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ABREVIATURAS

- BIA: Baldo Intra-Adrtico.

- CAT: Coragio Artificial Total.

- CATs: Coragbes Artificiais Totais.

- DAV: Dispositivo de Assisténcia Ventricular.

- DAVs: Dispositivos de Assisténcias Ventriculares.

- DAV-INCOR: Dispositivo de Assisténcia Ventricular do INCOR
paracorpdreo.

- DAV de Ti: Dispositivo de Assisténeia Ventricular Implantavel de Ti
ou Ventriculo artificial implantavel de Ti .

- 2D : Bidimensional.

- 3D : Tridimensional.

- ECG: Eletrocardiograma,

- Hb: Hemoglobina.

~ HbP: Hemoglobina plasmatica ou hemoglobina livre

- IH: Indice de hemolise.

- INCOR: Instituto do Coragio.

- INCOR - HC. FMUSP: Instituto do Coragfo do Hospital das Clinicas
da Faculdade de Medicina da Universidade de S&o Paulo.

- PTFE: Politetrafluoretileno.

- PVC: Cloreto de polivinila.

- RTV: Room Temperature Vulcanization.

- Ti: Titanio.
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GLOSSARIO

- Atelectasia: Situag@io do parénquima pulmonar na qual ndo ha ar
dentro dos alvéolos cujas paredes entram em colapso.

- Cardiomiopatia idiopatica: Doenga do miocardio de causa
desconhecida.

- Cardiomiopatia viral: Doenga do miocardio causada por virus.

- Cardiomioplastia: Operagfio na qual o coragiio € envolvido com um
musculo esquelético capaz de auxiliar sua fungio de bomba.

- Choque cardiogénico: Situagio hemodindmica na qual a perfusiio dos
tecidos estd aquém das necessidades metabdélicas em razéio de faléncia cardiaca.

- Dacron®: Marca registrada de tecido de poliéster.

- Delrin®: Marca registrada de poliacetal.

- Faléncia cardiaca: Incapacidade do coragio em ejetar o sangue que
recebe.

- Hematocrito: Relagdo porcentual entre os elementos figurados (parte
solida) e a parte liquida (plasma) do sangue em condig¢es padronizadas.

- Hemoglobina: Componente das hemaceas responsiveis pelo
transporte de oxigénio no sangue.

- Hexyn®: Marca registrada de um poliolefinico desenvolvido pela
Goodyear Tire and Rubber Company, para utilizagiio médica.

- Implante heterotdpico: Implante de uma prétese em local diferente do

ocupado pelo equivalente biologico.

XV




- Implante ortotdpico: Implante de uma prétese no local do equivalente
biolégico.

- Infarto do miocardio: Leso do musculo cardiaco onde as fibras
musculares de determinado territorio morrem em raziio de isquemia.

- Insuficiéncia miocardica terminal: O mesmo que faléncia cardiaca
considerada em suas ultimas fases, ou seja, quando a morte é iminente.

- Pés-cardiotomia: Periodo que se segue a intervengdo cirtirgica sobre
O coracao.

- Pos-carga: Impedancia hidraulica de saida.

- Pré-carga: Impedancia hidraulica de entrada.

- Processo de desmame: Retirada gradativa de um dispositivo auxiliar
de fungdo organica, permitindo a adaptagio progressiva do érgio.

- QRS: Sdo ondas registradas no eletrocardiograma e correspondem as
voltagens elétricas geradas pelo coragio. O complexo QRS surge em conseqjiiéncia
da despolarizagiio dos ventriculos e comega um pouco antes do inicio da sistole
ventricular,

- Seio de Valsalva: Sdo trés expansdes ou abauloamentos da parede
adrtica situadas ao nivel das vélvulas. Tém formato de concha: suas convexidades
projetam-se para o exterior do vaso e suas cavidades “olham” para cada uma das
valvulas adrticas.

- Sepsia : Sepse, presen¢a de organismos formadores de pus, ou de

suas toxinas, no sangue ou nos tecidos.
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Ventriculo Artificial Implantdvel. Campinas: Faculdade de Engenharia Elétrica,

Universidade Estadual de Campinas, 1996. 102 p. (Dissertagio, Mestrado em

Engenbaria Flétrica).

RESUMO

O objetivo deste trabalho foi o desenvolvimento de um ventriculo
artificial implantavel, para utilizagio em pacientes com insuficiéneia cardiaca, que
ndo respondem mais a recursos farmacologicos e necessitam de assisténcia
circulatoria mecénica, como ponte para transplante de coragfio, enquanto
aguardam o aparecimento de um doador do 6rgdo. Foi utilizado um programa
CAD (Microstation®), para o projeto mecanico do ventriculo artificial implantavel,
que possibilitou a utilizagdo de recursos graficos para a visualizagio bidimensional
e tridimensional e calculos volumétricos. O dispositivo apresenta uma membrana
livre fixada entre duas carcagas de titdnio, e o acionamento ¢ do tipo pneumatico.
As cénulas que interligam o coragdo do paciente com o dispositivo implantavel
foram confeccionados em silicone e utilizam duas valvulas biologicas de pericardio
bovino. O dispositivo foi projetado para ser implantado na cavidade abdominal e
conectado ao coraco nativo via dpice do ventriculo esquerdo e aorta. Os ensaios
realizados comparativamente com 0 DAV-INCOR de uso clinico, tem apresentado
resultados bastante similares.

Palavras-chave: ventriculo artificial, assisténcia circulatéria mecénica, dispositivo

de assisténcia ventricular.
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1 INTRODUCAO

Uma das principais causas de morte sio as afeccBes cardiacas. A
faléncia cardiaca pode ter como causas, entre outras, a arteriosclerose coronariana,
a hipertensio arterial, as cardiomiopatias virais e idiopdticas, e os defeitos
congénitos ou adquiridos.

Ocorrendo faléncia cardiaca, esgotados os recursos farmacoldgicos,
restam apenas a assisténcia circulatdria: mecénica (baldo intra-adrtico, bombas
centrifugas, ventriculos ou corag@es artificiais) ou biomecanica (cardiomioplastia)
€ o transplante.

Existe atualmente uma série de dispositivos que sio utilizados para
assisténcia circulatoria temporéaria, como mencionados no capitulo Revisdo da
Literatura. Dentre eles podem ser citados aqueles que trabalham em paralelo com o
coragdo nativo, utilizando fluxo pulsatil:

A) Dispositivos de membrana livre

Caracteriza-se pelo uso do ar comprimido para deslocar a membrana
que, por sua vez, propulsiona o sangue. Este sistema de propulsio pode ser
utilizado em coragio artificial total (CAT) ou em dispositivo de assisténcia
ventricular (DAV). Como exemplos podem ser citados: o CAT JARVIK-7®, o
DAV PIERCE-DONACHY da THORATEC® e o DAV-INCOR' desenvolvido
no INCOR HC. FMUSP (Instituto do Coragio do Hospital das Clinicas da

Faculdade de Medicina da Universidade de Sdo Paulo.




B) Dispositivos do tipo "pusher-plate"

A propulséo do sangue ¢ feito por uma membrana aderida a uma placa
rigida, cujo acionamento pode ser eletromecanico ou eletro-hidraulico. Como
exemplos de dispositivos de acionamento eletromecénico podem ser citados: DAV
da NOVACOR®, DAV da THERMEDICS®, CAT PENN STATE®, CAT
NIMBUS® / CLEVELAND. O CAT KOLFF / UTAH é um exemplo de
acionamento eletro-hidraulico.

Desde a década de 60, um grande esfor¢o tem sido aplicado no
desenvolvimento de coragdo artificial total permanente, mas a tecnologia
desenvolvida pelos vérios centros mundiais de pesquisa ainda se mostra insuficiente
para a substitui¢do total e permanente do coragdo, mas ja estd capacitado para o
desenvolvimento de dispositivos de assisténcia temporéria como os ventriculos
artificiais. Estes podem ser aplicados para o tratamento da insuficiéncia cardiaca
refrataria as intervencdes farmacolégicas, do choque cardiogénico pés-cardiotomia
¢ do infarto do miocardio, visando a recuperacio do coragio. Estes dispositivos
também vém sendo aplicados no tratamento da insuficiéncia miocardica terminal e
irreversivel, visando um posterior transplante cardiaco, cujo procedimento tem
apresentado resultados encorajadores. A sobrevida de transplantados do corago,
tem aumentado (94% de sobrevida no primeiro ano), com a utilizagio da
Ciclosporina A, um imunossupressor.

Os dispositivos de assisténcia ao ventriculo temporario trabalham em
paralelo com o ventriculo nativo, fazendo a captagio do sangue do atrio ou do
ventriculo e ejetando-o para os grandes vasos, aorta ou tronco pulmonar. Estes

dispositivos, tipo ventriculo artificial podem ser paracorpéreos ou implantaveis. A




vantagem do implantavel ¢ que este propicia menor chance de infecciio ou
contaminagdo, pois ¢ totalmente implantado, enquanto os paracorporeos ficam
com o dispositivo exterjorizado por meio de canulas (dutos que sfio ligados ao
coragdo do paciente e ao ventriculo artificial), que sdo locais por onde podem
infiltrar uma contaminacio.

No Brasil, o Instituto do Coragdo (INCOR) ¢ o pioneiro no implante
clinico de um ventriculo artificial paracorpéreo, realizado em 25 de fevereiro de
1993, em um paciente portador de miocardiopatia de etiologia chagasica, que
apresentava uma insuficiéncia cardiaca congestiva refratdria ao tratamento clinico.
O doente que hoje leva uma vida quase normal foi assistido pelo dispositivo de
assisténcia ventricular paracorpéreo durante quatro dias, até a chegada de um
doador, quando foi realizado o transplante cardiaco.

O objetivo deste trabatho foi a confeccio um ventriculo artificial
implantavel, de membrana livre, para utilizagdo em pacientes com faléncia
cardiaca, que ndo respondem mais a recursos farmacologicos e necessitam de
assisténcia circulatdria mecénica, como ponte para transplante de coragdio,
enquanto aguarda o aparecimento de um doador do érgio.

Como auxilio no desenvolvimento do dispositivo, utilizou-se um
programa de computador, Microstation® da empresa Bentley System, Inc. , com
recursos de auxilio grafico que permitiu os célculos volumétricos € a visualizacfo
bidimensional e tridimensional de todos os componentes envolvidos. O
dispositivo de assisténcia ventricular implantavel de titinio (DAV de Ti ou DAV
implantavel) desenvolvide ¢ do tipo membrana livre, com acionamento

pneumatico. As cAnulas que interligarfo o coragfio do paciente com o DAV de Ti




foram confeccionadas em silicone. Nelas sdo utilizadas duas vélvulas biologicas de
pericardio bovino, semelhantes as utilizadas nas cirurgias de troca valvar. O
dispositivo foi projetado para ser implantado na cavidade abdominal, e conectado
pelas cénulas no apice do ventriculo do coragdio nativo e na aorta descendente.
Foram realizados testes "in vitro", para avaliagio do desempenho hidrodinamico e
do perfil hemolitico da protese ventricular, e comparados com o dispositivo de
assisténcia ventricular paracorpéreo desenvolvido no INCOR (DAV-INCOR), em

uso clinico, obtendo resultados promissores.




2 REVISAO DA LITERATURA

Para poder situar a importincia da pesquisa de desenvolvimento de um
ventriculo artificial implantavel, sera feita uma breve apresentaciio do histérico a
respeito do desenvolvimento da cirurgia cardiaca, tipos de assisténcia mecanica,
algumas considerages sobre biomateriais e o desenvolvimento do DAV-INCOR,

seu funcionamento e sua aplicagio.

2.1 HISTORICO

A cirurgia cardiaca desenvolveu-se gragas a contribuicdes de diversos
pesquisadores, entre eles, LANDSTEINER °, em 1900, descobriu os diferentes
grupos sangiiineos, viabilizando a utilizagdo de sangues semelhantes de diversos
individuos e McLEAN ? | em 1916, descobriu a heparina (anticoagulante).

A possibilidade de substituir as fimgdes do coragiio, por uma bomba de
roletes e poder manipular o corag¢fo, foi sem davida um grande avango para a
cirurgia cardiaca. Seus idealizadores foram: DeBAKEY ° em 1934, viu a
possibilidade de utilizar a bomba de roletes usual em transfusdes sangiiineas, para
bombear grande quantidade de sangue através de tubos flexiveis, e GIBBON :
em 1937, desenvolveu uma méquina de circulacdio extracorpérea pelo mecanismo
de bomba de roletes acoplado a um dispositivo oxigenador de sangue que

permitiria intervencdes cirlirgicas mais prolongadas,




GIBBON °, em 1954 utilizou clinicamente a circulac@io extracorporea
com resultados positivos, em um paciente com insuficiéneia cardiaca. Este
procedimento ¢ considerado como um marco para o avango da cirurgia cardiaca.

Na década de 1950, os oxigenadores comegaram a ser industrializados,
e utilizados em conjunto com as bombas de roletes, quando foram definidos os
procedimentos béasicos para o suporte mecdnico do sistema circulatério,
substituindo a fungfo mecénica do coragio.

A maquina de circulagio extracorpérea foi utilizada para dar suporte a
um paciente infartado, que estava em choque cardiogénico, em 1957. Este
paciente teve uma sobrevida de 23 anos, mostrando a possibilidade de longa vida
apos o suporte mecanico.

