao do modelo completo. Como mencionado antes, os dados
coletados experimentalmente sdo divididos em duas partes. Diferentes proporcdes de divisdo dos
dados foram testados, entretanto a regra 80/20 foi adotada (ou seja, 80% dos dados para estimativa
de parametros e 20% dos dados para valida¢do do modelo), de forma similar ao que foi feito na
identificagdo paramétrica do modelo do SH InCor, descrito na Subse¢io [d.4.3]do Capitulo[d Em
ambos 0s casos, as unidades de medida de fluxo e velocidade de rotacao foram convertidas em
unidades padrdo, isto é, mTl e p%i, respectivamente.

Para estimar os parametros dos modelos elétrico e mecanico, foi adotado o software Motor

Profiler, fornecido também pelo fabricante STMicroelectronics [[124]]. A escolha por essa ferramenta
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deve-se ao fato que ela vem integrada ao kit de acionamento elétrico do motor PMSM, descrito
na Se¢do [5.2] além de ser intuitiva ao usudrio e resultar nos pardmetros do modelo dg0. Nessa
ferramenta, hd um procedimento de testes programado automaticamente para obter os parametros
do motor PMSM. O procedimento completo, que dura cerca de 60 segundos, € dividido em trés
momentos: teste de rotor bloqueado (10 segundos), para estimagdo dos pardmetros Ry = I,
L; = Lg; teste de malha aberta, para estimagio do parametro k. (5 segundos); e teste de malha

fechada (45 segundos), para estimagdo dos pardmetros .J;, e ¢, conforme ilustrado na Fig.[5.9

Teste de rotor bloqueado

* Obtenciio do valor do parimetro Rs
* Obtenciio do valor do parimetro Ls
* Sintonia dos ganhos da malha de corrente

Teste de malha aberta

= Obtenciio do valor do parimetro ke
* Configuracio do observador de estados
* Transicio de funcionamento

Teste de malha fechada

+ Obtenciio do valor do parimetro C
* Obtenciio do valor do parimetro Jm
* Sintonia dos ganhos da malha de velocidade

Figura 5.9: Representacdo do procedimento de testes para estimagdo dos pardmetros - subsistema
elétrico e mecanico (Adaptado de: STMicroelectronics || ).

Ja para os parametros do torque liquido da bomba e do modelo do subsistema hidréulico, foi
utilizado o algoritmo de minimos quadrados recursivos estendidos (ERLS) [[125/[126]], que permitiu
estimar valores numéricos para I3y, Iy, B, L, e J,. Nesse algoritmo, o modelo € considerado
como um sistema estocdstico, em que cada equagdo diferencial € reescrita como uma média mével

autorregressiva com processo de termos exégenos (ARMAX) [123]], como na Eq. (5.30).
Al@)y(k) = Blg)u(k) + C(g)e(k) (5.30)

onde: y(k) é a saida do modelo; u(k) é a entrada do modelo; e(k) € o ruido do sistema; A(q) =
l+ai g+ .o+ an,qg ™ Blq) =big + ...+ by, ™eC(q) =1+ gt + ... + ¢ ™ sl0
os polindmios no operador avango ¢, com ordens n, , 1y € N, respectivamente.

O modelo ARMAX nio pode ser convertido diretamente em um modelo de regressdo, uma
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vez que as variaveis de ruido e(t) ndo séo conhecidas a priori. Assim, obtém-se uma aproximagao

adequada do modelo de regressdo, em que o ruido é aproximado pelo vetor residual €(k), conforme

na Eq. (5.31).
e(k) = y(k) — " (k)O(k) (5.31)

T ¢ o vetor de parametros a ser estimado e o (k) =

onde: 0 = [ay ... ap, by ... by, €1 ...Cy.]
[—y(k—1) ... —y(k—n)u(k —1) ...u(k —n) e(k — 1) ... e(k — n)] é o vetor de regressdo.
Para o modelo de tempo discreto, os vetores de parametros de acordo com a estrutura ARMAX

foram usados no algoritmo ERLS, como dado nas Eqgs. (5.32) a (5.41), com i = 0, 01 segundos.

e Subsistema mecanico:

T
(1 — E) ? } (5.32)

T
o = K1 — @> hki @] (5.33)

m Jo ) J. Ja
o he\ hk ha hb]"
he\ hk, ha hd]*
o1V = {(1 - J—C> - J—“ J—} (5.35)
he\ hk, ha hb hdl”
oY = [(1 - J—C> 2 J—a - J—l (5.36)
e Subsistema hidraulico:
91—{6 1r (5.37)
" RP RP .
E B 11"
o — {—p = —} (5.38)
" P RP RP
GIII _ FP B 1 JP g (5 39)
" B P RP RP P .
01V = {(1—@> iﬁir (5.40)
" Lp p Lp Lp '
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(5.41)

Na etapa de estimacao, as fungdes de custo e os indices RMSE foram calculados. Os resultados

sao apresentados nas Tabelas[5.1}[5.2]e[5.3]

Tabela 5.1: Valores dos parametros estimados para o modelo OD (subsistema elétrico).

R, L, ke V(6.) Wa(6.)
©  mH (%) (A) (A)
035 5,40x 1072 7,92x1072 1,17x1072 1,30x 1073

Tabela 5.2: Valores dos parametros estimados para o modelo OD (subsistema mecanico).

Modelo Jin a b ¢ d V)  Wa(bm)
eem) (D) (hme)  (BE) (5% (%) (%)
ml®.rad ml.rad® rad-s rad® S S

I 7,10 x 1073 - - 2,50 x 10~4 - 0,27 1,89 x107%
11 8,80 x 1073  -3,16 x 1077 - 2,42 x 1074 - 027 1,66 x107%
111 1,85 x 1072 -8,02x107% 6,96 x 1077 1,33 x10~* - 0,29 1,35 x 1074
v 7,20 x 1073 -4,81 x 1077 - 6,78 x 107* 2,70 x 107 030 3,40 x 1073
\Y 8,50 x 1072 2,74x107% -571x1077 551 x107* 4,34x107% 027 2,10x 1073

Tabela 5.3: Valores dos parametros estimados para o0 modelo OD (subsistema hidraulico).

Modelo R, F, B L, J, V(0n)  Walb)
(mmHgs) (mmHg-sQ) (mmHg-s2) (mmHg-s2) (mmHg-s2) (@) (@1)
ml ml” rad’ ml rad S S

I 7,88 - 23,71 x 1073 - - 527 3,53 x1073
I 8,06 -0,04 -9,51 x 1074 - - 1,06 2,23 x1073
11 7,43 -0,04 49,89 x 1074 - 0,07 0,95 1,91 x 1073
*IV 2,51 0,01 -1,14 x 1073 0,68 - 1,04 1,92 x107*
\Y% 2,47 0,01 -1,11 x 1073 0,69 5,16 x107° 1,05 1,93 x 1074

Na obtencdo dos parametros das canulas, considerou-se a condi¢do do fluido (soro + glicerina)

com: p = 1,055 en = 1,16 x 1072 s

cm-S-

Em relacdo as caracteristicas geométricas do tubo,

mediu-se [;, = 25 cm, loye = 50 cm, 7y, = 7oy = 0, 3175 cm (referente ao raio de um tubo de 1/4") e
A\ = 7,5x10~*. Baseando-se nesse valores, resultou-se nas resisténcias Rj, = 5,47 x 1072 mrrllgg 5
e Rouw =0, 11m; e nas inertancias L;, = 6,22 X 10*2% e Loy =0, 12%

ml
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5.5.4 Validacao do modelo da pRBP

Na Tabela [5.1] os pardmetros calculados para o subsistema elétrico sao adequados para o modelo,
pois esses parametros geraram um valor para Wd(ée) menor que a tolerancia definida para o erro
|ep(nT:)| < 1072, Embora os Modelos I, I e V tenham apresentado o mesmo V' (6,,) na Tabela[5.2]
0 Modelo II foi escolhido para dinAmica mecanica porque exibiu o menor Wd(ém).

Como visto na Tabela [5.3] o Modelo III foi escolhido como o modelo inicial para a dinAmica
hidrdulica, devido ao fato de apresentar o valor minimo de V() das op¢des testadas, porém
as curvas estdticas estimadas ndo rastrearam as curvas de referéncia. Em sequéncia, analisou-se
o Modelo 1V, no qual as curvas estimadas forneceram uma representacdo adequada dos dados
experimentais, uma vez que Wd(éh) (Modelo IV) < Wd(éh) (Modelo III).