Com o passar dos anos percebeu-se que a maquina de circulacio extra-
corpdrea ndo era a mais indicada para suporte circulatorio de longa duracio e
sistemas alternativos de suporte circulatério passaram a ser pesquisados.

MOULOPOULOS e KOLFF, em 1961, propuseram o uso do baldo
intra-adrtico, para ser utilizado em série com o coragio. Foi utilizado
clinicamente por KANTROWITZ ©, em 1967, e marca um outro avango na historia
do desenvolvimento da cirurgia cardiaca,

LIOTTA e col. ® em 1963, utilizaram um dispositivo de assisténcia
mecanica em paralelo.

HARDY e CHAVES °, em 1964, tentam um transplante de coragdo de
chimpanzé em um homem.

BARNARD °, em 1967, realiza o primeiro transplante cardiaco

homologo.




ZERBINI e col, em maio de 1968, realizaram o primeiro transplante
cardiaco no Brasil.

COOLEY e col. * fizeram trés tentativas de implante como ponte
para transplante. Utilizaram pela primeira vez um corago artificial mecénico,
projetado por LIOTTA, em 1969. Conseguiram manter o doente por 64 horas,
at¢ a realizagdo do transplante cardiaco. Este paciente foi a dbito apds 32 horas de
transplante por problemas pulmonares.

Uma segunda tentativa foi realizada com a utilizagdo de um ventriculo
artificial, em 1978, mas o paciente foi a 6bito apos 5 dias de assisténcia .

Em 1981, foi realizado um terceiro implante em que o paciente foi
suportado por 53 horas com um coracfio artificial pneumatico AKUTSU HI®. O
paciente sete dias apos o transplante cardiaco foi a 6bito .

Nessa época, as experiéncias com a utilizacio de dispositivos de
assisténcia circulatoria como ponte para transplante ficaram limitados a estas trés
tentativas. O numero de transplantes cardiacos era reduzido devido ao problema de
rejeicio do Orgdo transplantado. Com a utilizagio clinica de um potente
imunossupressor (ciclosporina) a partir dos anos 80, foi conseguida o aumento da
sobrevida dos transplantados, no primeiro ano, de 80% a 94%.

COPELAND e VUGHN, em mar¢o de 1985, implantaram um coragdo
pneumatico PHOENIX®, projetado por KEVIN CHENG, como ponte para
transplante num paciente de 33 anos que apresentava uma rejeicio aguda ao
coragdo transplantado. Apds 11 horas de suporte circulatorio mecanico, recebeu
um novo transplante e 48 horas ap6s foi a 6bito por faléncia do ventriculo direito.

Entrou na historia como o primeiro homem a viver com quatro coragdes °.




O primeiro implante utilizado com sucesso como ponte para
transplante, foi realizado por EMERY e col., em agosto de 85, em um homem de
25 anos com choque cardiogénico, em fase terminal. O paciente foi assistido por
nove dias e meio por um coracio total JARVIK-7 até a realizacfio do transplante
cardiaco °.

Na Europa o primeiro caso de ponte para transplante foi em marco de
1986, em Salzburg ® , quando foi utilizado um coracdo total elipsdide em uma
mulher jovem. Apos 24 horas de assisténcia foi transplantada.

Em Arizona, EUA, foram realizadas duas pontes para transplante numa
mesma paciente °. Essa paciente, mulher de 40 anos, foi assistida na 1° ponte, por
um dispositivo JARVIK-7®, durante trés dias. Houve o transplante mas ocorreu
a rejei¢fo aguda do 6rgdo transplantado. Foi tentado uma 2* ponte com um novo
JARVIK-7®, que a sustentou por 243 dias, até um segundo transplante cardiaco,
mas morre de rejeigdo aguda do coracdo transplantado em outubro de 1986.

STOLF e col. *, em fevereiro de 1993, realizaram o primeiro implante
de um DAV eletropneumatico no INCOR (Brasil), como ponte para transplante,
em um paciente chagasico de 30 anos, sexo masculino, portador de insuficiéncia
cardiaca refratdria ao tratamento clinico convencional. O paciente foi assistido
mecanicamente durante quatro dias, até receber o transplante cardiaco, e vive bem
até a data atual.

Apds 1985, as pontes para transplante comecaram a ser difundidas
pelo mundo ©, sendo os modelos mais implantados, os JARVIK-7®, AKUTSU®,
LIOTTA®, PENN STATE®, UNGER-ELLIPSOID® ¢ BERLIN HEARTS®.

Podem-se utilizar os dispositivos do tipo baldo intra-adrtico, ventriculo artificial




univentricular ou biventricular, coragfio total ortotopico ou heterotdpico como
ponte para transplante.

As vantagens terapéuticas das pontes para transplante ® sdo:

- Preservar a vida, melhorando as condi¢Ges hemodindmicas do
paciente até o transplante cardiaco.

- Aumentar as chances de sobrevida apds o transplante, estabilizando
fisiologicamente o paciente durante o periodo da ponte para transplante.

- Reverter faléncias orgénicas, como insuficiéncias renais ou hepaticas,
tornando possivel o transplante cardiaco que inicialmente estava contra-indicada.

- Numa emergéncia com faléncia cardiaca total e irreversivel do
coragdo, pos cirargica, a ponte ¢ a tinica opgfio para a sobrevida do paciente.

- Nas rejeigbes agudas dos receptores de transplante cardiaco, as

pontes mantém vivo os pacientes no aguardo de novos doadores.




2.2 TIPOS DE ASSISTENCIA CIRCULATORIA

Os tipos de assisténcia ® podem ser classificados em:

- Assisténcia ventricular mecénica em série, que utiliza o principio da
contrapulsagfio: balfo intra-adrtico (BIA), “patch” adrtico dindmico.

- Assisténcia ventricular mecénica em paralelo: DAV, CAT adaptados
como dispositivos de assisténcia ventricular.

- Troca mecénica: retira-se o coragdo e substitui totalmente por CAT.

- Assisténcia biomecanica: cardiomioplastia.

- Troca biologica: transplante cardiaco heterotdpico ou ortotdpico.

- Pontes para transplante: DAV, CAT, utilizados em estagios

terminais.

2.2.1 Assisténcia ventricular mecanica em série

Utiliza o principio da contrapulsagio que €, um método de assisténcia
a0 coragdo em série sincronizado com o eletrocardiograma (ECG), cria um
aumento da pressdo arterial durante a didstole, resultando em maior esvaziamento
da aorta neste periodo, obtendo como resultados fisiolégicos: (a) menor pressio
diastélica final de aorta diminuindo a solicitagdo miocardica na sistole seguinte, (b)
pressdo diastolica média maior, melhorando o suprimento coronariano na diastole.

Trabalhando em série, estes dispositivos necessitam de um débito
cardiaco pelo menos moderado, ndo funcionando em caso de completa

deterioragdo do coragio ou em fibrilacfio.

O BIA ° (Fig. 01) é o dispositivo mais conhecido e utilizado dentre os

dispositivos de contrapulsagdo. Com o aumento de pressio diastdlica o fluxo
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coronariano methora cerca de 60% e diminui a sobrecarga miocardica em até

25%.

Fig. 01 - Balfo intra-adrtico (BIA).

O “patch” adrtico € um dispositivo de assisténcia em série permanente.
F uma espécie de baldo, suturados a aorta, que possui um acionador transcutineo

pneumatico ou elétrico (Fig. 02).

Fig. 02 - “Patch” adrtico.

2.2.2 Assisténcia ventricular mecénica em paralelo

Os dispositivos de assisténcia ventricular mecénica em paralelo **'°

podem ser de fluxo continuo axial ou radial, fluxo pulsatil de membrana livre ou
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pistdo. Quanto ao seu modo de acionamento podem ser pneumdticos,

eletromecénicos, eletro-hidraulicos.

Eles trabalham em paralelo com o ventriculo natural, captando o
sangue dos atrios ou ventriculos e ejetando-0 para os grandes vasos aorta ou
pulmonar. Podem sustentar a circulagfio sistémica e pulmonar, juntas (assisténcia
biventricular) ou separadamente (assisténcia univentricular). Esses dispositivos

possuem condutos (canulas de entrada e saida) e uma bomba.

A) Dispositivos de fluxo continuo axial: O fluxo de sangue ¢ paralelo
ao eixo de rotagdo da bomba. Desenvolvido por WAMPLER e col. "', em 1988,
denominada de HEMOPUMP®, uma pequena turbina de 7 mm de didmetro, presa
a uma canula de 20 c¢m, ligada a um cabo de 3 mm de didmetro é capaz de girar a
25000 rpm, proporcionando um débito de cerca de 3 /min, contra uma pressdo de
100 mmHg. Ela ¢ introduzida por um vaso periférico, alcangando o ventriculo
esquerdo, via valva adrtica. Funciona ejetando o sangue do ventriculo esquerdo

para a aorta.

B) Dispositivos de fluxo continuo centrifugo (radial): O fluxo de

sangue ¢ perpendicular ao eixo de rotagdo da bomba. Estes dispositivos (bombas
centrifugas) podem ser de duas categorias: com pas como a bomba da SARNS®, e
sem pas como a bomba da BIOMEDICUS®. Giram por acoplamento magnético e

sdo acionados por motor elétrico, possibilitando um débito de 6 a 8 I/min,

Os dispositivos de fluxo continuo apresentam vantagens sobre os de

fluxo pulsatil, por apresentarem o fluxo unidirecional sem valvulas, a auséneia de




pulso possibilita utilizar tubulagdes mais finas para um mesmo débito, além de

apresentar baixa trombogenicidade e hemdlise.

C) Dispositivos em paralelo de fluxo pulsatil de membrana livre: A

propulsdo do sangue € feita por uma membrana que ¢ deslocada por ar comprimido
egjetado na cAmara pneumdtica. Siio exemplos ° os CAT JARVIK-7®, DAV
PIERCE-DONACHY da THORATEC®, DAV da TOYOBO® e DAV-INCOR

(Fig. 03).

Fig. 03 - Alguns exemplos de dispositivos pneuméticos de membrana livre.

D) Dispositivos de fluxo pulsatil com acionamento por pistio: Quando

a membrana que propele o sangue esta aderida a uma placa rigida, que é acionada
por um pistdo, € denominada “pusher-plate” ®, Como exemplos de dispositivos de
acionamento eletromecdnico, tem-se o0s DAV-NOVACOR®, DAV da
THERMEDICS®, CAT PENN STATE®, CAT NIMBUS® / CLEVELAND e 0s

de acionamento eletro-hidraulicos, como o CAT do KOLFF / UTAH (Fig. 04).
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Fig. 04 - Alguns exemplos de DAVs “pusher - plate”.

A vantagem dos sistemas de acionamento elétrico sobre o sistema
pneumatico € a maior facilidade de se levar a energia elétrica para dentro da
cavidade de implantagio dos dispositivos através de finos cabos elétricos em

contraposicio a mangueiras pneumdticas de maior calibre.

Existemn estudos ja bastante avangados de transmissio de energia
elétrica via radiofreqiiéncia sem a necessidade de exteriorizar fios pela parede do

corpo.
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2.3 BIOMATERIAIS

A utilizagBio de materiais, seja de origem biolégica ou sintética, na
confecgdo de dispositivos médico-cirirgicos vem crescendo a nivel mundial,
suscitando a preocupagio dos pesquisadores em padronizar os critérios de
avaliacdo de biocompatibilidade para cada tipo de aplicagdo.

A utilizagdo de materiais para reparo no homem data de antes de
Cristo, onde ha 4000 a.C. tem-se conhecimento da utiliza¢do de fios de suturas, Ha
1000 a.C. as placas de ouro foram utilizadas para reparo de crinio. O estudo
destes materiais aplicados a medicina, como Ciéncia dos Biomateriais ¢ bastante
recente, tendo seu inicio datado em meados dos anos 70 e sendo reconhecido
como Ciéncia dos Biomateriais, em 1980, no [ Congresso de Biomateriais na
cidade de Viena.

Biomateriais podem ser definidos como substincias sistémicas,
farmacologicamente inertes, para implantagdo ou para incorporagfo por um
sistema vivo (Conference of the Furopean Society for Biomaterials, Chaster,
England, March 3-5,1986).

A capacidade do material empregado desempenhar a fungdo a que se
destina, com respostas apropriadas do hospedeiro, em uma aplicagfo especifica, é
o que se pode chamar de Biocompatibilidade de um material.

Na 4area cardiovascular, onde estdo incluidos os dispositivos de
assisténeia circulatéria mecénica, tem se conhecimentos dos primeiros estudos
efetuados pelo médico ALEX CARREL ", ha aproximadamente 1 século, quando

ele utilizou metal e vidro na confecgio de substitutos vasculares. Para a utilizagdo
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cardiovascular, os biomateriais devem impedir que ocorram respostas biologicas
do tipo:

- Coagulacio.

- Ativagdo e agregacfo plaquetéria.

- Ativacdo de complementos protéicos.

- Ativacdo de leucocitos.

- Invasdo de macrdéfagos e células gigantes.

- Enrijecimento da camada intima.

- Calcifica¢fio.

- Degradacio téxica.

A trombose € o fator mais importante a ser evitado. Clinicamente ela é
prevenida com a administragdo de heparina, para provocar o bloqueio na cascata
da coagulacio.,

O material ideal para a aplicagdo cardiovascular seria aquele com uma
superficie semelhante ao endotélio, pois este seria uma superficie verdadeiramente
ndo trombogenica. Devido a dificuldade de obter-se superficie semelhante ao
endotélio, os materiais empregados necessitam ser criteriosamente selecionados.

Alguns cuidados que devem ser tomados ao confeccionar dispositivos
de utilizacdo médica sio:

- Hscolher adequadamente  os componentes que entrario na
formulacio do material.

- Controlar todos os pardmetros de processamento.

- Estudar os tratamentos superficiais disponiveis.

- Verificar a maneira adequada para a esteriliza¢gio dos produtos.
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O suporte mecanico utilizando ventriculos  artificiais, podem
prolongar o tempo de vida de um paciente com faléncia cardiaca, refratario a
tratamentos farmacologicos, até que se consiga um doador para o transplante
cardiaco. Este tempo de espera pode ser de dias, semanas ou meses e quanto mais
tempo se prolonga a assisténcia mecénica, 0s riscos de contaminacdo e infeccio
aumentam. Em um DAV paracorpdreo estes riscos de contaminagdo sdo maiores
do que no DAV implantdvel, pois no primeiro caso o dispositivo é exteriorizado
por meio de canulas (de 3/4" no DAV-INCOR) que saem por incisdes, enquanto
no DAV implantavel , o dispositivo fica totalmente implantado na cavidade
abdominal, podendo ou nfo ficar exteriorizado dutos de pequeno didmetro, para
serem conectados ao sistema de acionamento elétrico ou pneumatico, diminuindo
as possibilidades de contaminagio. No caso do DAV implantavel de Ti o
dispositivo fica totalmente implantado na cavidade abdominal, ficando
exteriorizado somente um pequenc tubo flexivel de 1/4", que serd conectado ao
sistema de propulsio eletropneumatico.

O desenvolvimento de dispositivos de assisténcia ventricular requer
cuidados especiais * pois as superficies internas dos dispositivos " estdo em
contato prolongado com o sangue escoando em diferentes tipos de fluxo. S#o
necessarias consideragdes quanto a escolha dos materiais ' °, seu acabamento e
sua forma '®. Os aspectos levados em consideraciio sdo:

- O material escolhido (especialmente na membrana propulsora e
valvulas) deve ter alta resisténcia a fadiga "> ",

- A superficie do material em contato com sangue ndo deve ser

Al 14,18
trombogénica '+ %,
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- A geometria da protese ndo deve permitir pontos de estagnacio
hemodindmica '°,

- Devem ser evitadas varia¢Oes bruscas de didmetros e degraus nas
superficies de escoamento do sangue. Assim, nas interconexdes 0s componentes
devem possuir necessariamente o mesmo didmetro interno ',

- A superficie em contato com o sangue deve ser a mais lisa possivel ',
ou entdo como no DAV da THERMEDICS® possuir as superficies internas
propositalmente rugosas com a finalidade de crescer uma "pseudo nova intima"
que funciona como endotélio,

' ‘. ;e T )|
- O dispositivo e seus acessorios devem ser esterilizaveis =

Sdo poucos os materiais qualificados para aplicacdo em dispositivos
para assisténcia circulatdria ao ventriculo, pois estes materiais necessitam de boa
hemocompatibilidade ¢ serem resistentes a fadiga, & degradagéio, a calcificagdo, a
infeccio 2.

Vaérios tipos de poliuretanas tém sido experimentados para esta
finalidade, a maioria proveniente de um isocianato e um poliglicol, onde o
isocianato € a parte rigida que inclui grupos aromaticos e o poliglicol uma cadeia
alifatica flexivel. O produto final com segmentos flexiveis e rigidos, polimerizados
juntos, ¢ 0 que se denomina poliuretana segmentada. Estes materiais tém boa
flexibilidade, resisténcia a fadiga e boa hemocompatibilidade, comercializados com
véarias marcas, sdo mundialmente utilizados pelos centros que desenvolvem
dispositivos de assisténcia ao ventriculo para a confecgdo de membranas ,

. . e v ;. 2
revestimentos das carcagas dos ventriculos artificiais e as préprias carcacas ~.
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Outro material ¢ o Hexsyn®, um olefinico, baseado em poli-hexeno,
uma borracha vuleanizada por sulfato, preparado pela Goodyear Tire and Rubber

12,22

Company =, para confeccdo de membranas do DAV,

Como materiais para a confecgio de carcacas dos ventriculos
artificiais, tém sido utilizadas resinas epéxi %, de facil conformagio e reproducio,
utilizando moldes em silicones RTV. A desvantagem destas resinas é a baixa
resisténcia mecédnica, implicando em paredes de carcagas espessas, o que
aumentam o perfil e o peso dos dispositivos.

Outros materiais eleitos para a confecgfio das carcacas *°, sfo as

N o oA n . 2
poliuretanas ", titanio e suas ligas ** **

, poli-sulfonas, policarbonatos, e ago inox
316l.

As valvulas utilizadas na entrada e saida do fluxo de sangue,
conectadas ao DAV, podem ser valvulas mecénicas, ou biologicas 2,

Os dutos e as canulas atriais e arteriais que fazem a ligacdo do DAV ao
coragdo do paciente, podem ser confeccionados em poliuretanas, em PVC
recobertos com poliuretanas (canulas da THORATEC®, do DAV-INCOR, em
silicones (canulas da BERLIN HEART®),

As cénulas arteriais sdo confeccionadas de forma a terem em sua

extremidade distal um enxerto vascular de baixa porosidade , para permitir que

sejam suturadas as artérias.
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2.4 ESTADO DA ARTE

2.4.1 No Brasil

O DAV paracorpéreo construido no INCOR ¢ do tipo membrana livre
de acionamento pneumatico *°, semelhante ao dispositivo da THORATEC®, que
vem obtendo bons resultados *°,

O acionamento do DAV-INCOR ¢ feito por um propulsor que injeta ar
comprimido na camara pneumética. Na sistole do dispositivo, a membrana
excursiona na direcdo da cdmara de sangue, gjetando o sangue (volume sistolico).
A diastole do dispositivo acontece de maneira passiva, permitindo o enchimento da
camara de sangue.

O DAV-INCOR possui um volume sistolico maximo de 65 ml A
Figura 05 ilustra 0 DAV-INCOR, ja em uso clinico ¢ sua curva de desempenho

hidrodindmico.

Grifico de desempenhe hidrodindmice

Foscarge = Himmily

Fhuxa {minist)

Pré-arga [orH 0

Fig. 05 - DAV-INCOR e sua curva de desempenho hidrodindmico.

Foram realizados estudos experimentais em 22 carneiros com um peso
médio de 46 + 4 kg, e nfo foram observadas alteragdes no perfil hemolitico nos

animais submetidos a assisténcia univentricular por um perfodo de 8 horas.
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O propulsor eletropneumdtico possui um conjunto de comandos e
sinais de controle (fluxo de ar da cAmara pneumatica, pressio pneumatica, e ECG)
ligados a uma interface de aquisi¢do de sinais. O microcomputador processa as
informacbes digitalizadas por essa interface e controla a atuacfo das valvulas
solendides que pressurizam as cAmaras pneumaticas dos ventriculos. S0 pressdes
variaveis de 0 a 100 mmHg para o VD (ventriculo direito) ¢ 0 a 200 mmHg para o
VE (ventriculo esquerdo) *'.

O propulsor apresenta trés modos basicos de operagfo: "full to
empty", sincrono e emergéncia.

A) "Fullto empty":  Neste modo, a sistole do DAV ¢ deflagrada
pelo enchimento total da cdmara de sangue. Para acompanhar de forma nio
invasiva 0 enchimento diastolico do DAV mede-se o fluxo de saida de ar da
camara pneumatica, pois o volume de sangue entrando no DAV pode ser
considerado igual aquele do ar deixando a cdmara, para as condigBes de pressdes
utilizadas. Quando este volume for igual a capacidade do ventriculo a sistole
é deflagrada **** 3% 3!,

Neste modo de operagfo, a regulacio do débito é semelhante ao
Starling, ditada pela prépria pressdo de retorno venoso, porém mediada pela
freqiiéncia . Quanto maior a pressio de enchimento do DAV, maior a freqiiéncia
de operagéo.

B) Sincrono: O batimento do dispositivo pode ser sincronizado com o
coragdo, através da detecg@o do complexo QRS do ECG. O modo sincrono pode
ser utilizado no processo de desmame, diminuindo a relacdo de atuaciio do

dispositivo. A relagdo do batimento do dispositivo com o batimento cardiaco pode
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ser programado em: 1:1, 1:2, 1:4, 1:8 e 1:16, de maneira que o coragdo natural
consiga gradativamente assumir o seu trabalho.

C) Emergéncia;: Nesse modo o acionamento do dispositivo atua
assincronamente em relagfio a atividade cardiaca com freqiiéncia selecionada pelo
operador, sendo os circuitos de controle independentes do microcomputador. Esse

modo pode ser ativado no caso de fatha no sistema principal.

O DAV-INCOR ** *, estd atualmente disponivel para uso clinico,
como ponte para transplante.

A experiéncia clinica resume-se a S5 tentativas de ponte para
transplante. O primeiro caso evoluiu com sucesso para o transplante cardfaco. O
segundo doente apresentou faléncia biventricular em sua evolugio, que foi
detectada tardiamente e morreu antes do transplante cardiaco. Nos demais casos,
devido a faléncias de muitiplos 6rgdos, o dispositivo foi instalado mas evoluiram

para Obito, antes de se beneficiarem com uma melhora hemodindmica.

2.4.2 A nivel mundial

Os suportes circulatorios mecénicos utilizados com maior freqiiéncia
foram desenvolvidos nos EUA, mas coragdes artificiais e dispositivos de
assisténcia circulatoria tém sido desenvolvidos também na Coréia, Russia, Canada,
Suica, Japdo, Alemanha, Checoslovaquia, Itélia, Franga, Australia, China e
outros >,

Os dispositivos de assisténcia circulatoria podem ser utilizados a curto

prazo (menor que 180 dias) e a longo prazo (maior que 180 dias).
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2.4.2.1 Dispositivos utilizades para assisténcia circulatéria a curto praze

Em sistemas de fluxo pulsatil, os coragdes artificiais utilizados
clinicamente, na sua totalidade, sdo de acionamentos pneumaticos. Quanto aos
DAV utilizados na clinica sfo tanto elétricos como pneumaticos **.

Os experimentos demonstram que a sobrevivéncia dos animais de
experimentagdo, utilizando fontes pneumaticas, nfio apresentam diferengas
significantes em outros paises quando comparada com os EUA. Quanto as fontes
elétricas, os EUA estdo mais avangados, mas paises como o Japdo e Suica
avancam rapidamente neste caminho.

Nas ultimas décadas houve um desenvolvimento significativo de
coragles artificiais para utilizagdo em assisténcia a curto prazo. Entre estes
dispositivos os que mais se destacam sfo os coragdes artificiais da Universidade do
Estado da Pensilvinia (PENN- STATE®), da Universidade Livre de Berlin, da
Universidade de Utah (JARVIK® ou SYMBION®), da Cleveland Clinic
Foundation, da Universidade de Perkinje em Bruno - Checoslovaquia e os
desenvolvidos em Toquio - Japdo.

Os coragbes artificiais tém funcionado em animais por
aproximadamente um ano e ndo tém apresentado problemas de falhas mecanicas,
mostrando que a sua durabilidade € satisfatdria para utilizagdes a curto prazo.

Em 186 aplica¢bes clinicas os cora¢des artificiais tiveram a seguinte
evolugdo: 1% tiveram problemas por falhas mecénicas, 14% apresentaram
problemas de trombos, e foram contornados com mudangas na terapia de
anticoagulagio dos pacientes, 21% apresentaram sepsias, 7% apresentaram

complicagbes com hemolises, mas que ndo foram considerados como problema
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grave , em 28% dos casos tiveram sangramento ¢ foram reoperados. Dos
pacientes submetidos a ponte para transplante, 62% conseguiram ser
transplantados e tiveram alta. Para utilizacdo a curto prazo problemas de
caleificaciio nos materiais, nfio tem sido um fator limitante. Os trés fatores mais
significantes de problemas foram: sangramento, trombose e sepsia **.

Os dispositivos de assisténcia univentricular ou biventricular pulsateis,
possuem sistemas de controle no modo assincrono ou no modo sincrono, sendo 0s
mais utilizados: ABIOMED BVS System 5000®, NOVACOR® (Fig. 06),
PIERCE-DONACHY da THORATEC LABORATORIES e SARNS®,

HEARTMATE® da THERMEDICS®.

Fig. 06 - Esquema de implantacdo de um ventriculo implantavel da NOVACOR®.

Os ventriculos da HEARTMATE® da THERMEDICS® (Fig. 07)

sdo confeccionados em titdnio. S#o ventriculos implantdveis na cavidade




abdominal, de utilizacdo temporaria, com acionamento  pneumdtico ou

rL s 23,24
elétrico .

Fig. 07 - Ventriculo artificial implantavel de Ti, da HERTMATE®.

Os ventriculos da HEARTMATE® sd3o do sistema “pusher-plate”,
utilizam vélvulas bioldgicas porcinas. Possuem diafragma de poliuretana
texturizado, colado ao *pusher-plate”. A superficie interna do titanio ¢ texturizado,
com microesferas sinterizadas e aderidas por processo metalirgico, com a
finalidade de proporcionar o crescimento ¢ adesdo de endotélio, a fim de minimizar
o evento tomboembdlico **,

Os dispositivos desenvolvidos pela THORATEC®, utilizados em 29
pacientes, como ponte para transplante, apresentaram problemas de infeccfio em 6
pacientes, sendo que dois deles foram a obito. Em 11 pacientes tiveram
complicacbes graves de sangramento. Dos pacientes em ponte, 21 conseguiram
ser transplantados dos quais 20 tiveram alta **.