Além disso, as comparagOes entre os sinais medidos e estimados para o Modelo elétrico,

Modelo mecanico II e Modelo hidrdulico IV, sdo apresentadas nas Figs.[5.10(a),[5.10(b) e[5.10(c),

respectivamente. Ja as curvas de desempenho hidrodindmico obtidas experimentalmente e sua
reconstru¢do usando o Modelo hidrdulico IV podem ser observadas na Fig. [5.11]

Como descrito por Ganushchak ef al. [121], foi reconhecido durante o teste estitico que a
operacdo da RBP na drea a direita da zona de operacdo (no caso, w > 4000 RPM) causa extrema
turbuléncia e cavitacdo. Mesmo que esta bomba opere na drea a esquerda da zona (no caso,
w < 1000 RPM), sua operagdo é muito ineficiente, com recirculag@o excessiva de fluido dentro da

bomba e cavitagdo também.

5.6 Consideracoes finais

Neste capitulo foi descrita a modelagem e caracterizacdo da bomba rotativa InCor, que serd utilizado
como DAV rotativo pediatrico no trabalho de tese. A partir do procedimento de caracterizacao,
foi possivel encontrar um modelo completo adequado para o protétipo da bomba. Os principais
subsistemas para o funcionamento deste dispositivo foram modelados, que s@o as partes elétrica,
mecanica e hidrdulica do sistema. Para a estimacado paramétrica, o software Motor Profiler e o
algoritmo ERLS foram adotados, destacando-se os parametros que foram escolhidos nas linhas

marcadas com um asterisco nas Tabelas e5.3l
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Figura 5.10: Curvas dos sinais: (a) i,(t) e 7,4(t); (b) w(t) e &(t); (c) q(t) e §(t) .
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Além disso, o procedimento de caracterizagao realizado na bomba foi uma metodologia simples

para determinar os valores dos parametros dos modelos, requerendo minimas informacdes a priori,

especificamente no que diz respeito ao comportamento dos subsistemas mecanico e hidraulico. E

importante ressaltar que o procedimento de caracterizacdo realizado € genérico e pode ser aplicado

quando hd mudancas estruturais na configuracdo experimental, por exemplo, o uso de um tipo

diferente de motor ou uma bomba com um tipo diferente de impelidor.

No capitulo seguinte, serd apresentada a implementacdo do sistema de controle fisiolégico

proposto nesta tese de doutorado, considerando como planta o acoplamento da pRBP InCor e do

SH InCor para o projeto do controlador fisiolégico.



Capitulo 6

Implementacao do sistema de controle

fisiologico

Neste capitulo, uma aplicacdo de controle € apresentada, para validar o sistema de controle
fisiologico proposto no Capitulo [3| Essa aplicacdo € feita no sistema InCor, representado pelo
simulador hidrdulico e a bomba de sangue rotativa pedidtrica, ambos detalhados nos Capitulos [

e[5] respectivamente.

6.1 Introducao

Os sistemas ciberfisicos (do inglés, Cyber Physical Systems - CPSs) s@o definidos como os sistemas
que oferecem integracio entre computagdo, redes e processos fisicos, onde componentes fisicos
e légicos estdo profundamente entrelagados, cada um operando em diferentes escalas espaciais
e temporais, interagindo entre si de maneiras diversas que mudam com o contexto. Enquanto os
sistemas embarcados focam nos elementos computacionais, os sistemas ciberfisicos enfatizam o
papel das ligacdes entre os elementos computacionais e elementos fisicos [127,[128].

Dentre os requisitos de um sistema ciberfisico, o primordial deles € a seguranca. Este tipo de
sistema interage com o meio ambiente e algum processo de falha pode ter consequéncias graves.
Outro requisito importante é o desempenho do sistema. Muitos CPSs podem lidar com recursos
limitados (em peso, poténcia, custo, etc.), mas ainda sim precisam garantir que as tarefas sejam

executadas de forma satisfatéria. A interoperabilidade também € um requisito relevante, uma vez
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que os subsistemas devem ser conectados entre si por meio de protocolos de comunicagao [[127]].

Por fim, a operacao em tempo real é essencial em CPSs. Por definicdo, um sistema em tempo
real € aquele em que a exatidao de um resultado ndo depende apenas da correcdo légica do célculo,
mas também do instante de tempo em que o resultado é disponibilizado, de forma a acompanhar
os eventos externos. Essa no¢do enfatiza que o tempo é uma das entidades mais importantes do
sistema, e que ha restri¢des de tempo associadas as tarefas a serem executadas. Nesse contexto, o

desenvolvimento de um sistema de controle em tempo real requer basicamente duas etapas [[129]]:

1. o projeto do controlador, em que uma lei de controle € definida e um controlador € projetado

para atender o requisito de desempenho, bem como manter a estabilidade e rejeitar disttirbios;

2. a implementacgdo fisica, na qual vdrias tarefas de controle sdo programadas para serem
executadas em microprocessadores ou microcontroladores. Nesta etapa, as tarefas devem
ser agendadas com recursos de computacdo disponiveis, no qual a escolha do tempo de

amostragem deve considerar o tempo de computacio (laténcia) fornecido pelo hardware.

Na literatura, a implementagdo de sistemas de controle fisioldgicos € proposta de diferentes
formas. Hanson et al. [130] construiram uma estrutura hardware-in-the loop (HIL) contendo um
atuador como simulador de ventriculo, que é controlado com base nas pressdes calculadas em
tempo real a partir de uma simulacao numérica de modelo OD. Ochsner et al. [[131] apresentaram
uma estrutura HIL para avaliar DAVs, usando controladores PI para fornecerem pressdes aos
reservatorios por meio de interfaces numérica-hidrdulica do sistema. Petrou et al. [[132]] realizaram
uma comparagao in vitro entre um conjunto de controladores fisiolégicos propostos para LVADs.
Leao et al. [133] desenvolveram um controle fisiologico multiobjetivo também com avaliacio in
vitro do desempenho do controlador.

No intuito de validar o sistema de controle fisioldgico proposto para RBPs nessa tese de
doutorado, a implementagdo da hierarquia das malhas de controle foi realizada no sistema InCor.
Os sistemas embarcados projetados para os controles de baixo nivel e de alto nivel sdo interligados
ao sistema InCor, cujos os pardmetros de interesse podem ser monitorados e/ou alterados pelo

especialista por meio de um supervisorio.
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6.2 Aplicacao de controle

A aplicagdo de controle refere-se a implementacado do controlador fisiolégico no sistema InCor,
de forma a restaurar o perfil de energia hemodinamica do paciente pedidtrico retratado na Subse-
cao do Capitulo 4] E possivel descrever quantitativamente o paciente em condicdes basais e
de IC a partir dos indices MAP, EEP e SHE, conforme observado na Fig.

Perfil basal: EEP basat = 77 mmHg

HR =90 bpm
Pao=85x 45 mmHg

SHE vasa=2.26 x 10* ergs/ml

Controle MAP vasal = 60 mmHg
Fisiologico

EEP1c =43 mmHg

Perfil IC: I SHE 1c = 7.99 x 103 ergs/ml
HR =30 bpm
Pac = 55x 25 mmlHg MAP 1c = 37 mmHg

Figura 6.1: Indices de pulsatilidade em condi¢des basais e de IC do paciente pedidtrico e aplicagdo
do controle fisioldgico para transitar entre essas condicdes.

Para facilitar o entendimento dessa aplicacao, diagramas de blocos foram construidos para cada
componente do sistema. Na planta do sistema (Fig.[6.2](@)), os sinais de entrada no sistema InCor
sdo as tensdes v,(t), vp(t) € ve(t) no motor PMSM, e a pressdo py(t) no simulador de ventriculo,
sendo esta ultima fixada no console pneumadtico. J4 os sinais de saida sdo as correntes i,(t), iy(t)
e i.(t), e a velocidade de rota¢do w(t) do motor PMSM, bem como a diferenca de pressdo nos
terminais da bomba rotativa Apggp(?).

No controle (Fig.[6.2(b)), o controlador fisiolégico apresenta uma hierarquia de malhas, sendo
composto por uma configuracdo de controladores em cascata na malha de baixo nivel, referentes ao
controle FOC do motor PMSM (controle da corrente i4(t) - malha interna com eixo de referéncia
q - e da velocidade de rotagdo w(t) - malha externa); e um controlador na malha de alto nivel,
referente ao controle da varidvel fisioldgica Apggp(t). A assisténcia ventricular proporcionada pela
pRBP InCor no sistema de controle fisioldgico deve ser ajustada dinamicamente em resposta as

mudancas do SH InCor, para garantir a pulsatilidade na pressao nos terminais da bomba.
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Figura 6.3: Representagdo em diagrama de blocos da bancada experimental - Sistema InCor.