Os dispositivos da ABIOMED BYS 5000® foram utilizados em mais
de 170 pacientes em todo o mundo, com um tempo médio de utilizacdo de 4 dias.

O suporte predominante foi biventricular (67%), em suporte pos-cardiotomia,
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45% destes pacientes passaram pelo processo de desmame, sendo que metade
sobreviveram **.

Registros clinicos demonstram que as maiores complicagdes em todos
os dispositivos de assisténcia ventricular pulsatil sdo o sangramento e reoperacdes,
com uma incidéncia de 30%, sendo o segundo a faléncia renal 25%, em 17%
ocorreram infecgdo, em 16% houve faléncia biventricular, em 16% houve faléncia
respiratoria, em 5% ocorreram trombos, embolia em 7% e em 1,45% falhas
mecénicas. Um paciente pode ter uma ou mais incidéncias nas complicacdes **.

Em sistemas de fluxo continuo, os mais conhecidos sio: BIOPUMP®
da BIOMEDICUS® (Fig. 08), CENTRIMED SYSTEM manufaturado por
DOLPHEN e HEMOPUMP® da NIMBUS®,

Experiéncias clinicas demonstram que os dispositivos de fluxo
continuo possuem uma incidéncia de sangramento e reoperagdes ligeiramente

maior, quando comparados aos de fluxo pulsatil: 46% contra 30% **,

Fig. 08 - Bomba centrifuga BIOPUMP® da BIOMEDICUS.

2.42.2  Dispositivos de assisténcia circulatéria mecinica permanente ou
longo prazo
Diversos grupos tém trabalhado  para conseguir sistemas de

acionamento permanentes para os dispositivos de assisténcia univentricular, entre
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eles destacam-se: NIMBUS® da California, NOVACOR® de Califdrnia, PENN
STATE® da Pensilvania, THERMEDICS® de Massachussets e outros grupos na
Europa e no Japdo. Os maiores avancos conseguidos sio da NOVACOR® (Fig,
09), que tem mostrado 80% de viabilidade de utilizacio para dois anos, do
dispositivo de assisténcia ao ventriculo esquerdo totalmente implantdvel, com
transmissdo percutdnea de energia, 0 que minimiza a infecgdo, pois elimina as

, A 14
saidas  percuténeas ",

/
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Fig. 09 - Esquema de implantagdo de um coracio artificial total da NOVACOR®,

Quatro grupos destacam-se no estudo e desenvolvimento de coragfo
total permanente™: Universidade de UTAH, NIMBUS® / CLEVELAND CLINIC,
ABIOMED® / TEXAS HEART e PENN STATE ®.

O coragdo total implantavel de UTAH consiste de duas bombas
semelhantes ao coragdo pneumatico UTAH 100, possui entre eles uma bomba de

fluxo axial, que pode bombear o sangue de uma bomba para outra, utiliza sistema
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de transmissdo de energia por radiofreqiiéncia. O material utilizado na confecgio
¢ o copolimero poliéter poliuretana segmentada **.

O projeto da NIMBUS® / CLEVELAND CLINIC ¢ um sistema que
utiliza conversio de energia eletro-hidraulico, as bombas de sangue utilizam
diafragmas flexiveis ou “pusher-plate”, sendo que toda a superficie em contato
com sangue ¢ recoberto por processo de biolizagdo desenvolvido pela Cleveland
Clinic, utiliza valvulas de duraméater humana **.

O coragéo artificial total da ABIOMED® é fixado na cavidade toracica
de maneira ortotopica e as baterias s@o colocadas na cavidade abdominal, utiliza
valvula tricGspide de poliéter-poliuretana, utiliza energia eletro-hidraulica. Esta
em fase de avaliagdo crénica e ensaios “in vitro” *,

O sistema implantavel da PENN STATE® utiliza motor elétrico tipo
“brushless”, a transmissio de energia ¢ feita através de ondas de radiofreqiiéneia , a
superficie de contato com sangue é manufaturada com poliuretana segmentada,
Esta em fase de avaliagio cronica em animais *°.

Todos os quatro grupos utilizam sistemas de transmissdo de energia
por radiofreqiiéncia. Com exce¢io do PENN STATE® que utiliza conversio de
energia puramente mecénico, outros trés grupos utilizam conversio de energia
eletro-hidraulico. Trés destes grupos utilizam poliuretana segmentada em

superficies que estiio em contato com sangue.

Varios materiais estdo sendo utilizados na confecgdo de dispositivos
mecanicos de assisténcia circulatoria, entre eles podem ser citados: aco inox,

titnio, ligas de ago como o vitalium, polimeros como o Delrin®, Teflon®,




policarbonatos, poli-sulfonas, poliuretanas, borrachas de silicone, Hexyn® e
Dacron®. Até o presente momento, estes materiais nio tém quase apresentados
complicagdes, existindo vérios estudos para aumentar a sua biocompatibilidade,
seja por incorporagdo de farmacos, como a heparina, seja por implantagio de fons,
modificando a estrutura da superficie do material.

Complicages com trombogenicidade dos dispositivos de assisténcia
tém diminuido nestes tltimos dez anos, mas o problema continua existindo, ela esta
relacionada com a composi¢o do material, caracteristicas de superficie, regides de
estagnac¢do do fluxo, podendo também ser ativado por farmacos.

As sepsias tém ocorrido em mais ou menos 20% de todos os pacientes
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, sendo um dos sérios problemas da assisténcia mecénica. Com a

listados
utilizagdo de transmissdo de energia por radiofreqiiéncia e de dispositivos
implantaveis , acredita-se que havera uma sensivel diminuigdo nas complicagdes de
infeccio,

A hemolise para dispositivos de curta utilizagdo nio tem mostrado ser
significante, entretanto, pacientes podem necessitar ocasionalmente de transfusdes
de sangue. Acredita-se que uma melhora no “design” do dispositivo e a utilizacdo
de valvulas maiores devem reduzir os niveis de hemdlise **.

A calcificagfio, aparentemente, até o presente momento, ndo tem sido
considerada como grande preocupacdio que possa causar fatha do dispositivo em
um periodo de dois anos de utilizagdo. A calcificagio pode ser minimizada com

redugio de tensdes na bomba de sangue e com incremento na biocompatibilidade

dos materiais, 0s quais ja se encontram em estudo **.




Sangramento tem sido apontado como uma das maiores complicacdes
e ndo esta relacionado apenas na utilizagfio do dispositivo, podendo ocorrer em
pacientes submetidos & derivagdo cardiopulmonar por longo periodo, devido a
hemodiluigdo, condigGes fisioldgicas dos pacientes, terapia de anticoagulaciio a
que estdo ou estiveram submetidas, etc. **.

Acredita-se que o aparecimento de novas tecnologias, novos materiais,
desenvolvimento no setor eletrdnico e o desenvolvimento de supercomputadores
terdo um impacto positivo para melhorar o desenvolvimento dos dispositivos de

assisténcia circulatéria mecénica.
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3 MATERIAL E METODOS

3.1 MATERIAIS UTILIZADOS

- Chapa de Titanio, grupo II, comercialmente puro, de 0,5 mm de
espessura.

- Tubo de Titdnio com didmetro de 3/4”, grupo II, comercialmente
puro, de 0,5 mm de espessura de parede.

- Tubo de Titanio com didmetro de 1/4” , grupo 1I, comercialmente
puro, de 0,5 mm de espessura de parede.

- Copolimero poliéter poliuretana segmentada 30% em peso em N,N
dimetilacetamida.

- N,N, Dimetilacetamida

- Tecido de Dacron®.

- Enxerto vascular de baixa porosidade de Dacron®, de 18 mm de
didmetro.

- Enxerto vascular de PTFE aramado, de 18 mm de didmetro.

- Silicone liquido RTV grau médico.

- Valvulas bioldgicas de pericardio bovino, nimero 23.

- Tela de algodéo

- A¢o inox 316L
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3.2 METODOLOGIA

3.2.1 Definiciio do local de implante do DAV

A geometria do dispositivo de implante ndo poderia ser definido sem
antes um estudo criterioso para definir o local do implante. Foram levantadas as
possiveis op¢des anatdmicas para o implante: cavidade toracica, cavidade

abdominal e tecido subcutineo.

3.2.1.1 Cavidade toracica

A primeira opgdo que naturalmente ocorre quanto a localizacio do
dispositivo € implanta-lo na cavidade tordcica. Todavia, tal localizagdo apresenta
algumas desvantagens;

A) O espago que terd de ser ocupado pelo dispositivo s6 podera ser
obtido deslocando alguma estrutura orgénica, no caso: o pulmio (viscera que
ocupa a maior parte dessa regido). Isso implica em sacrificar de imediato certa
por¢do de é4rea respiratdria, além do risco de provocar maior ou menor distorcio
da arvore bronquica causando retengéio de secregdes, atelectasia e infecgio.

B) Dificuldade de encontrar algum local no interior do térax capaz de
conter o dispositivo, a ndo ser a cavidade pleural. A presenga de corpo estranho
nessa regido, por maior que seja a biocompatibilidade do material que o constitui,
ndo estd isenta do risco de provocar a instalagdo de derrame comprimindo o
pulmfio (diminuindo ainda mais a 4rea respiratéria) e, ainda, a infecgéio,

C) E dificil a fixagdo do dispositivo na cavidade pleural, exigindo

manobras especiais e, caso os meios de fixagdo falhem, o dispositivo pode sofrer
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deslocamentos, com risco de lesar mecanicamente visceras ali contidas: pulmio,

aorta, esdfago e o préprio coracéo.

Tendo em vista tais consideragdes, o interior da cavidade toracica ndo
foi considerado como local ideal para conter o dispositivo. Resta considerar se a
cavidade abdominal seria mais conveniente ou ainda se o aparelho deve ser
necessariamente implantado numa cavidade natural do organismo. Os marcapassos,

por exemplo, o sdo fora da cavidade, a saber: no tecido subcuténeo.

3.2.1.2 Cavidade abdominal

Apresenta melhores condigGes para abrigar o implante. Separada da
cavidade toracica apenas pelo diafragma, com volume equivalente ao toracico. Ha
maior facilidade em obter espaco, ao contraric do que ocorre no térax, com
excegdo do figado, que € praticamente fixo, as demais visceras do abddmen podem
ser bastante deslocadas sem prejuizo de sua fungio. O dispositivo teria maior
facilidade de acomodagio nessa cavidade. A membrana que reveste a cavidade
abdominal (peritdnio) ¢ mais facilmente destacdvel do que aquela que forra o
interior do torax (pleura), de modo que o implante poderia ser feito sem contato
direto com as visceras abdominais, ou seja: num espago extra-peritonial, com
consideravel vantagem de afastar o risco de intera¢des indesejaveis consegiientes a
esse contato (escara visceral, secregio de lquido, aderéncias, etc.). Ademais,
parece certo que o dispositivo confeccionado em dimensdes convenientes, fique

mais bem fixo se implantado em uma loja extraperitonial.
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3.2.1.3 Tecido subcutineo

As maiores desvantagens desta localizacio sdo:

A) Deformidade na superficie da pele, devido ao implante.

B) Maior vulnerabilidade do dispositivo, agora mais exposto, ja que
protegido por tecidos menos robustos.

C) Relativo desconforto para o paciente, agora limitado em suas
posigdes de repouso.

No entanto, deve-se ter em mente que o implante subcutineo pode ser
a unica alternativa quando, em razdes de condigdes particulares de cada caso, seja

impossivel utilizar a posi¢do intra-abdominal.

3.2.1.4 Melhor opcio anatdomica para o implante

Analisando-se as possiveis opg¢des para o implante chegou-se a

conclusio que a methor opgdo anatdmica é a posicio intra-abdominal no espaco

extra-peritonial.

Uma vez definido o local para o implante do dispositivo, faz-se
necessario a confecgdo de um modelo do dispositivo a fim de estudar os
pormenores de topografia da regifio a ser utilizada, as vias de acesso, o espago
ocupado, os caminhos a serem segunidos por vias aferentes e eferentes do

dispositivo e outras particularidades de técnica ¢ tatica de implantacio.
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3.2.2 Confecgiio do modelo do dispositivo implantavel
Uma simulacdo do perfil do modelo do dispositivo foi tragado,
utilizando o programa de computador Microstation® 3D (Fig. 10), com base nas

tomografias abdominais, do espago a ser implantado.

Fig. 10- Implantacédo do dispositivo feito em 3D dentro da cavidade abdominal

Definiu-se que o dispositivo deveria ser de baixo perfil, para uma
melhor acomodagfio no espago intra-abdominal e extraperitonial, ou também no
caso de necessidade de um implante no tecido subcutineo.

O modelo do dispositivo implantavel foi confeccionado (com base na
simulagio em 3D da implantacio do dispositivo), com as seguintes caracteristicas
determinadas com a utilizagdo de um programa de computacio, linguagem Pascal:

- Volume sistolico inferido de 65 ml

- Didgmetro da calota de 82 mm

- Altura da calota superior de 17 mm

- Altura da calota inferior de 17 mm

- Altura da membrana de 12 mm

O modelo do dispositivo foi confeccionado de maneira simples,
montado com fios metdlicos, conformados e soldados, no formato do dispositivo

idealizado.

35




O modelo, apos a confecgfio com os fios metélicos foi revestido com
tecido e as vias de saida e entrada (cnulas) a ele conectadas (Fig, 11).

A geometria das canulas, foi definida tomando como base a maneira de
implantacdo do dispositivo ao coragdo. A canula arterial (via de saida de sangue
do dispositivo) foi confeccionada com uma parte rigida para permitir a sua
passagem pelo diafragma sem colapsar, sendo o restante da cdnula em enxerto de
Dacron® para permitir a sua sutura na aorta. A canula apical (via de entrada de
sangue do dispositivo), confeccionada totalmente em material rigido, possui a
ponta em bisel, para ser conectado ao coragfio, pelo 4pice do ventriculo, possuindo
na sua extremidade distal uma aba de Dacron® para permitir a sutura e a fixag&o

da canula.

Fig. 11 - Modelo de arame do DAV implantavel.

O DAV implantivel possui duas cdmaras, separadas por uma
membrana propulsora. A superior que € a cdmara de sangue e a inferior que € a

camara pneumatica (Fig. 12).




Céamara pneefatica

Fig. 12 - Esquema do dispositivo em corte.

3.2.3 Estudo Topogrifico da regifio escolhida

O primeiro cuidado é o estudo topografico a fim de determinar a
melhor regifio para o implante, na posicio intra-abdominal no espaco
extraperitonial, levando em conta a facilidade de acesso, as estruturas organicas a
serem manipuladas, a relacdo do dispositivo com o corago nativo para otimizar
sua fungfo, bem como a relagio com as visceras abdominais vizinhas e quaisquer
implicagdes que dela resultem.

A custa de cortes de tomografia computadorizada, foi construida a
representagio fiel das condi¢gdes da anatomia humana, em um modelo
tridimensional do tronco humano. O modelo foi construido digitalizando cada fatia
da tomografia, em um “scaner” de mesa HP Scan Jet [ICX, com uma resolucdo de
600dpi, obtendo-se um arquivo “bitmap”, que ndo pode ser facilmente plotado.
Este arquivo “bitmap™ foi importado para “corel trace” do pacote computacional
“corel draw”, transformando o “bitmap” em um arquivo de tragos, que é
importado para o “corel draw”, onde na hora de plotar ¢ definido a escala do
tronco humano real. O plotter utilizado foi de mesa GX-3100- Techart Plus da

Great Computer Corporation (Taiwan).
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Foram modelados os contornos de interesse das estruturas orgénicas,
com fios metdlicos de cobre, sobre as figuras plotadas da tomografia, para o
estudo do implante.

Cada orgdo modelado, foi pintado com uma cor, utilizando-se uma
tinta automobilistica (Fig. 13). As fatias bidimensionais modeladas foram montadas
e soldadas, colocando-se espacadores de fios de cobre, transformando-se em um
verdadeiro tronco transparente tridimensional, como demonstra a Figura 14.

Este modelo, além de proporcionar maior facilidade para a escolha da

posicéo do implante, permite a otimiza¢do da propria geometria de dispositivo.

Fig. 14 - Tronco em arame para estudo anatdmico de implanta¢do do dispositivo.
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O modelo assim confeccionado foi implantado em um cadéaver
(Fig. 15), na regifio determinada para abriga-lo, a fim de aquilatar a condi¢io real
da situago e fixagdo do mesmo, bem como as vias de chegada e saida das canulas
que conduzem o sangue e a pressdo, enfim: a perfeita compatibilidade do sistema

com a anatomia humana.

Fig. 15 - Estudo anatdmico de implantacio do ventriculo em cadaver.

3.2.4 Dimensionamento do DAV implantavel

O projeto de desenvolvimento do DAYV implantavel, foi realizado
utilizando-se um CAD (Computer Aided Design) sob o programa Microstation®
da empresa Bentley System, Inc. Este é um programa que dispde de ferramentas
de auxilio grafico que permitiu o desenvolvimento dos detalhamentos das diversas
partes que compdem o dispositivo (carcagas superior, inferior, canulas, estrutura
das valvulas), com boa precisdo. Através da visualizacio bidimensional (2D) e
tridimensional (3D),  foi possivel definir o melhor posicionamento dos
componentes do DAV implantavel, com conseqiiente otimizacio das

caracteristicas funcionais e geométricas do dispositivo,
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O titanio foi o material eleito para a confecgfio da carcaga da DAV
implantivel , por ser uma material resistente e bastante leve, possibilitou o
desenvolvimento de um ventriculo de baixo perfil, que melhor se acomoda ao local
de implante.

O material escolhido para confeccionar a membrana propulsora foi o
poli€ter poliuretana segmentada, sendo também o material de revestimento interno
da carcaca superior de titdnio, para garantir uma boa hemocompatibilidade e boa
adesdo da carcaca com a membrana propulsora.

As carcacas superior e inferior foram dimensionadas, usando como
base o dimensionamento do raio de curvatura e da altura da calota esférica do
modelo construido com fios metalicos e implantado em cadaver e, levando em
consideragdo a espessura de 0,5 mm da chapa de titanio utilizado para a sua
confeccdo.

A seguir sdo apresentados os dimensionamentos, das partes do DAV

implantavel:

A) Calota da carcaca superior: Estd esquematizado passo a passo, em

2D como mostra a Figura 16, como foi tragado a carcaca superior, levando-se em
consideracdo a necessidade de um ressalto para acomodar o anel de vedagéo
moldada na base de fixagio da membrana propulsora. Este anel ira garantir a
hermeticidade no sistema de fechamento por cravacdo utilizada na montagem do

DAYV implantavel.

(1) foi tragada uma reta horizontal de 82 mm (place line).

40




(2) reta vertical de 17 mm (place line).

(3) mover (2) para o centro da reta (1),

(4) tragar um arco passando pelos trés pontos formados em (3).

(5) juntar em cada extremidade da reta horizontal (1) uma reta de
2,5 mm (place line/move element), e depois construir uma concordéncia de trés
arcos de 1 mm de raio em cada extremidade das retas, e juntar uma reta de 3,5 mm
em cada extremo desta concordéncia de arcos.

(6) utilizando o comando (complex chain), as retas e arcos foram
transformados em uma unica superficie. Foi feita uma copia desta superficie a
0,5 mm de altura, que é a espessura do titanio, fechando-se o desenho. Novamente

com o comando (complex chain) transformou-se em uma tnica superficie.

82

Fig. 16 - Esquema de construgdo do desenho em 2D da carcaga superior de Ti.
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A visualizacdo do modelo da calota da carcaga superior em 3D foi

obtida, utilizando a reta vertical (2) como eixo de revolugdo de 360° (Fig. 17).

Fig, 17 - Carcaga superior em 3D, vista isométrica.

B) Calota da carcaca inferior : Foi construida de maneira similar &

carcaca superior, com a exce¢io de que na parte inferior ndo existe o ressalto para
o encaixe do anel de vedacio da membrana, a parte inferior possui uma base reta,

de 10 mm de largura.

C) Verificacio das dimensdes das carcacas: Para verificar as

dimensdes das calotas superior e inferior, foi simulado o fechamento das carcagas
com a membrana propulsora no programa Microstation® (Fig. 18).

A simulaco em Microstation® foi utilizada para comprovar se as
partes das carcagas e a membrana estdo devidamente dimensionadas para a perfeita

juncdo.
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Fig. 18 - Esquema em 2D das duas calotas fechadas com membrana,

D) Vias de entrada e saida: Foram dimensionadas de maneira que a
angulagdo fosse o minimo possivel, mas que permitisse o fechamento das carcacas
superior e inferior, utilizando o sistema de cravagdo, para tubos de titdnio,
comercialmente puro, com comprimento de 50 mm, didmetro de 3/4” e espessura

de parede de 0,5 mm (Fig. 19 e Fig. 20). e

172

18

£162

Fig. 19 - Vista lateral e frontal em 3D, com os tubos de entrada e saida

conectados,
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Fig. 20 - Vista de topo em 3D da carcaga superior com os tubos de entrada e

saida.

Para a obten¢fio do desenho da carcaga superior, os tubos de titinio
foram dispostos sobre a calota e, em seguida, foram feitas as unides das
superficies do tubo com a da calota, utilizando o comando do programa

Microstation® (construct union between surfaces), gerando uma vinica superficie

(Fig. 21).

Fig. 21 - Seqtiéncia de constru¢do da carcaca superior, em 3D.
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E) Via de saida para o propulsor: De modo analogo ao item (D) foi

dimensionada a saida do DAYV implantével para o sistema propulsor, obtendo-se o
desenho da carcaca inferior, para tubo de Ti de 50 mm de comprimento, com

didmetro de 1/4” e espessura de 0,5 mm (Fig. 22).

17.. S

Fig. 22 - Carcaga inferior com o tubo de saida para o propulsor.

O moelde da membrana propulsora foi dimensionado, levando-se em
conta a contrago sofrida pelo copolimero poliéter poliuretana segmentada de
0,85% em média, quando a membrana ¢ desmoldada como pode ser verificado na
Figura 23.

A altura da membrana foi dimensionada para que exista uma distancia
de 0,5 mm em relagdo & carcaga superior, para evitar que eventualmente ela possa

encostar na carcaga superior e provocar hemolise.
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Fig. 23 - Desenho do molde da membrana.

F) Canulas de acesso do DAV: Foram dimensionadas, conforme os

desenhos das Figuras 24 e 25, para poder acoplar as vélvulas biologicas, na

cavidade que imita um seio de Valsalva *> 7, como em um coragfio natural, para

melhorar o sistema de fechamento e lavagem das valvulas e a sua performance

hidrodinamica.
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Fig. 24 - Desenho do molde da cénula de saida.
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Fig. 25 - Desenho do molde da canula de entrada.

O dimensionamento do seio de Valsalva foi feito utilizando os dados
da relagdo da Figura 26, conforme estudo de Knierbein, B. e col. da Helmholtz -
Institute for Biomedical Engineering at Aachen University of Technology -
Aachen- Germany. A confirmagdo das dimensdes foi feita, filmando o
funcionamento da valvula de pericardio bovino, no simulador de préteses valvares
SHELHIGH, em tempo real, nas posigbes adrtica e mitral, em condigGes
fisiologicas. Congelou-se a imagem da vélvula na condigio fechada e na de méxima
abertura, para se obter as seguintes medidas: 0 maximo didmetro da valvula, a
altura da base da valvula até o ponto de méaximo didmetro e a maxima altura que as
lacinias da valvula podem assumir. Os dados do calculo tedrico sofreram uma
ligeira adequagfio com os dados obtidos experimentalmente, em uma valvula
numero 23, para que o seio de Valsalva confeccionado pudesse desempenhar

adequadamente a sua funcio.,
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Fig. 26 - Hsquema do seio.
Onde:
Do = dimetro interno da vélvula
Lg = altura da base da valvula até o ponto de maximo didmetro da valvula
Dy = maximo didmetro da valvula
D, = didmetro da aorta

L = distancia da base da valvula até o inicio da aorta

A valvula mimero 23 de pericardio bovino utilizada, possui um
D¢ = 18 mm. Utilizando a relagdo acima, obteve-se :
Dya=2214mm; Lg = 63mm; Ly=18mm ;Dg=27 mm.
A valvula nimero 23 de pericardio bovino utilizada possui:
- diémetro externo = 23 mm
- didmetro interno = 18 mm
- altura de construgdo = 14 mm.
Os dados experimentais do ensaio da valvula nimero 23 no simulador
forneceu os seguintes dados:
- maxima didmetro da abertura da valvula =21 mm
- maximo didmetro da valvula = 24 mm

- altura da base até o ponto de maximo didmetro = 9 mm
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- altura da base da valvula até o ponto mais alto da lacinia da valvula= 17,4 mm
Com os dados obtidos, os dados para a construgiio do seio de Valsalva
utilizado ficaram:
Do=18mm: Da=2214mm;L,=19mm ;Dg=28mm ;lzg=9mm.
O dimensionamento do seio de Valsalva foi tracado por meio de

concordancias de arcos, no programa Microstation®, como mostra a Figura 27:

Fig. 27 - Desenho do tragado do seio de Valsalva.

- Sobre a reta r que passa pelo centro do seio de Valsalva a ser
construido foram marcadas as distancias e as respectivas alturas, determinando-se
ospontos A, B, Ce D.

- Os pontos foram unidos formando-se as retas AB, BC e CD.
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- Foi determinada a bissetriz da reta AB, que ao se encontrar com a
reta b, determina o ponto 1, que € o centro do arco AB.

- O encontro da bissetriz da reta BC com a reta b determina o ponto 2
que é o centro do arco BC, que concorda com o arco AB.

- O ponto de interse¢do da bissetriz de CD com a reta d determina o
ponto 3, que é o centro do arco CD, que concorda com o arco BC.

- Rotacionando de 360° o arco ABCD ao redor da reta r, obtém-se o

seio de Valsalva.

G) Dimensionamento dos anéis das valvulas de pericardio: Foi

dimensionado para dar um perfeito casamento com os seios de Valsalva das

canulas, bem como a sua fixacdo (Fig. 28).

Fig. 28 - (a) Vista frontal do anel da véivula mitral.
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Fig. 28 - (b) Vista de topo do ancl da vilvula

mitral.
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Fig. 28 - {¢) Detalhe 1.
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Fig. 28 - (h) Vista frontal do anel da vilvula adrtica.
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Fig. 28 - (i) Vista de topo do anel da valvula adrtica.
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Fig. 28 - (j) Detalthe em corte do perfil interno do anel da valvala aortica.