No supervisério (Fig.[6.2(c)), os indices de pulsatilidade MAP,,,, EEP,,,, ¢ SHE,,,, sdo definidos
pelo especialista na drea médica, com o objetivo fisiolégico de restaurar a condi¢do basal do
paciente pedidtrico. Esses indices s@o processados no gerador de referéncia para obtencao do sinal
de referéncia pulsatil Apgg” (t), que por sua vez é aplicado como referéncia no controle de alto nivel.
Ap6s atingido o rastreamento do sinal de referéncia pulsatil, os indices de pulsatilidade obtidos
sdo comparados com aqueles definidos na condi¢@o basal, verificando se o objetivo fisiolégico foi

alcancado. Cada uma desses trés componentes sio descritos nas Subsecdes[6.2.1][6.2.2]e[6.2.3]

6.2.1 Planta

Em teste in vitro, o sistema InCor representa acoplamento fisico entre a pRBP InCor e o SH InCor.
Nesse caso, o SH InCor foi utilizado para representar o SCH pedidtrico com IC e a pRBP InCor foi
utilizada para representar o DAV tipo bomba rotativa, conforme ilustrado na Fig.[6.3] Em teste in
silico, o sistema InCor € a conexao entre os modelos OD do simulador hidraulico e da bomba de

sangue rotativa, denominado como modelo 0D SH+pRBP, conforme apresentado na Fig. [6.4]
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Figura 6.4: Representagdo do modelo 0D do sistema InCor (SH + pRBP) para testes in silico.

O acoplamento dos modelos ¢ semelhante ao procedimento apresentado na Subsecao[3.2.3]do
Capitulo 3] O modelo 0D do SH InCor ¢ apresentado na Segdo [4.3|do Capitulo e o modelo 0D
da pRBP InCor ¢ descrito na Seg¢do [5.3]do Capitulo[5| Logo, o circuito elétrico andlogo é de 9°

ordem, sendo descrito em representagao de espago de estados, conforme a Eq. (6.1).

XSI—HpRBP (t) = fSH+pRBP (t7 X (t)) + BSH+pRBPU'SH+pRBP (t)
Ysswpree (1) = Dpprar (2(1)) (6.1)

onde: Xgupse(t) = [Xsu(t) | Xpree(£)]” € 0 vetor de estados da planta; g, (t) = [pa(t) vg(£)]"

¢ a entrada da planta; ys..eee(t) = Aprep(t) € a saida da planta; Bsuqrer € a matriz de entrada;

e (T, (1)) € a funcdo de estados; € hg, e (z(t)) € a funcdo de saida, conforme expressas nas

Egs. (6.2), e (6.4), respectivamente.
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7331(t)

ReaCea
Pes(t)—w1(t)—x2(?)
R/csccs
z5(t) —xe (t)

Cao
Di(@1(t)=pes (1)) — Riza ()

1

fSH+pRBP(t, ZL‘(t)) = Do (pes (1) =23 (t)) — Rows (1) (6.2)

Lo

23(t)— Pre—Rsz6(t)
Ly
7qu7(t)*%x8(t))‘d5
Lq
ka7 (t) —axd (s () —cws ()
JIm
7(Rin+R0m+RP)$9(t)prxg(t)Jrﬁ:Bg (t)*(-’l'ii (t)*pcs (t))
(Lin+Low+Lp)

T
Rcacca
0551
BSH+pRBP = 1X (63)
Lq
L 02><1 ]
hgporee(7(1)) = —Rpwo(t) — Fyag(t) + Bag(t) — Lydo(t) (6.4)

6.2.2 Controle

Os controladores de baixo nivel e alto nivel sdo projetados com base no modelo OD SH+pRBP e

implementados em sistemas embarcados.

Controlador da malha de baixo nivel

No caso do controle de baixo nivel, o controlador utilizado foi implementado na placa NUCLEO-
F302R8 do fabricante STMicroelectronics, apresentada na Fig.[6.5] A placa NUCLEO-F302R8 é
um microcontrolador de 32 bits no pacote LQFP64 baseado no niicleo ARM® Cortex®-M4 (72
MHz) com memoria Flash de 64 KB e SRAM de 16 KB. Possui dois tipos de recursos de extensao:
conectividade Arduino?™ UNO R3 e conectores de pinos de extensdo ST morpho para acesso total

as entradas e as saidas (E/S).
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Figura 6.5: Placa NUCLEO-F302R8: (a) Fotografia da placa; (b) Descricao da placa (Fonte:
STMicroelectronics || ).

Essa placa de controle também apresenta 6 temporizadores, 3 comparadores analdgicos, 51
GPIO com capacidade de interrup¢do externa, conversores analdgico-digital (ADC) de 12 bits
com 15 canais e 1 conversor digital-analégico (DAC) de 12 bits, para realimentacdo em malha
fechada. Permite utilizar comunicagdo I2C, USART e SPI e suporte a uma ampla variedade de

Ambientes de Desenvolvimento Integrado (IDEs), tais como a prépria STM32CubelDE, IARTM

Keil®) e GCC. Os seguintes recursos sio oferecidos: trés LEDs - Comunica¢do USB (LD1), LED
do usudrio (LD2) e LED de energia (LD3); dois botdes (USER e RESET); fonte de alimentagdo
via USB ou fonte externa (3,3 V, 5V, 7-12 V); ponto de acesso de gerenciamento de energia;
recurso de re-enumeracdo da USB; trés interfaces diferentes suportadas no USB (Porta COM
virtual, Armazenamento em massa e Porta de depuragdo); depurador/programador ST-LINK/V2-1
de bordo com conector SWD (chave de modo de selecdo para usar o kit como um ST-LINK/V2-1
independente); bibliotecas de software livre abrangentes e exemplos disponiveis com 0 STM32Cube
Pacote MCU e Arm® Mbed”™ [115].

Para testar o controlador da malha de baixo nivel, foi utilizado o software ST MC Workbench.
Nesse ambiente de teste, os ganhos PI sdo convertidos em aritmética de ponto fixo, no qual
considera-se as caracteristicas de hardware das placas de controle e poténcia para realizar essa

conversdo. Conforme apresentado no diagrama de blocos da malha de corrente (Fig. [6.6), o bloco

“A” € a constante de proporcionalidade entre a varidvel de software que armazena o valor de tensao
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(expressa em digitos - valor inteiro de 16 bits com sinal - s16) e a tensdo real aplicada as fases do
motor (expressa em Volt). Da mesma forma, o bloco “B” € a constante de proporcionalidade entre
a corrente real (expressa em Amperes) e a varidvel de software que armazena a corrente de fase

(expressa em digitos).

Xy e Y ] o EC
|_P| \_I I F!,(1+5Es) i

o ;

—B] |

Microcontrolador || Motor

Figura 6.6: Representacao em diagrama de blocos do controle PI de corrente no software ST MC
Workbench.

A relacdo de equivaléncia entre as varidveis pode ser expressa nas Egs. (6.5]) e (6.6).

Vous
Ty = o Xy = zy = AXy (6.5)
Winax
RshuntAop max
x, = DotunAopWnax - g :
i ADCref Ty = XA Ti (6 6)

onde: zvy € a tensdo aplicada nos terminais do motor (V); Xy € a palavra correspondente a tensao
(s16); z; € a corrente medida nos terminais do motor (V); X; € a palavra correspondente a corrente
(s16); Viusy € a tensdo DC de barramento na placa de poténcia (V); Wiy € a palavra mdxima em
base decimal computada pelo microcontrolador de 16 bits (26 = 65535); Ry € a resisténcia shunt
presente no inversor de frequéncia da placa de poténcia (£2); A, € 0 ganho do amplificador sensivel
a corrente medida (adimensional); e ADC'; € a tensdo de referéncia no conversor AD (3,3 V).

De forma andloga, no diagrama de blocos na malha de velocidade (Fig.[6.7)), o bloco “C” é a

constante de proporcionalidade entre a velocidade real (expressa em rad/s) e a varidvel de software

que armazena a velocidade de rotacdo (expressa em digitos).

1

X+ . X, Pyl ke [
w T iy A o
il | Fm(1 +s5y) 1

+ : :

E !

X, .

1 C |

1

1

1

Microcontrolador || Motor

Figura 6.7: Representacdo em diagrama de blocos do controle PI de velocidade no software ST MC
Workbench.
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A relacdo de equivaléncia entre as varidveis pode ser expressa na Egs. (6.7).