Fig. 28 - Desenho dos ané€is das valvulas de pericardio bovino.
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3.2.5 'Testes de viabilidade
Os testes de viabilidade foram feitos para verificar a possibilidade de
processamento das chapas de titdnio por técnica de repuxo, sua soldabilidade com

solda Tig e o sistema de fechamento do dispositive por cravagido (Fig.29e Fig.

30).

Fig. 29 - Teste de solda e repuxo.

Fig. 30 - Teste de cravagio.

3.2.6 Confeccio das carcacas de titanio

Foi construido uma ferramenta para repuxo das carcacgas superior e
inferior de titanio do DAYV implantavel.

O primeiro prototipo foi feito utilizando sistema de repuxo em torno
(Fig. 31), mas devido a dificuldade de repuxar o perfil solicitado sem provocar
encruamento e estrias, que ndo poderiam existir nas superficies das carcacas,

modificou-se a ferramenta para estampagem em prensa (Fig. 32).
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Fig. 31 - Sistema de repuxo das carcagas de Ti.

A calota da carcaca foi construida com chapa de titanio,
comercialmente puro, de 0,5 mm de espessura, utilizando sistema de estampagem

em prensa (Fig. 32).

Fig. 32 - Ferramenta de estampagem em prensa.
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A seguir sdo apresentadas as etapas da construgdo das carcagas:
A) As carcagas superior ¢ inferior apds serem estampadas, s@o
submetidas & eletroerosdo, para abrir as cavidades a serem utilizadas para a

conexdo das vias de entrada e saida, no caso da carcaga superior e a saida para o

propulsor eletropneumatico no caso da carcaga inferior (Fig. 33).

Fig. 33 - Carcaga superior de Ti sendo submetido a eletroerosio.

B) Apos o corte em eletroerosio e ajustagem dos tubos, sdo soldadas

em uma cidmara de gds argdnio, utilizando-se microsolda Tig.

Fig. 34 - Carcaga superior de Ti soldada; (a) vista externa e (b) vista interna.
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C) De maneira similar, para a carcaga inferior, a saida para o propulsor
¢ confeccionada soldando um tubo de titdnio comercialmente puro, de diametro de

1/4”, com espessura de parede de 0,5 mm (Fig. 35).

Fig. 35 - Carcaga inferior soldada.

D) Apébs a soldagem, as carcagas sio polidas, submetidas a limpeza
em solventes para retirada de residuos de substancias oleosas, e lavadas em ultra-
som com detergente liquido neutro, e enxaguadas em agua destilada, ¢ finalmente

secadas dentro da capela de fluxo laminar.

3.2.7 Implantacio do local de trabalho

Para a confeccdo do DAV implantavel, foi desenvolvido uma capela de
fluxo laminar classe 100, com sistema de exaustio de gases toxicos liberados
durante o processamento do copolimero poliéter poliuretana segmentada. Este
sistema garante um ambiente de trabatho limpo, que protege o material processado
de contaminag¢des externas, ao mesmo tempo que protege o operador dos gases
téxicos do solvente NN Dimetilacetamida, utilizado no preparo da solugio do

copolimero poliéter poliuretana segmentada.
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O funcionamento deste sistema foi testado com sucesso, mostrando
que o material confeccionado dentro desta capela fica protegido de contaminagio
externa, além de proteger o operador dos gases toxicos liberados durante o
processamento (Fig. 36). O teste utilizou contagem de particulas e teste de fumaga,

segundo norma da U.S. Federal Standard 209 E.

Fig. 36 - Capela onde sdo processados os materiais implantaveis.

Foi construido um sistema de rotomoldagem com aquecimento por
sistera de irradiacdo, dentro desta capela de fluxo laminar, para a confecgdo da
membrana propulsora do ventriculo, ¢ a deposi¢io da poliuretana sobre a parte

interna da carcaca do ventriculo (Fig. 37).

Fig. 37 - (a) Controles de velocidade dos motores de rotomoldagem.
(b) Comando liga-desliga da resisténcia de aquecimento e termostato.

(c) Dispositivo de rotomoldagem e aquecimento.
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3.2.8 Deposicio do copolimero poliéter poliuretana segmentada sobre a
carcaca de titanio

A carcaca superior lavada e secada, é acoplada ao sistema de

rotomoldagem existente dentro da capela de fluxo laminar, com sistema de

exaustio, onde sofre a deposigio de seis camadas do copolimero poliéter

poliuretana segmentada, diluida em N,N Dimetilacetamida na proporgdo de 3:1

(Fig. 38), sendo que a cada deposicdo ela & submetida a rotomoldagem e secagem

por irradiagdo a 70°C (Fig. 39).

Fig. 38 - Deposicio da poliuretana sobre a carcaca superior de Ti.

Fig. 39 - Carcaga superior de Ti sendo processado em rotomoldagem.
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329 Confeccio da membrana propulsora

O molde confeccionada por usinagem em ago inox 316L foi acoplado
ao sistema de rotomoldagem, dentro do fluxo laminar, com sistema de exaustao de
gases, foi confeccionado por deposi¢do do copolimero poliéter poliuretana, diluido
a 3:1 em NN Dimetilacetamida (Fig. 40). A cada deposi¢do do polimero, ela ¢

secada pelo sistema de irradiacio a 70°C, por uma hora.

Fig. 40 - Membrana sendo confeccionada pelo sistema de rotomoldagem.

S&o depositadas dez camadas do polimeto, sendo que entre a sexta e
sétima camada é inserida uma tela de algoddo, para limitar a distensfo da
membrana e evitar que quando ela estd em operagdo ndo estique em demasia e bata
na carcaga superior, provocando hemolise. A membrana assim obtida possui uma

espessura entre 0,7 a 0,8 mm.

Fig. 41- Membrana propulsora desmoldada e pronta para uso.
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3.2.10 Montagem da cimara de sangue e da cAmara propulsora
A carcaga superior revestida com o polimero hemocompativel €
colada, utilizando o proprio polimero, com a membrana propulsora, dentro do

fluxo laminar com sistema de exaustdio (Fig. 42).

Fig. 42 - Colagem da membrana propulsora & carcaga superior de Ti.

Apbs a colagem da membrana, faz-se deposigdo do polimero diluido
nas condicdes acima, entre a face de colagem da carcaca ¢ da membrana, para
garantir a perfeita uniformidade interna da caAmara de sangue. Este procedimento
tem a finalidade de eliminar pontos de estagnagio do sangue nas frestas da

colagem (Fig.43).

Fig. 43 - Deposicfo de poliuretana entre a juncgdio da membrana com a carcaca.



Confeccionada a camara de sangue, faz-se o fechamento do DAV de
Ti, fixando-se a carcaca inferior de Ti para formar a cémara propulsora. O
fechamento é feito por sistema de cravagfio, mas para evitar eventual deslocamento
da carcaga inferior com a camara de sangue, ¢ feita uma pré-fixagdo da carcaca
inferior 4 membrana propulsora com uma camada do copolimero poligter
poliuretana segmentada, dentro da capela de fluxo laminar com sistema de

exaustio (Fig. 44).

(b)

Fig. 44 - Fechamento do DAV de Ti:

(a) fixagdo da carcaga inferior & membrana propulsora.

(b) processo de cravagio do DAV de Ti.
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3.2.11 Confeccgiio das cinulas de acesso do DAV de Ti
Os moldes das canulas foram confeccionados por usinagem, em ago
inox 316L, para serem processados pot sistema de “dipping”, utilizando silicone

liquido RTV grau médico (Fig. 45).

Fig. 45 - Canula sendo processado por “ dipping”, em silicone liquido.

A cénula arterial recebe um enxerto vascular de baixa porosidade de
Dacron®, de utilizago habitual em clinica vascular, que é colada entre as camadas
do silicone, na extremidade oposta ao que possui o seio de Valsalva, para permitir
a sua sutura 4 aorta.

A canula que serd conectada ao apice de ventriculo, necessita de uma
extremidade distal rigida, e uma curvatura variavel para cada paciente, que foi
conseguida com o enxerto aramado de PTFE  (usualmente aplicado em cirurgia
vascular). O enxerto ¢ fixado entre camadas do silicone, na extremidade oposta ao
do seio de Valsalva. A extremidade distal rigida foi confeccionada com tubo de
titanio comercialmente puro, de 3/4” de didmetro e espessura de 0,5 mm, com
comprimento de 50 mm com a extremidade distal biselada a 45°, revestida com
tecido de Dacron®, com uma aba de Dacron® conectada para permitir a sutura

para fixar a cnula ao apice do ventriculo (Fig. 46).
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Fig. 46 - Canulas entrada e saida - prototipo.

Para utilizagio em ensaios “in vitro”, as cnulas confeccionadas
estdo apenas no formato dos moldes de ago inox , sem enxertos de Dacron® ou

pontas biseladas, para permitir a conexao com o simulador de ensaios “in vitro”.

3.2.12 Confeccio das vilvulas biolégicas de pericardio bovino

As valvulas biolégicas de pericardio bovino utilizadas para controlar os
fluxos de entrada e saida do DAV de Ti, sdo similares &s utilizadas em cirurgia de
substituicdo valvar, e estio de acordo com as normas da ISO 5840 ® com a
diferenca de que os anéis foram adequados para as necessidades do DAV
implantavel, isto €, as valvulas devem se encaixar nas canulas do DAV de Ti.

Os anéis das valvulas sdo revestidas com tecido de Dacron®, de modo

a ter o minimo de irregularidades de costura do tecido (Fig. 47 ¢ Fig. 48).

Fig. 47 - Anéis das valvulas de pericardio para o ventriculo, sem revestimento e

revestidos com tecido de Dacron®.
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Fig. 48 - Valvulas de pericardio utilizadas no DAV de Ti.

3.2.13 Testes "in vitro" do dispositivo de assisténcia ventricular
Foram realizados os seguintes testes no Laboratério de Ensaios
Hidrodindmicos da Divisdo de Bioengenharia do INCOR:
A) Desempenho hidrodindmico da prétese ventricular, utilizando
o sistema de simulacio desenvolvido no INCOR:
A avaliagio do ventriculo utilizou o sistema de teste >, composto
por:
1) Simulador do sistema cardiovascular INCOR
2) Rotametro calibrado Matec Flow, modelo R500-R2
3) Transdutores de pressao fisiologica Fisics (Fisics Biofisica Aplicada
S.A., S8o Paulo - Brasil)
4) Amplificador de sinais Lynx (Lynx Tecnologia Eletronica S.A., Séo
Paulo - Brasil)
5) DAV de Ti
6) Propulsor eletropneumatico INCOR
Condicoes de ensaio:
- Fluido de simulagdo: solugéo fisiologica.

- Temperatura de ensaio: ambiente { 20 - 25°C ).
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- O propulsor eletropneumatico foi utilizada no modo “full to empty”,
que regula o débito de maneira semelhante a lei de Frank Starling.

Este ensaio avalia o desempenho hidrodindmico do DAV de Ti,
permitindo simular as condi¢des de utilizagdo: pressdo e débito, regulando-se a
sua pré-carga e pos-carga.

O ensaio foi realizado em um nimero de cinco vezes (n=5), sendo que
cada um dos ensaios foi realizado utilizando-se pré-cargas de 3, 10, 20, 25 e 30
cm de H:O (correspondentes a 3,7; 7.4; 11,0; 14,7; 18,4 e 22,1 mmHg) contra
pos-cargas de 60, 80, 100 e 120 mmHg.

Foram levantadas familias de curvas variando-se a pré-carga e pds-
carga, utilizando-se o valor médio (n = 5) obtido.

A Figura 49 ilustra o sistema de testes utilizado para a avaliagdo do

desempenho hidrodindmico do DAV de Ti.

Fig. 49 - Sistema de ensaio hidrodindmico.

B) Ensaio de hemolise

O ensaio de hemdlise™ foi realizado utilizando-se um sistema de testes

construido para esta finalidade, onde de acordo com a Figura 50 pode ser
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observada dois recipientes com bolsas de poliuretana, imersas em banho
termostatizado com circulagdio a 37°C. Este sistema de testes obtém os resultados
de forma comparativa com o0 DAV-INCOR, que sabidamente através de exaustivos

ensaios “in vitro”e “in vivo” e utilizacfo clinica, o indice de hemolise é aceitavel.

Fig. 50 - Sistema de teste de hemdlise,

O protocolo obedecido para a avaliagio da hemdlise “in vitro” foi o
protocolo utilizado para a avaliagdo do grau de hemodlise dos dispositivos de
assisténcia circulatoria, descrito a seguir:

I} Pardmetros a serem avaliados: Hb total, Hb livre ou Hb
plasmatica.

2} Dosar a Hb total da amostra de sangue a ser utilizado. Identificada
como Hb ( Hemoglobina Total).

3) Dosar a Hb plasmatica da amostra anterior. Identificada como
HbPi (Hemoglobina Plasmatica Inicial).

4) Preencher o sistema de testes com volume de sangue determinado.

5) Aguardar a temperatura do sistema estabilizar ( o teste deve ser

realizado a temperatura constante de 37°C).
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6) Dosar HbPOhc ¢ HbPOh. Sfo as dosagens no tempo zero do
controle e do teste respectivamente.

7) Ligar o sistema de testes e passado 1 hora, dosar amostra HbP1h
(Hb Plasmatica apds 1 hora de teste).

8) Apds 2 horas, dosar amostra HbP2h.

9) Apés 3 horas, dosar HbP3h.

10} Apos x horas, dosar HbPxhe e HbPxh.