I[max

Xy =
]-OfPWM

0,1z, = X, = Cx, (6.7)

onde: z,, é a velocidade de rotacdo do motor <%1) ; X, € a palavra correspondente a velocidade

(s16); fewm € a frequéncia de chaveamento do inversor de frequéncia na placa de poténcia (30 kHz).

Logo, os ganhos PI das malhas de baixo nivel na plataforma ST sdo computados da forma:

Ky — ngi Kp, (6.8)
o _ Rjugﬂ o (6.9)
R (6.10)
Ky = —qu,z"g“Bdew 6.11)

onde: 7; e T, sdo os tempos de amostragem (s) das malhas de corrente e velocidade, respectiva-
mente; Kp, e Kj, sdo os divisores dos ganhos proporcional e integral na poténcia de 2, variando
rad

de 2° a 2'6; w,. e w,, sdo as frequéncias de corte <T> correspondentes a banda passante do

sistema de controle em malha fechada, para as malhas de corrente e velocidade, respectivamente.

Controlador da malha de alto nivel

Em relag@o ao controle de alto nivel, o controlador utilizado foi implementado no CompactRIO
(cRIO) 9073, do fabricante National Instruments, conforme apresentado na Fig. @ O cRIO 9073
¢ um sistema embarcado reconfigurdvel e robusto que contém trés componentes - um controlador
em tempo real, um FPGA reconfigurdvel e moédulos de E/S industriais. O controlador de tempo
real contém um processador industrial que executa aplicagdes no LabVIEW Real-Time de forma
deterministica e oferece controle multi-taxa, rastreamento de execug¢ao, registro de dados onboard
e comunicagdo com periféricos. As op¢des adicionais incluem entradas de alimentagcdo de 9 a
30 V.., clock em tempo real, temporizadores de watchdog de hardware, portas Ethernet duplas,

armazenamento de dados de até 2 GB, e portas USB e RS232 integrados [134]].
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Figura 6.8: Imagem do NI cRIO-9073 com os médulos E/S da Série C (Fonte: National Instruments
Corporation [@]).

O algoritmo PID no cRIO possui limitacao na faixa de saida de controle com integrador anti-
windup. O intervalo padrdo de saida € de —100 a 100, que corresponde aos valores especificados
em termos percentuais da escala completa da varidvel controlada. Nessa aplicagdo de controle, os
ganhos do controlador PI de diferenca de pressdo também podem ser obtidos por meio de método
analitico, além da técnica de sintonia apresentada na Subsec@o [3.4.3] do Capitulo 3] ndo sendo
técnicas de projeto de controlador excludentes entre si.

Neste caso, o modelo 0D SH+pRBP pode ser simplificado por uma natureza linear e invariante
no tempo (LIT), considerando as caracteristicas intrinsecas da bomba rotativa no projeto de controle,
tendo a principal vantagem a andlise cldssica da estabilidade do sistema de controle em malha
fechada. Para calcular os ganhos K, e Kj, , o ramo do modelo da pRBP InCor, que estd
conectado ao circuito elétrico andlogo do SH InCor, pode ser modelado como uma fonte de pressiao
para controle da diferenca de pressio, conforme ilustrado na Fig.[6.9]

A1)
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v |

!
}
? pﬂo (v

Figura 6.9: Representa¢do da pRBP InCor como fonte de pressdo, quando conectada ao SH InCor
para realizacdo de assisténcia ventricular. Legenda: Z;, = impedancia da canula de entrada; Z,, =
impedancia da cinula de saida; Z, = impedancia de valvula adrtica no simulador de ventriculo.
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Sendo assim, diferentes condi¢des de contorno podem ser consideradas:
1. Fonte ideal de pressdo (Zi, ~ Zou ~ 0):
Aprer(t) = Apsu(t) (6.12)
2. Fonte real de pressdo (Z;, # 0 e Zyy # 0):
Ap,(t) + Aprsp(t) + Apou(t) = Apsu(t) (6.13)

Da condigdo 1, que descreve a dinamica hidraulica da bomba rotativa InCor, tem-se que:

drep(t)
dt

Aprsp(t) = Dao(t) — pes(t) = _RPqRBP(t) - Fp%?sp@) + 5“}2@) — L, (6.14)

Aplicando a linearizacéo jacobiana y(t) ~ f(a) + f'(a)(x — a) no ponto de equilibrio a, ou
seja, a pRBP InCor com fluxo ¢ (t) operando no ponto gy e com velocidade w(t) operando no

ponto wy da curva estdtica, chega-se a:

dqRBP (t)
dt

ApRBP(t) ~ (_Rp - 2FpQO) qRBP(t) + (2/8(/‘)0) w(t) - Lp + (qug - ng) (6.15)

Ao considerar a parcela (Fj,q3 — Swg) da Eq. (6.15) como distirbio e aplicar a transformada de

Laplace na mesma tem-se que:
APi(s) = (=R, — 2F,q0 — SLy) Qrae(8) + (28wp) 2(s) (6.16)

Pela segunda parcela da Eq. (6.16)), a relagdo entrada-saida da malha de alto nivel é dada por:

APy ()

A - 28w (6.17)

Da condic¢ao 2, que descreve o acoplamento da pRBP no SH InCor, tem-se que:

dQRBP (t)
dt

= ApSH(t) = _RfQRBP(t) - qussp(t) + BWQ(t) — Ly

dQRBP (t)
dt
dqRBP (t)
dt

ApSH(t) = _RiHQRBP<t) - Lin

+ ApRBP(t) - ROUIQRBP(t) - Lout (618)
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onde: Ry = (Rin + Ry, + Row) € aresisténcia e Ly = (Liy, + Ly + Loy ) € a inertancia resultantes do
acoplamento.
Aplicando a linearizacdo jacobiana e, na sequéncia, mudando para o dominio s, chega-se a:

APy(s)
Q(s)

APy(s) = (—Rg — 2F,q0 — sL¢) Qrer(s) + (2Bwp) Q(s) = = 26wy (6.19)

Logo, as canulas ndo exercem influéncia do ponto de vista de controle da diferenca de pressao
pela velocidade de rotacdo, dependendo apenas dos pontos de operacido wy = wpc definidos pelo
gerador de referéncia.

A partir da funcdo de transferéncia em malha fechada (FTMF), tem-se que:

Kiy,
APRBP(S) B (KPAp + SA > 250‘)0 B 285W0KPAP + 25WOKIAP (6 20)
AP;.(s) 4 n (KPAp N KIAP> 26w (14 2B8woKp,,)s + 2BwoK,, .

s

Avaliando a equacao caracteristica da FMTF, o p6lo do sistema em malha fechada é dado por:

(1+2BwoKp,,)s +2BwoK,, =0
QBWOKIAP

=8§=——"""°F 6.21
1+ QBWOKPAP ( )
Logo, os ganhos do controlador podem ser obtidos conforme as Eqgs. (6.22) e (6.23).
Kpy, >0 (6.22)
a(l + 28w K
Ki,, = L+ 2Ben PAP),va > 1 (6.23)

25&)0

onde: « define a posi¢ao do pdlo do sistema em malha fechada no plano complexo.

6.2.3 Supervisorio

O sistema supervisorio proposto para aplicacdo de controle foi desenvolvido na plataforma Lab-
VIEW, sendo composto por um diagrama de blocos e um painel frontal. A arquitetura bédsica do

diagrama de blocos no cRIO, conforme ilustrada na Fig.[6.10] ¢ dividida em trés etapas principais:
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1. Inicializagdo: na primeira etapa, o programa realiza uma rotina de inicializagao (Fig6.10]
quadro (a)), que prepara o controlador para a execugao do loop principal. Esta rotina define
as varidveis internas para os estados padrao; cria as estruturas de programagao necessarias
para a operacao (tais como filas, buffers, download de arquivo de bit para FPGA); e executa
16gicas adicionais definidas pelo usudrio (como exemplo, preparar arquivos de log e habilitar

o momento de disparo para o sincronismo).

2. Controle/Medi¢cdo: na segunda etapa, a rotina de controle usa uma arquitetura de E/S de
varredura. Nesse tipo de arquitetura, o hardware € acessado apenas uma vez por iteragdo do
loop sincronizado usando E/S e drivers de comunicagdo. Os valores de entrada e saida dos
moédulos de expansio sdo armazenados em uma tabela de memoria, e as tarefas de controle e
medi¢ao acessam o espaco da memoria em vez de acessar diretamente o hardware. Essas
tarefas sdo realizadas no padrio de projeto produtor-consumidor, em que o loop de alta
prioridade (Figl6.10] quadro (b)), executa a l6gica de controle (no caso, o algoritmo PID da
malha de controle de alto nivel), enquanto que o loop de baixa prioridade (Figl6.10] quadro
(c)), realiza a aquisi¢do e geracdo de sinais (Figl6.10] quadros (d) e (e), respectivamente), bem
como o tratamento e armazenamento dos dados (Fig[6.10} quadros (f) e (g), respectivamente).

3. Encerramento: na terceira e ultima etapa, quando o controlador precisa parar de funcionar
devido a um comando ou condigdo de falha, ele executa uma rotina de desligamento (Fig[6.10]
quadros (h)). Essa rotina define todas as saidas para estados seguros; interrompe quaisquer
loops paralelos em execucdo; e realiza 16gicas adicionais, como notificar o operador de

qualquer falha do controlador ou registrar informacdes de estado.

6.3 Resultados obtidos

Para essa aplicacdo de controle, testes in silico e in vitro foram realizados. O funcionamento

dos controles de baixo nivel e alto nivel foram verificados em ambos tipos de teste, conforme

apresentado nas Subsecdes e respectivamente.

6.3.1 Funcionamento do controle de baixo nivel

No teste in silico, os ganhos dos controladores PI de corrente e velocidade foram determinados em

ponto fixo, conforme definido pelo fabricante STMicroelectronics na Subse¢ao As bandas
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passantes em malha fechada, w., = 6000 %1 e w., = 15,7 %1, foram especificadas de acordo as
recomendacdes no software ST MC Workbench, para contemplar a frequéncia méxima de pulsacao
no console pneumatico (no caso, f. = 2,5 Hz).

Para a malha de corrente, obteve-se K}éi”d =12317e¢ K}Vi""d = 2988, considerando Kp, = 0, 75,
Kp,, = 2" Kj, = 0,18, K, = 2" e T; = £ — = 33,33us. No caso da malha de velocidade,
obteve-se K™ = 19251 e K} = 329, considerando K),, = 1,20 x 10°, Kp,, = 2% K;, =
2,01 x 1072, K, = 2" e T,, = 0,5 ms (no caso, a minima taxa de execugo especificada no
software ST MC Workbench para a malha de velocidade).

Nos testes in vitro, obteve-se a curva de calibracdo entre a tensdo aplicada no potencidometro e
a velocidade de rotacdo, além da resposta ao degrau e a resposta senoidal do controle da malha
de velocidade. No experimento 1, niveis de tensdo elétrica foram aplicados no potencidometro da
placa de poténcia, variando de 0,6 V - tensdo minima correspondente a velocidade de partida - a
3,3 V - tensd@o médxima permitida no conversor AD da placa. Para cada valor de tensdo aplicado, a

velocidade de rotagdo correspondente foi mensurada.

Ao final do experimento, pode-se tragar a curva w(t) X vpo(t), conforme observada na Fig.

4000
3500
3000
25001
20007

15007
—— w (t) (medido)

10001
500 N W (1) (estimado) |

Velocidade de rotagdo (RPM)

003 1,0 L5 2,0 2,5 3,0 3,5
Tensdo no potenciometro (V)

Figura 6.11: Curva de calibragdo w(t) X vpe(t) obtida durante a realizagdo do experimento 1.

A relacdo entre as duas grandezas fisicas é de natureza linear, podendo ser expressa por meio

de uma fungdo afim, descrita na Eq. (6.24).

&(t) = 1230, 80vpe(t) — 38,46 (6.24)
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onde: vy () € a tensdo elétrica aplicada no potenciometro (V); w(t) é a velocidade de rotagdo
estimada por meio da calibragdo (RPM), com desvio de 4+ 50 RPM do valor medido.

No experimento 2, uma sequéncia de degraus de velocidade de referéncia foram aplicados via
potenciémetro no sistema InCor, considerando a condigdo IC retratada na Sec¢@o|[6.2] Durante a
aplicacdo de cada degrau de 500 RPM, os sinais de fluxo e pressao resultantes do acoplamento
fisico entre a pRBP InCor e o SH InCor foram coletados, como observado na Fig.[6.12] bem como

foram obtidos os valores dos indices MAP, EEP e SHE, conforme observado na Fig. @
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Figura 6.12: Curvas dos sinais: (a) w(t); (b) qrsp(t), (€) ¢o(t); (d) Pao(t); () pes(t); () Apgy(t)
obtidos para os degraus de velocidade constante durante a realizagdo do experimento 2.

Por meio deste experimento, pode-se constatar os modos de operacdo da pRBP InCor, de forma
semelhante ao que foi reproduzido na Subsecdo [3.2.3]do Capitulo[3] Ou seja, detectou-se o modo

de regurgitacdo (PR) entre 1000 e 1500 RPM; modo de ejecdo ventricular (VE) entre 2000 e 2500
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RPM; e modo de oclusao da valvula adrtica (ANO) a partir de 3000 RPM, nao sendo observado
o modo de colapso do simulador de ventriculo (VC). Com relagdo aos indices de pulsatilidade,
também foi observado que os valores dos indices MAP e EEP aumentam proporcionalmente
com a velocidade de rotagdo aplicada, enquanto que o indice SHE diminui significativamente,

apresentando consequentemente menor pulsatilidade nas pressoes e fluxos medidos.

-1 P i

| | |
0 50 100 150 200 250
Ciclos cardiacos

SHE
(ergs/ml)

Figura 6.13: Valores obtidos para os indices MAP, EEP e SHE durante a realiza¢do do experi-
mento 2.

No experimento 3, aplicou-se uma velocidade de referéncia senoidal via potencidmetro e
mediu-se os sinais elétricos resultantes no motor PMSM, conforme apresentado na Fig.[6.14] A
partir do momento em que o controle de baixo nivel € ativado (t ~ 6 s), pode-se observar o pleno
rastreio da curva da velocidade, ndo ocorrendo saturacdes nas correntes de fase e/ou nas tensdes de
linha do motor PMSM em regime senoidal. Ja na Fig.[6.15] observou-se que o controle de baixo
nivel estava, de fato, no modo de co-pulsacdo, uma vez que o valor méximo da velocidade medida

era alcancado no valor mdximo do sinal de sincronismo do console pneumaético.

6.3.2 Funcionamento do controle de alto nivel

No teste in silico, foram definidos os valores de wpc € w, no intuito de gerar o sinal Aprgp*(?)

pulsitil, e restaurar individualmente os indices MAP, EEP e SHE para a condic¢ao basal, conforme

mostrado na Tabelal6.1l
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Figura 6.14: Curvas dos sinais: (a) w*(t), w(t); (b) ia(t), (c) va(t) obtidas como resposta senoidal
durante a realiza¢do do experimento 3.
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Figura 6.15: Curva da velocidade de rotagdo sobreposta a curva de sincronismo para comprovar o
controle de baixo nivel operando no modo de co-pulsacgdo.

Tabela 6.1: Valores dos pardmetros wpc € wp para alcangar os indices de pulsatilidade em condigdes
basais na aplicagdo de controle.

Indice de pulsatilidade I, wpC wp I,
MAPygsal 60 mmHg 2000 RPM 250 RPM 62 mmHg
EEPy5a1 77 mmHg 2250 RPM 500 RPM 107 mmHg
SHEpasal 2,26 x 107<8% 1450 RPM 500 RPM 2,26 x 104558
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Também foram projetados os ganhos do controlador PI de diferenca de pressdo da bomba, por
meio do procedimento analitico descrito na Subse¢do[6.2.2] considerando o pélo alocado em o =
15,7 @ ewy = zgw DC (ra;d) obtido no gerador de referéncias para cada indice a ser restaurado.
Sendo assim, obteve-se K Pa, = 0, 44— sv+—

MAP basal; Kp,, = 0,39 ——3r—

mmHg s ¢ I, = 13, mm para o caso do indice

e Ki,, = 12,17 —+—— 57 para o caso do indice EEP basal;

mmHg S mmHg

Kp,, =0, 70m e K, = 21, 91m para o caso do indice SHE basal.

Em relacdo a estabilidade da malha fechada, pode-se observar por meio do mapa pdlo-zero
representado na Fig.[6.16] Neste mapa, os pdlos e zeros da Eq. (6.20), para diferentes pontos de
equilibrio wy da curva estatica da pRBP InCor, encontram-se no semi-plano esquerdo do plano s.

Logo, o controle de alto nivel pode ser considerado estavel em malha fechada.

. Mapa Polo-Zero
I I I I

—— = 1000 RPM
0,8 - — = 1500 RPM| |
wy= 2000 RPM
B — = 2500 RPM|_|
~ 0,6 — = 3000 RPM|
" — w,= 3500 RPM|
Z 04 — wo— 4000 RPM| |
2
o
E 02
Navi — -
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£
P 0 - O o o o oo ®
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o -04- |
-0,6- a
-0,8 7
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Figura 6.16: Representacdo do mapa pdlo-zero do sistema de controle em malha fechada para
diferentes valores de wy.