11) As amostras de controle devem estar em recipientes de vidros
limpos e secos ( tubos de ensaio), separados para cada tempo de medida de Hb
Livre, na mesma temperatura do sangue que esta sendo testado.

12) Calcula-se o indice de hemolise IH, inferida pela dosagem da
hemoglobina plasmatica liberada pela “quebra” das hemécias no tempo, utilizando

a formula®.

_ V(1 - Ht)(HbPf — HbPi) .
- QT[Hb]

H

V = volume total do sangue do recipiente (1),
Ht = hematocrito (%).

HbPf = hemoglobina plasmatica final (mg/dl).
HbPi = hemoglobina plasmatica inicial (mg/dl).
Q = fluxo do sangue (/'min),

T = tempo de durcéio da experiéncia (min).

[Hb] = concentragdo da hemoglobina total (g/dl) .
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Condicdes de ensaio:

- Foi utilizada como fluido para o ensaio, sangue bovino fresco,
heparinizado, ou sangue bovino heparinizado 24 horas apds a coleta,
acondicionado em geladeira a 4°C,

- Temperatura de ensaio: 37°C.

- Volume de sangue de cada recipiente: 380 mil,

- Os dois recipientes do sistema, um acoplado ao DAV-INCOR e o
outro a0 DAV de Ti, foram preenchidas com sangue bovino, sem bolhas de ar, e
ligados ao sistema de propulsdo eletropneumdtica , utilizando uma freqiiéncia de
80 bpm e débito de 4,8 I/min.

Foram cothidas amostras iniciais para controle de cada recipiente e
feito o hematécrito e a hemoglobina total do sangue bovino.

A cada hora foram colhidas amostras de sangue dos dois recipientes,
centrifugadas e separadas do plasma, para determinagio da hemoglobina

plasmatica livre. Este procedimento foi repetido por um periodo de 3 horas.

3.2.14 Teste preliminar “in vive” do dispositivo de assisténcia ventricular

Foi realizado um ensaio preliminar “in vivo™, utilizando um cabrito
como animal de experimentagdo, para iniciar o estude das técnicas de implantacéo
cirtirgica do DAV de Ti.

O cabrito foi anestesiado e colocado em ventilacdo artificial. Foi feita a
inciséo e a abertura da caixa toracica, sendo mantido em circulagdo extra-corpdrea

para a implantagio do DAV de Ti.
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Paralelamente, 0 DAV de Ti foi preparado, conectando-se as canulas
de entrada e saida e preenchendo o conjunto com solugfio fisiolégica, tomando-se
o cuidado de nfo deixar formagdes de bolhas de ar. Apoés a montagem do
dispositivo, foi colhido 20 ml de sangue fresco do cabrito, para fazer a pré-
coagulacdo do enxerto e da aba de Dacron® das canulas para impedir o vazamento
do sangue.

O DAV de Ti assim preparado foi implantado no cabrito pela equipe
de cirurgia, para um estudo preliminar das técnicas e taticas da implantagiio do

dispositivo,
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4 RESULTADOS

A) Esta ilustrado na Figura 51, o protdtipo do DAV de Ti, com as

respectivas canulas e valvulas, obtidas pelo processo descrito.

Fig. 51 - Prototipo do DAV de Ti.

B) Estdo apresentadas nas Tabelas de 1 a 6 os resultados obtidos na avaliagio do

desempenho hidrodindmico do DAV de Ti.

Tabela 1 - Desempenho hidrodindmico para pré-carga = 5 cm H,0.

pos-carga | ensaio ! | onsaio2 | ensaio3 | ensaio4 | ensaio S média desvio
(mmHg) | (mi/min) | (mbmin) | (mbmin) | (mlmin) | (mYmin) | (ml/min) | (mi/min)
60 4200 4250 4300 4200 4100 4210 66,3
80 3800 3850 3950 3950 3950 3900 63,2
100 3400 3450 3500 3400 3400 3430 40,0
120 2900 2950 2900 3000 2900 2030 40,0
140 2300 2300 2400 2400 2250 2330 60,0

Tabela 2 - Desempenho hidrodindmico para pré-carga = 10 cm H,O.

pos-carga | ensaio l | emsaio2 | enszio3 | ensaio4 | ensaio 5 média desvio
(mmHg) | (mimin) | (ml/min) | (mVmin) | (mi/min) | (mYmin) | (mVmin) | (mVmin)
60 5400 5250 5350 5400 5250 5330 67.8
80 5100 4950 5000 5000 4950 5000 54,8
100 4500 4500 4600 4600 4550 4550 44,7
120 4000 4000 3900 3950 4000 3970 40.0
140 3300 3400 3300 3500 3450 3390 80,0
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Tabela 3 - Desempenho hidrodindmico para pré-carga = 15 ¢cm H,0.

pos-carga | ensaio 1 | ensaio2 | ensaio3 | ensaio4 | ensaio 5 média desvio
(mmflg) | mbmin) | mPmin) | (mMVmin) | (ml/min) | (ml/min) | (mlmin) (ml/min)
60 5950 6000 6050 6100 5900 6000 70,7
80 5700 5650 5800 5750 5700 5720 51,0
100 5300 5100 5200 5350 5100 5210 102,0
120 4750 4700 4700 4800 4650 4720 51,0
140 4000 3800 4100 3950 4100 3990 111.4

Tabela 4 - Desempenho hidrodindmico para pré-carga = 20 cm H,O.

poés-carga | ensaio 1 | ensaio2 | ensaio3 | ensaio4 | ensaio$ média desvio
(mmHg) | (mUmin) | (mlmin) | (ml/min) | (m¥min) | (mi/min) | (mVmin) (ml/min)
60
80 6150 6150 6150 6150 6150 6150 0,0
100 5700 5800 5750 5800 5800 5770 40,0
120 5000 5100 5050 5150 5150 5090 38,3
140 4250 4200 4300 4400 4400 4310 80,0

Tabela 5 - Desempenho hidrodindmico para pré-carga = 25 em H;O.

poOs-carga | cnsaio 1 ensaio2 | ensaio3 | enmsaio4 | ensaio s média desvio
(mmllg) | (mVmin) | (ml/min) | (mlmin) | mlmin) | (ml/min) (ml/min) | {(ml/min)
60
80 6600 6700 6650 6700 6700 6670 40,0
100 6200 6150 6200 6150 6150 6170 24.5
120 5450 5600 5500 5500 550 5510 49,0
140 4300 4750 4800 4850 4850 4810 37.0
Tabela 6 - Desempenho hidrodinamico para pré-caga = 30 cm H-O.
pos-carga | ensaiol | ensaio2 | ensaio3 | ensaio4 | ensaio 5 média desvio
(mmbg) | (mbmin) | (mlmin) | (ml/min) | (mi/min) | (ml/min) {mi/min} | (ml/min)
60
80
100 6700 6600 6500 6500 6500 6560 110,0
120 3800 5800 5850 5950 5950 5870 106,0
140 4950 5100 4950 4950 5100 5010 98.0

73




A Tabela 7 apresenta os valores médios utilizados para a construgio
do grafico da Figura 52, que ilustra resultado da avaliagio do desempenho

hidrodinamico.

Tabela 7 - Valores utilizados no grafico do desempenho hidrodinamico.

pré-carga | pos-carga | pds-carga | pos-carga | pos-carga | pos carga
(mmHg) 60 mmHg | 80 mmHg | 100 mmHg | 120 mmHg | 140 mmHg
3,7 4210 3900 3430 2930 2330
7.4 5330 5000 4550 3970 3390
11,0 6000 5720 5210 4720 3990
14,7 6150 5770 5090 4310
18,4 6670 6170 5510 4810
22,1 6560 5870 5010

GRAFICO DEBITO X PRE-CARGA
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Fig. 52 - Curvas de desempenho hidrodinimico.

C) O sangue utilizado no ensaio de hemolise, apresentou um
hematderito (Ht) de 36,0 + 5,9 % e hemoglobina (Hb) de 12,0 + 2,0 g/dl.

As Tabelas 8 a 11 apresentam os dados obtidos no ensaio de hemélise.
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Tabela 8 - Ensaio de hemolise 1: (Hb = 10,3 g/dl; Ht = 31 %).

Tempo | HbP do DAV de Ti | HbP do DAV-INCOR
(h) (mg/dl) (mg/dl)

0 36 31

1 103 130

2 145 299

3 287 437

Tabela 9 - Ensaio de hemolise 2: (Hb = 12,3 g/dl; Ht = 37 %),

Tempo | HbP do DAV de Ti | HbP do DAV-INCOR
() (mg/dl) (mg/dl)

0 32 32

1 127 153

2 175 353

3 351 360

Tabela 10 - Ensaio de hemélise 3: (Hb = 10,7 g/dl; Ht = 32 %).

Tempo | HbP do DAV de Ti | HbP do DAV-INCOR
(h) (mg/dl) (mg/db

0 34 31

1 128 136

2 207 237

3 342 319

Tabela 11 - Ensaio de hemélise 4: (Hb = 14,7 g/dl; Ht = 44 %)).

Tempo | HbP do DAV de Ti | HbP do DAV-INCOR
(h) (mg/dl) (mg/dl)

0 40 43

1 167 185

2 233 261

3 294 319

As Tabelas 12 e 13 apresentam os valore de HbP normalizados e as

médias com os desvios padrdes, para o DAV de Ti e DAV-INCOR

respectivamente.
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Tabela 12 - Valores normalizados do DAV de Ti.

Tempo | ensaio 1 | ensaio2 | ensaio 3 | ensaio 4 média desvio
(h) {mg/dl) (mg/dl) {mg/d}) (mg/dl) (mg/dl) {(mg/dl)
0 0 0 0 0 0 0,0
i 67 95 94 127 95,8 342
2 109 143 173 193 154,5 54,8
3 251 319 308 254 283 89.6
Tabela 13 - Valores normalizados do DAV-INCOR.
Tempo | ensaio 1 | ensaio2 | ensaio 3 | ensaio 4 média desvio
(h) (mg/dl) | (mg/dD) | (mg/dl) | (mg/dh) | (mg/dh | (mg/dl)
0 0 0 0 0 0 0.0
1 99 121 105 142 116,8 37,0
2 268 321 206 218 2533 80,4
3 406 328 288 276 324.3 1029
O incremento de Hb livre no tempo, normalizado (n = 4), esta ilustrado
na Figura 53.
Teste de Hemdlise
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Fig. 53 - Incremento da Hb livre em fungio do tempo.
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O IH médio obtido foi de 6,3 + 1,4 para 0 DAV de Tie 8,5 + 2,3 para

o DAV-INCOR de referéncia.

D) A figura 54 ilustra um ensaio preliminar de implantagio do DAV de

Ti em cabrito.

Fig. 54 - Ensaio preliminar “in vivo” do DAV de Ti.
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5 DISCUSSAO DE RESULTADOS

A) A primeira tentativa de conformar as carcagas por repuxo, nfio foi
bem sucedida, apesar de ter-se mostrado bom nos testes de viabilidade. Este fato
ocorreu devido a dificuldade de repuxar o perfil solicitado sem provocar estrias e
encruamento do material. O atrito causado entre a ferramenta e a parte superior da
calota, devido ao ponto de apoio ser muito limitado, aliado a dureza do material
teriam causado o problema detectado. Quando foi feito o teste de viabilidade, na
empresa prestadora de servigos, foi utilizada um molde no formato de uma
“tigela”, como pode ser observado na Figura 29, que possui um amplo ponto de
apoio na sua base, facilitando o processo.

B) As carcagas do DAV de Ti obtidas pelo sistema de estampagem,
ficaram com um acabamento adequado, além do controle dimensional muito
melhor do que no sistema de repuxo em torno.

() O acabamento interno do dispositivo, confeccionado pelo processo
descrito, foi inspecionado através de fibras oticas. Ndo foi detectado “degraus™ na
colagem da membrana propulsora e carcaga superior, nem aderéncias de particulas
estranhas visiveis na superficie interna da cAmara de sangue.

D) As valvulas confeccionadas para 0 DAV de Ti apesar da adaptagdio
dos anéis, para permitir a perfeita acomodagio nas canulas de silicone do DAV de
Ti, seguem as normas da ISO 5840, como as vélvulas utilizadas normalmente na
clinica cirlrgica.

E) Os testes “in vitro” do desempenho hidrodindmico do DAV de Ti

para as diversas pré-cargas e pds-cargas, demonstram bom desempenho no
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funcionamento dentro das faixas fisiologicas, podendo manter um débito de 5 /min
para uma pré-carga fisiologica de 10 mmHg e pds-carga de 100 mmHg, como
pode ser observado na Figura 55. Os resultados destes testes, quando comparada
com o desempenho do DAV-INCOR, atualmente disponivel para utilizagfio clinica.
apresentam desempenho semelhante. Encontra-se ilustrado na Figura 55, uma
comparagio do desempenho hidrodindmico do DAV-INCOR com o DAV de Ti,

para pos cargas de 80 e 100 mmHg.

GRAFICO COMPARATIVO DEBITO X PRE-CARGA
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Fig. 55 - Grafico comparativo de desempenho hidrodinAmico

DAV-INCOR X DAV de Ti.

F) Limitagdes do sistema de teste utilizado, na avaliacio do
desempenho hidrodindmico, fez com que alguns dados nfio pudessem ser obtidos,
conforme observa-se nas Tabelas de 1 a 6.