No teste in vitro, o sistema de controle fisioldgico foi verificado no painel frontal do supervisério.
Os gabaritos temporais das varidveis do sistema em malha fechada, bem como a restauracao desses
indices até o valor basal ap6s o controle da diferenca de pressao nos terminas da pRBP InCor, sdo

apresentados nas Figs.[6.17][6.18|e[6.19] Apés a chave do modo manual para o modo automatico

ser acionada, pode-se notar o rastreamento do sinal de diferenca de pressdao medido, de acordo
com a referéncia pulsatil especificada pelo indice a ser restaurado. Além disso, verificou-se que os
indices MAP, EEP e SHE conseguiram atingir um valor na margem de £ 5% do valor basal para

todas as malhas testadas.
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Figura 6.17: Controle fisiol6gico com restauracdo do indice MAP basal: (a) tela do painel frontal
do supervisério em funcionamento; (b) gabarito temporal do sistema em malha fechada.
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Figura 6.18: Controle fisiolégico com restauracio do indice EEP basal: (a) tela do painel frontal
do supervisério em funcionamento; (b) gabarito temporal do sistema em malha fechada.



Capitulo 6. Implementagdo do sistema de controle fisiol6gico 143

- p—
Universipant FIDieaL oo Sistema de controle fisiolégico implementado L
_ _— - b
CAMPINA GRANDE k-. no sistema InCor (simulador hidraulico + pRBP) HOSPITAL
“cLINICAS

Instrugdes ao Operador:
1) Para iniciar o si: de le, seleci a chave para o modo manual de operagio;
2) Defina o indice de pulsatilidade a ser restaurado;

3) Selecione a chave para o modo automaitico de operagdo;
4) ifique se a di ¢a de p §0 nos inais da b gou a éncia:
5) Verfique se o indice de pulsatilidade escolhido alcangou o valor basal:

6) Caso o LED 'Erro” acenda, clique no botio 'PARAR’ e retorne para o controle manual.

Modo Automatico

Modo Manual

Valores Basais:
MAP basal = 60 mmHg
EEP basal = 77 mmHg

SHE basal = 22644 ergs/mil

()
SH InCor
0 _ (condighoIC) Operacdo do controle fisioldgico no SH InCor assistido pela pRBP InCor
o o & 20 | | | | |
o — &y
3 R L L e L A L L L L Y
0 = E - = p(t)
-"Q: &2 00 ! ! ! ! !
- 100 \ \ \ \ \
=0 | | | | |
18 S 100 \ \ \ \ \
) 0 \ \ \ \ \
0 10 20 30 40 50 60
. Tempo (5)

pall) S ‘

E r I asil
Eg 3 0 0 Q0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0O 7 0 SHEb |
m aj) U U U U U0 0 —_— g0 0 4

5 4 \ \ \ \ \

0 5 10 15 2 25 30

Ciclos
(b)

Figura 6.19: Controle fisiol6gico com restauragdo do indice SHE basal: (a) tela do painel frontal
do supervisério em funcionamento; (b) gabarito temporal do sistema em malha fechada.
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6.4 Consideracoes finais

Neste capitulo, o sistema de controle fisiol6gico proposto para bombas de sangue rotativas foi im-
plementado no sistema InCor, sendo este composto pelo acoplamento entre o simulador hidraulico
InCor com a bomba de sangue rotativa InCor. Através dessa implementacao, pode-se validar nos
testes in silico e in vitro que o controlador fisiolégico ajustou dinamicamente a condi¢ao clinica
simulada, com base nos indices de pulsatilidade MAP, EEP, e SHE.

No teste in silico, o sistema de controle fisiolégico foi verificado em um ambiente computa-
cional, utilizando os modelos 0D do SH InCor e da pRBP InCor na faixa etaria pediatrica, para
projetar os controladores PI da hierarquia de malhas de controle. J4 no teste in vitro, o sistema de
controle fisiolégico foi executado na bancada experimental do laboratério, a partir da integragao
fisica do sistema InCor com os sistemas embarcados e o supervisorio desenvolvido.

Em bancada experimental, dificuldades foram encontradas para testar o sistema de controle
utilizando um sinal de referéncia pulsatil com frequéncia de batimento superior a 30 bpm. Dentre
as hipoteses, tem-se o aumento da inércia rotacional devido ao acoplamento fisico entre simulador
hidrdulico e a bomba rotativa; a limitacao e/ou propagacdo das laténcias no funcionamento dos sis-
temas embarcados. Como sugestdo de melhorias, poderia-se refazer a sintonia dos controladores da
malha de baixo nivel, aumentando a largura da banda passante para contemplar valores de w, maio-
res que a maxima frequéncia disponibilizada pelo console pneumatico; compreender com maior
profundidade as camadas de abstracdo dos cddigos embarcados; ou avaliar o redimensionamento
do motor PMSM no projeto do controlador fisioldgico.

Mesmo assim, em ambos os tipos de testes, pode-se observar que € factivel o rastreamento
do sinal de referéncia pulsitil em ambas as malhas, sem provocar instabilidade e restaurando
individualmente os indices MAP, EEP ou SHE para a condi¢do basal, de acordo com o objetivo
fisioldgico definido pelo especialista. No préximo capitulo, as principais conclusdes obtidas nessa

tese de doutorado estao descritas.
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Conclusao

A principal contribui¢do nesta tese de doutorado foi o desenvolvimento de um sistema de controle
fisiol6gico para bombas de sangue rotativas utilizadas como dispositivos de assisténcia ventricular,
com base na restaurac@o basal da energia hemodindmica de pacientes na condi¢do de insuficiéncia
cardiaca. A partir desse sistema de controle, espera-se futuramente poder auxiliar na melhoria
da qualidade de vida desses pacientes, independente da faixa etéria, que se encontram na lista de
espera até que um 6rgao esteja disponivel e o transplante cardiaco possa ser realizado.

Uma revisdo bibliografica sobre a fisiologia do sistema cardiovascular humano foi realizada
previamente, para oferecer uma visdo geral sobre os fundamentos dessa drea do conhecimento. Do
mesmo modo, uma introdug¢io a modelagem do sistema cardiovascular humano foi apresentada,
adotando-se a modelagem 0D para realizacao de testes in silico. As principais caracteristicas dos
dispositivos de assisténcia ventricular foram descritas, dando-se destaque para as bombas de sangue
rotativas, principal objeto de estudo nessa tese.

Na formulacdo do problema de controle, o modelo da planta do sistema de controle foi obtido a
partir da associacao de um modelo do SCH adulto na condi¢do IC e de um modelo de uma RBP
comercial do tipo centrifuga. O modelo OD resultante do acoplamento entre eles foi de 15 ordem,
considerando os lagos sistémico e pulmonar do SCH e a dindmica completa da RBP. A estrutura de
controle proposta na etapa de projeto contemplou uma hierarquia de malhas de controle, com o
controle de baixo nivel dedicado ao ajuste da corrente e velocidade do motor elétrico; e o controle
de alto nivel direcionado a regulacdo da diferenga de pressao nos terminais da RBP.

O sinal de referéncia pulsdtil da malha de controle de alto nivel foi gerado por meio de um
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algoritmo de busca que considera a restauracdo dos indices de pulsatilidade MAP, EEP e SHE.
Ao contrédrio de outros controladores fisioldgicos propostos que usam esses indicadores como
ferramentas de andlise do sistema, este € o primeiro estudo a usar os indices de pulsatilidade
como uma ferramenta de sintese para o projeto do controlador. A inovagdo deste projeto na drea
de bioengenharia € que as condi¢des basais de pulsatilidade tornam-se objetivos fisiol6gicos no
sistema de controle, de forma que o controlador fisiol6gico € responsavel por rastrear os sinais de
referéncia pulsateis apropriados para alcangar esses objetivos.

Em outros estudos descritos na literatura bem como no ambiente clinico, muitos sistemas de
controle para RBPs com a varidvel fisioldgica de referéncia em valor constante ainda sdo utilizados,
pois ha desafios potenciais de garantir pulsatilidade na assisténcia com RBP, principalmente na
definicao dos limites de pulsatilidade clinicamente aceitdveis pelo especialista. Entdo, no sistema
de controle fisiolégico proposto, o especialista consultard documentos normativos baseados nos
indices de pulsatilidade MAP, EEP e SHE, descrevendo os melhores cendrios de assisténcia
ventricular com RBP para restaurar a condicdo basal do paciente com IC avangada.

Ja o engenheiro de controle é responsdvel por definir as especificacdes técnicas do arranjo
eletro-mecanico-hidraulico da RBP a ser controlada, e aplicar a estratégia de controle adequada
para fornecer o melhor modo de suporte na reabilitacdo do paciente. Ao aplicar a estratégia de
controle do PI nesta tese, pode-se observar que o rastreamento do sinal de referéncia pulsatil foi
factivel, obtendo-se o erro entre ciclos em regime permanente menor que 1072, e que cada indice
de pulsatilidade pode ser restaurado a sua condi¢ao basal na margem de + 5% do valor definido
pelo especialista.

Para validacao do sistema de controle fisiol6gico proposto, foram utilizados um simulador
hidraulico representando um paciente pedidtrico e um protétipo da bomba de sangue rotativa
compativel com essa faixa etdria, ambos disponibilizados pelo InCor - HCFMUSP. Como ainda nio
haviam sido desenvolvidos modelos OD da configura¢ao atual do SH InCor e da pRBP InCor, entio
foram concebidos procedimentos de caracterizacdo para a bancada de testes, no intuito de definir
as condig¢des fisiologicas basal e IC, a regido de operagdo, bem como descrever o funcionamento
do sistema InCor sob condi¢des estaticas e dinamicas. Na etapa de modelagem, foi especificado
um conjunto de testes experimentais e foi realizada a identificacdo dos parametros de cada modelo,
obtendo-se baixos indices RMSE, com valores inferiores a 107!,

Na etapa de implementacao, o sistema de controle fisiolégico foi aplicado no sistema InCor,
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com verificacdo da malhas de controle em testes do tipo in silico e in vitro. O modelo 0D resultante
do sistema InCor foi de 9* ordem devido apresentar apenas o laco sist€émico do SCH. Apesar
da discrepancia de ordem entre os modelos OD nas etapas de projeto e de validacdo, ndo houve
interferéncia no resultado da tese, pois foi possivel medir e controlar as varidveis de realimentacio
em todos os niveis das malhas de controle e verificar o funcionamento do sistema de controle no
supervisorio desenvolvido para o especialista.

Além dos testes executados, a implementagdo do sistema de controle completo para um paciente
real com IC usando RBP também inclui a realizacdo de testes in vivo, que devem ser feitos com
autorizacdo de um comité de ética, que avaliard os experimentos para implante de DAV em
animais. Uma equipe multidisciplinar em ambiente hospitalar também € motivada a acompanhar
cada experimento por um longo periodo de tempo. Uma vez que o sistema de controle proposto
apresente resultados satisfatérios, € vidvel iniciar testes com humanos.

Em trabalhos futuros, pretende-se aperfeicoar o sistema de controle desenvolvido, com reali-
zacdo de sincronia do modelo OD da planta a um sinal sintético de ECG; o uso de um controle
multiobjetivo para RBPs, no intuito de restaurar mais de um indice de pulsatilidade simultanea-
mente; ou a aplicacdo de controladores periddicos, com o objetivo de rastrear perfeitamente os
sinais fisiol6gicos considerando o formato e a periodicidade dos mesmos. Também h4 intencdo de
encapsular as malhas de controle em um unico dispositivo fisico, reduzindo os custos de projeto e

viabilizando a obten¢do de um sistema embarcado completo.



Apéndice A
Sistema de aquisicao de dados

Os sinais a serem mensurados no simulador hidraulico foram obtidos por meio de sensores de
pressdo e fluxo conectados a um moddulo de aquisicdo de dados. Para aquisi¢dao do valor da
pressdo na camara de ar do simulador de ventriculo € utilizado o sensor de pressio SCX05DNC do

fabricante Honeywell®, conforme apresentado na Fig.

Figura A.1: Imagem do sensor de pressdo utilizado no sistema hidraulico para medir a pressao na
cAmara de ar do DAV tipo bomba volumétrica (Fonte: Honeywell® [133])).

Esse sensor é muito utilizado em aplicacdes que exigem alta precis@o na medida da pressao e
seu tempo de resposta é de 10~* segundos. Pode ser aplicado em fluidos ndo corrosivos, como o ar
e gases secos e estd calibrado para operar em temperaturas entre 0 e 70 °C. Esse modelo possui um
diafragma de detec¢do da pressao, sendo possivel aplicar as duas entradas niveis de pressao. Um
dos niveis deve ser conhecido e o outro € verificado com base na referéncia imposta. A faixa de
pressdo em que esse sensor foi projetado para operar € de -260 a 260 mmHg, com sensibilidade de

240 pV/mmHg e possibilidade de ajuste do zero [[135].
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Ja para a aquisic@o da pressdo na camara de sangue do simulador de ventriculo, na camara
atrial esquerda e na camara aodrtica, € utilizado um transdutor de pressdo 7ruWave do fabricante

americano Edwards Lifesciences LLC, conforme apresentado na Fig.

Figura A.2: Transdutor de pressdo TruWave utilizado no sistema hidraulico (Fonte: Edwards
Lifesciences LLC [136]).

Esse transdutor de pressao € baseado no principio de extensometria (strain gauge), em que a
resisténcia elétrica de um filamento metélico varia em fun¢do da deformagao aplicada. Essa variacao
€ detectada por meio de um circuito em ponte, que relaciona o valor da pressdo proporcionalmente
a tensdo de saida medida. Esse valor de tensdo é definido em uma placa de condicionamento de
sinal, que possibilita o ajuste do zero e o ajuste do ganho. A faixa de pressdo em que esse sensor
foi projetado para operar € de -50 a +300 mmHg, com sensibilidade de 5,0 4V/mmHg [136]], cuja
relacdo de equivaléncia € descrita pela Eq. (A ).

P =100(Vp — 0,5) (A.1)

em que: P é a pressao medida pelo sensor (mmHg) e 1 € a tensdo correspondente na entrada do
conversor AD do sistema de aquisicdo (V).

Para aquisicdo do sinal de fluxo nas cinulas, um transdutor ultrassénico de fluxo SonoTT
Clamp-On, produzido pela empresa alema em-tec GmbH, foi utilizado no sistema hidrdulico. Esse
transdutor, apresentado na Fig. € acoplado ao um tubo de PVC transparente de dimensao 3/8 x
3/32", cuja a acuricia € de £ 7% do valor medido adicionado ao nivel de deslocamento de fluxo. O
sinal coletado € enviado a uma placa de condicionamento DIGIFLOW-EXT1 [137], com médxima

faixa de medi¢ao 4 32 L/min e resolucdo de 1 ml/min, cuja relagdo de equivaléncia é descrita pela

Eq. (A.2).
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Q = 83,34V, (A.2)

em que: () € o fluxo medido pelo sensor (mT1> e Vi € a tensdo correspondente na entrada do

conversor AD do sistema de aquisicdo (V).

(B)

Figura A.3: Imagem dos componentes do sensor de fluxo: (a) transdutor SonoTT Clamp-On; (b)
placa de condicionamento de sinal DIGIFLOW-EXT1 (Fonte: em-tec GmbH ).

O funcionamento desse sensor € baseado no principio de ultrassom, em que a velocidade de
fluxo do meio pode ser calculada através das diferencas de tempo entre os cristais transmissor €
receptor. O volume de fluxo em litros por minuto pode ser obtido por meio do cdlculo da drea da
secdo transversal interna do tubo. A placa do transdutor € entdo conectada ao sistema de aquisi¢cao
de dados de acordo com as especificagdes de amostragem, de modo que as curvas de fluxo possam
ser armazenadas em PC para um posterior tratamento dos dados.

Para aquisicdo dos sinais do subsistema elétrico, transdutores de tensdo e corrente foram usados
para medig¢do das tensdes e correntes do motor PMSM, e sensores de efeito Hall foram usados na
medicao da velocidade de rotagdo. Também foram adicionados filtros ativo passa baixa (topologia
Sallen Key) na saida dos transdutores, com f. = 1 kHz na medicdo de tensdo e f. = 3 kHz na
medicao de corrente, ambos para atenuacdo do ruido.

Na medigao das tensdes de linha v, (2), Vpe(t) € vea(t), foram usados trés transdutores de tensdo
LV20P do fabricante LEM [138]]. O transdutor LV20P ¢ amplamente aplicado na medigdo eletronica

de tensdes DC e AC, sendo alimentado por fonte simétrica (£ 12 V) e com isolamento galvanico
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entre o circuito primdrio (alta tens@o) e o circuito secunddrio (circuito eletronico). Com relagdo ao
principio de transdug¢do, a corrente que flui no circuito primario é proporcional a tensdo medida nos
terminais do transdutor, que por sua vez € convertida em corrente no circuito secundario por meio

de uma razdo de conversdo. A expressao matematica que descreve essa relacio de equivaléncia é

dada na Eq. (A.3).

Vout
VL= —<R_M> f (A.3)
R

em que: V7 € a tensdo de linha nos terminais do motor PMSM (V), V, € a tens@o correspondente
na entrada do conversor AD (V); R; = 10 k) é a resisténcia externa conectada em série com o
circuito primdrio do transdutor; Ry = 100 €2 é a resisténcia de medicdo conectada no terminal
de saida do transdutor; Ky = 2,5 é o ganho de corrente correspondente a razdo de conversao
2500:1000 do transdutor.

Na medicao das correntes de fase i,(t), i,(t), i.(t), foram usados trés transdutores de corrente
LTS 6-NP, também do fabricante LEM [139]. O transdutor LTS 6-NP ¢ amplamente aplicado
na medicao eletronica de correntes DC e AC, possibilitando a medi¢cao na configuracao high-
side (medigao entre a fonte e a carga). Esse transdutor € alimentado por fonte simples (5 V),
incorporando a resisténcia de medicdo no encapsulamento, e com isolamento galvanico entre o
circuito primdrio e o circuito secundério. Com relacdo ao principio de transdugdo, a tensdo no
terminal de saida € proporcional a corrente medida no circuito primério. A expressao matematica
que descreve essa relagio de equivaléncia é dada na Eq. (A.4).

(Vour — 2,5)Ipn

Ip =+ A4
F 0,625 (A4)

em que: [ € a corrente de fase nos terminais do motor PMSM (A), V, € a tensdo correspondente
na entrada do conversor AD (V); Ipy = 6A € a corrente nominal no circuito primario do transdutor.

Na medi¢ao de velocidade w(t), foram usados sensores de efeito Hall associados ao eixo do
motor PMSM. A tensdo de alimentagdo usual (+V,.) é de 5 V, podendo ser de até 12 V. No que
se refere ao principio de transducao, a tensdo de saida do sensor € um sinal do tipo Pulse Width
Modulation (PWM), em que a amplitude do sinal permanece constante (nivel alto igual a +V.),

tendo a a frequéncia e/ou a largura do pulso proporcional a velocidade de rotagdo. A expressao
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matemdtica que descreve essa relagdo de equivaléncia é dada na Eq. (A.5)).

wit) = S £t (AS)

2

em que: w(t) € a velocidade de rotagdo do motor PMSM (RPM), n,, € o nimero de pares de pélos;
e f(t) é a frequéncia correspondente do sinal PWM. O esquema do circuito elétrico completo e a
montagem deste em uma placa de circuito impresso podem ser observados na Fig.[A4]

Para a obtencao dos dados, foi utilizado o National Instruments (NI) CompactDAQ (cDAQ)
9172, conforme ilustrado na Fig. O NI cDAQ-9172 € um chassis de oito slots, projetado para
uso com modulos de expansao do tipo entrada e saida (E/S) da Série C. Esse chassis € capaz de
medir uma ampla gama de sinais e sensores de E/S analdgicos e digitais, conectado ao computador
por meio de uma interface USB 2.0 de alta velocidade [140].

O moédulo de expansdo NI-9205 possui 32 entradas analdgicas de extremidade unica ou 16
diferenciais, com resolucdo de 16 bits e uma taxa de amostragem méxima de 250 kS/s. Cada
canal possui faixas de entrada programaveis de £ 200 mV, =1V, £ 5V e £ 10 V. J4d o NI-9263
¢ um modulo de saida analdgica com atualizagdo simultinea, contendo 4 canais de & 10 V e
100 kS/s/canal simultaneo, além de incluir uma barreira de isolagdo dupla entre canais e o terra
do sistema, para aumentar a seguranca e a imunidade ao ruido. Para evitar a perda de dados na
aquisi¢cdo dos sinais de tensdo e corrente do motor PMSM durante os testes experimentais, nas
placas é fornecido um grande buffer do tipo first-in-first-out (FIFO), com os sinais sendo adquiridos
a uma taxa de amostragem igual a 10 kHz e monitorados usando uma interface humano-maquina

(IHM) implementada na plataforma LabVIEW, conforme apresentada na Fig.[A.6
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Figura A.4: Circuito de medi¢do de tensdo e corrente: (a) diagrama elétrico do circuito; (b)
montagem do circuito em PCB.
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Figura A.5: Imagem do NI cDAQ-9172 com os médulos E/S da Série C (Fonte: National Instru-
ments Corporation [140]).

o

HOSPITAL

Testes da Bomba Rotativa Pediatrica Cabecote com
Motor BLDC (pDAV - 20 mli)

UNIVERSIDADE FEDERAL DE 4
— — -
CAMPINA GRANDE J::

w7V |

'cDA.Q'i Mods/ait

w

<DACIModsat [

- DAQIModifs22 W

HoE B e o

otstsin| | Ta0ns 0605

Figura A.6: Imagem da tela da IHM desenvolvida no LabVIEW.



Apéndice B
Modelo equivalente DC do motor PMSM

Considerando as 3 fases do motor PMSM como um sistema trifasico equilibrado, tem-se que:

Van(t) R, 0 0 ia(t) — (1)
we) | =] 0 R, 0 in(t) — ic(t)
Vea(t) 0 0 Ry || ic(t) — lt)
Ly 0 0 ; ia(t) — iv(t) ea(t) — en(?)
10 Lo 0| | an(t) —de(t) |+ | en(t) — ec(t) (B.1)
0 0 L io(t) — ia(t) ec(t) — eqlt)

em que: VUy(t), Upe(t) € vea(t) sdo as tensdes de linha do motor (V); i,(t), iv(t) € i.(t) sdo as
correntes de fase do motor (A); R, é a resisténcia resultante dos enrolamentos do motor (£2),
Ly é a indutincia resultante dos enrolamentos do motor (mH); e,(%) , ey(t) e e.(t) sdo a forga

contra-eletromotriz em cada fase do motor (V), representadas de forma genérica

ea(t) ol sin(6,)
en(t) | = ew2e< ) sin(fe + &) (B.2)
ec(t) sin(fe — %ﬁ)

em que: k. € a constante da forga contra-eletromotriz (%); 0. é o angulo elétrico do motor
PMSM (rad).
Para obter o modelo equivalente DC do motor PMSM, € necessdria a transformacao de coorde-

nadas abc para dq0, no caso para os eixos direto d e em quadratura ¢g. Nesse caso, sdo utilizadas as
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transformadas de Clarke (transformacao de coordenadas abc para a3) e Park (transformacao de

coordenadas a3 para dq0) [[116], como apresentado na Fig. e explicitadas nas Eqgs. (B.3) e
(B-4), respectivamente.

e Transformada de Clarke

] 21 21 0
« _ =z 2 2 Ub(t) (B3)
vs(t) | 30 L8 ¥
ve()
e Transformada de Park (Eixo ¢ como referéncia)
vq(t) _ sin(wet) —cos(wet) Ve (t) B4
vg(t) cos(wet)  sin(wet) vg(t)
Sistema trifasico Transformada Transformada
equilibrado de Clarke de Park

Figura B.1: Representa¢do fasorial das transformadas Clarke e Park.

Logo, o modelo dq0 para o subsistema elétrico € representado na Fig. conforme expressado

nas Egs. (B.5) ¢ (B.6).

dt Lyg

we(t) (B.5)
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Gt) 1 Ry Al
7 = Lq'Uq(t)— Lqu(t)+ Lq we(t) (B6)

em que: v4(t) e vg(t) sdo as tensdes nos eixos d e q (V); i4(t) e iq(t) sdo as correntes nos eixos d e
q (A); Rq e Ry sdo as resisténcias de armadura nos eixos d e ¢ ({2), com Ry = Ry = R; Lge Lq
sdo as indutancias de armadura nos eixos d e ¢ (mH), com Ly = Lq = Lg; Aas(t) = (Lata(t) + Apm)

e Ags(t) = Lqiq(t) sdo os fluxos eletromagnéticos nos eixos d e g, respectivamente.

Rs Ld
- B
Id
Motor PMSM vd
V, circuito eo d wLiglg
: a0,
Ve Rs Lg
V, circuito eixo g N
Ig +
Vg () @ Am
) wid Id
g oNd

’ —/

Figura B.2: Representacdo do modelo equivalente DC do motor PMSM nos eixos d ¢ q.
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