G) Os ensaios de hemolise foram feitos de forma comparativa com o
DAV-INCOR de uso clinico, por inexisténcia de um sistema padronizado para o
ensaio de hemolise nestes tipos de dispositivos pulsateis.

A comparagio dos valores s6 pode ser feita quando o experimento é

realizado utilizando-se a mesma fonte de sangue animal.

79




H} Os resultados obtidos nos ensaios “ in vitro” de hemolise sdo
similares a0 DAV-INCOR, como pode ser observado no grafico apresentado.

Niéo foi efetuada uma andlise estatistica devido ao nimero de ensaios
realizados.

I) Como ndo hd uma padronizagdo em relagdo ao calculo do indice de
hemolise, existem varias equagdes utilizadas pelos pesquisadores dos diversos
paises, sendo assim, € necessario que ele venha sempre acompanhado da equacio
utilizada para o seu calculo.

J) A Hb plasmatica foi utilizado como pardmetro de hemolise. A
equacdo utilizada para o céleulo do IH, ¢ empregada normalmente para
dispositivos de assisténcia circulatdria de fluxo continuo, tendo sido proposto por
um grupo de trabalho no “International Workshop on Rotary Blood Pumps”, em
1988 na Austria.  Este indice por ser adimensional, pode ser aplicada em
diferentes sistemas e procedimentos de teste.

K) Foi encontrado grande dificuldade para a avaliacio da hemélise “in
vitro”, devido a dificuldade encontrada para a obtengdio de sangue fresco bovino,
nos matadouros das proximidades da capital. Tendo em vista esta dificuldade,
tentou-se trabalhar com sangue suino, mas devido a rapida coagulacdo do material
apos a sua coleta, exigiam cuidados muito especiais, de modo que foi descartada
esta possibilidade.

L) Em geral a coleta de sangue utilizado em ensaios hematologicos é
feita em bolsas de sangue dotadas de um anticoagulante, por meio de uma pungéo

na veia jugular do animal.
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O sangue bovino utilizado na avaliagio de hemolise, foi colhido nos
matadouros em cubas com heparina, com dosagem suficiente para deixar o sangue
incoagulavel, quando o animal é abatido. Quando este sangue € trazido para o
ensaio ¢é filtrado para eliminar eventuais detritos. Este fator somado ao fator
distdncia, para o sangue ser entregue para a experiéncia, faz com que o ensaio
inicie com uma dosagem de hemolise inicial, sendo necessério normalizar os
valores de Hb plasmatica livre.

M) Por dificuldades operacionais o ensaio de avaliacio de hemolise foi
mantido apenas por 3 horas.

N) Quatro ensaios de hemodlise foram desprezados devido a
deterioracfo que o sangue sofreu durante o decorrer do experimento.

0) A hemdlise obtida, com toda a certeza esta acima dos valores de
hemolise do DAV implantdvel, pois o valor calculado é a soma da hemolise
causada pelo dispositivo mais a hemdlise que o sistema provoca.

P) Apesar de ndo estar previsto para a conclus@o desta dissertacio de
tese, foi dado inicio a ensaios de experimenta¢fo animal * in vivo”, para estudo
das técnicas e taticas de implantagio do DAV de Ti.  Foi observado que o
dimensionamento e a geometria do dispositivo foi adequado para a implantagéo na
cavidade abdominal. A conexfo das cénulas do dispositivo ao coragfo natural foi
realizado sem problemas, apesar destas ja estarem previamente conectadas ao
DAV de Ti no momentio da implantagdo, limitando um pouco as manobras de
sutura, A pré-coagulacio feita nos enxertos e aba de Dacron®, existentes nas
cénulas, mostrou-se satisfatoria. Para a pré-coagulacdo, foi utilizada sangue fresco

do animal,
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Q) Quando os enxertos de Dacron® necessitam serem pré-coagulados
na utilizagio clinica, existem receios por parte da equipe médica, quanto a
eficiéncia da pré-coagulacdo, quando se utiliza o sangue do paciente ou das
bolsas de sangue, apenas neutralizando-se o anticoagulante. Isto se deve ao fato de
que se a pré-coagulacdo ndo for bem feita, havera vazamento de sangue pela
porosidade dos enxertos, causando complicagdes clinicas. Uma das formas de
melhorar a eficiéncia do processo de pré-coagulacdo, normalmente utilizado, seria
a pré-coagulagdo do enxerto seguida de autoclavagem para secar o sangue,
garantindo a oclus@o dos poros do enxerto.

Para atender o requisito acima, o corpo das cénulas do DAV de Ti,
foram confeccionadas em silicone grau médico, pois este elastémero ¢ um dos
poucos que podem ser submetidos a autoclavagem. E uma vantagem sobre as
canulas DAV-INCOR confeccionadas em plastisol revestidas de poliuretana, que
ndo permite a autoclavagem.

R} Esta sendo dada continuidade, para melhorar o acabamento
superficial das carcagas de Ti, além de um estudo para fechamento das carcacas do
dispositivo utilizando-se soldagem a laser, visando a sua aplicacéio clinica.

S) A fim de implementar o controle de qualidade do dispositivo
confeccionado, quanto a falhas na colagem e eventuais deformages da membrana
propulsora, quando o DAV de Ti ¢ fechado por cravagio, esta sendo feito um
estudo para a utilizacdo de radiografia de néutrons. Pela experiéncia dos
pesquisadores do IPEN (Instituto de Pesquisas Energéticas Nucleares ), podera

ser O recurso para a visualizagdo da existéncia destas falhas.
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6 CONCLUSOES

A) O DAV implantavel de Ti confeccionado, atendeu a expectativa
quanto ao seu tamanho, peso (50 g) e formato anatGmico.

B) O sistema de estampagem das chapas de Ti é uma metodologia
viavel para a obtenc@o das carcacas de Ti, para a montagem do dispositivo, sendo
um meio rapido e repetitivo.

C) As pecas estampadas de Ti, nfio necessitam de retrabalho, apenas
necessitam de um polimento para o acabamento final.

D) O desenvolvimento de todo o projeto utilizando-se o programa
Microstation®, facilitou a visualizagdo de cada parte do projeto e o seu conjunto,
apontando qualquer erro dimensional existente, antes da sua execugdo na
ferramentaria, evitando o desperdicio e o retrabalho.

E) Foi observado nos ensaios hidrodindmicos que o dispositivo
desenvolvido, atende as especificagcGes de funcionamento dentro das faixas
fisioldgicas.

F) Pelos dados obtidos no ensaio comparativo de hemdlise entre o
dispositivo desenvolvido e o utilizado como referéncia, nfo existe diferenca
significativa.

G) O sistema desenvolvido para avaliagdo de hemdlise, mostrou-se
adequado para a determinag@o “in vitro” da hemolise de dispositivos pulsateis de

assisténeia circulatoria.
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H) O experimento “in vivo” realizado em cabrito mostrou que o
dispositivo desenvolvido possui uma geometria e tamanho adequado e pode ser
conectado ao coracdo sem grandes dificuldades.

I) Os resultados até agora obtidos, quando comparadas com o DAV-
INCOR de uso clinico, demonstram grandes possibilidades de utilizacio clinica
do dispositivo desenvolvido.

J) Como continuidade deste trabalho, serfo realizados  ensaios
detathados de visualiza¢do de fluxo, podendo originar novos trabalhos relativos
ao assunto.

L) Juntamente com a equipe de cirurgides, o DAV implantavel de Ti
sera estudado em animais de experimentacdo de grande porte, para um completo
levantamento do seu perfil de funcionamento e técnicas cirtirgicas de implantagéo,

em experimentos agudos e cronicos.
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7 APENDICE

7.1 CALCULO DA ESPESSURA DA MEMBRANA PROPULSORA DE
POLIURETANA

Spy = 4500 - 6640 psi

utilizando coeficiente de seguranga = 10 , temos:

Jpy = 450 - 664 psi , tomando-se o menor valor

de Jpy, temos: //’ s
Ipy = 450 psi = 3,1 N/mm’ o e d=82 .
A=n.r" (1) \;\\://
para d =82,

A =7.41° =5281,02 mm’

Ac=n/4(D*-d*) , ()

F=P.A ,(3)

Pressdo méxima utilizada = 300 mmHg = 0,0399 N/mm’
F =0,0399 . 5281,02 =210,7 N

Jpu=F/A. ,(4)

A.=F/3Jpy=210,7/3,1 portanto: A.= 67,97 mm’
de (2), tem-se;

67,97 = /4 ( D* - 82%)

D= 82,53 mm

e=D-d portanto: e=0,53 mm

como a espessura da tela de algoddo ¢ de 0,25 mm
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espessura da membrana = 0,53 + 0,25

espessura da membrana = 0,78 mm



7.2 PROPRIEDADES DO TI COMERCIALMENTE PURO (NORMA

ASTM)

Resisténeia a tracdo A temperatura ambiente (psi) 35000
Resisténcia 4 deformagio a temperatura ambiente (psi) 25000
Elongagdo(%) 28 %
Raio minimo de curvatura a temperatura ambiente (t = espessura) 1,5ta 2t
Densidade (Ib/in’) 0,163
Médulo de elasticidade a tensdo (10° psi) 14,9
Mbdulo de elasticidade a torsdo (10° psi) 6,5
Soldabilidade Boa
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7.3 PROPRIEDADE DO ELASTOMERO DE POLIURETANA

PELLETHANE® DA DOW QUIMICA, SERIE 2363 (NORMA

ASTM)
Dureza (shore) 75Aa65D
Peso especifico (g/em’) 1,09a1,17
Resisténcia a tragdo (psi) 4500 a 6640
Elongagédo de ruptura (%) 390 a 650
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7.4

PROGRAMA DE COMPUTACAO, LINGUAGEM PASCAL,
UTILIZADO NA DETERMINACAO DAS CARACTERISTICAS

DO DAV (VOLUME SISTOLICO, ALTURA DA CALOTA,

ALTURA DA MEMBRANA, DIAMETRO DA BASE)

program vea(input,output);
{$ut}
{$i graficot.inc}

var v1,v2,h1 h2,r1.r2, basel, base2 :real ;

w,x1,x2, raiol,raio? tetal real;

muda:char;

{ mmmemmnmae- programa principal }
begin

clrser;

repeat

writeln{’ Vol=1/3*pi*h*h*(3*D/2-h)) ;

write{ 'Entre ¢/ d-base (mm) ? ") ; read{basel) ; write('  entre ¢/ h (mm)}7) ; readinhl) ;

basel:=basel/10 ; hl:=h1/10 ; { conversao mm por ¢m } }

rl:=(sqr(basel/2) + sqrh1)) / (2*h1) ;

v1:=1/3*pi*h1*h1*(3*ri-h1);

write{"'volume=(ml)) ;write(v1:3:2); write(" raio(mmy=") ;writeln{r1*16:3:2);
until keypressed ;

{
iniciogratico;
janela(1,160,0,639,199);

escala( 1,0,100,0,10000),
eixox(1,0,1,0);

eixoy(1,0,1,0);

titulo:=(' vea %

legenda(l);

rl:=0.1;

repeat

plot{coordx{1,r1), coordy(1,sgrt),3);
rl:=ri+0.1;

until

{circulo(1,0,0,dist1/2,0.005); }

sound(1000);
delay(200);
nosound,

end.
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{
{ include graficot.ing rotina grafica } { 6/12/88}

var
janx1:
janx2:
janyl:
jany2:

xmin:

Xmax:

ymin:
yInax:

array [1..4] of integer;
array [1..4] of integer;
array [1..4] of integer;
array [1..4] of integer;
array [1..4] of integer;
array [1..4] of integer ;
array [1..4] of integer ;
array [1..4] of integer ;

hormin: array [1..4] of real ;
hormax: array [1..4] of real ;
vertmin : array [1..4] of real ;
verfmax : array [1..4] of real ;

interx: array {1..4} of real;
intery: array [1..4] of real;

intx : real ;
inty : real ;
passox : real ;
passoy : real ;

xantl,xant2 xant3 xantd xant5:integer ;
xpost1,xpost2. xpost3,xpostd,xpostS5: integer ;
yantl,yant?, yant3 yant4.,yant5:integer ;
ypost1,ypost2,ypost3,ypostd ypostS:integer ;
vert carray {1..4] of integer ;

titulo:string{40];
tracoireal;
gradex:integer;

d

{inicializacao modo grafico }

procedure inictografico ;

begin

clrscr;
hires;hirescolor(15);
end ;

{

{tracado das janclas

}

procedure janela(i,x1,y1,x2,y2:integer);

begin
janxi[i}=xl;
janylfif=yl:
janx2[i]:=x2;
Jany2[if=y2;
xminfi]=janx1[i}+30;
ymin|i]=janyi[i]+13;
xmax{i};=janx2[i]-30;
ymax][i]:=jany2{i}-13;
draw(x1,y1,x2,¥1,3);
draw(x1,y1,x1,¥2,3);
draw(x2,y2,x1,y2,3);
draw(x2,y2,x2,y1,3);
end ;

{ janela }

{ limite do grafico dentro da jancla}

{ tracado da janela }
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{ ¥
procedure escala(izinteger;xmin, xmax,ymin,ymax:real);
begin

horminfij=xmin; { limites da escala eixox ey}
hormaxfij:=xmax;

vertminfi|;=ymin;

verimax[i]:=ymax;

end;

finction coordx(izinteger;hor : real):integer;

begin .

cootrdx:=xmin{i]+round( (xmax[i}-xmin[i])*(hor-hormin[i])/thormax[i}-hormin[i]));
end;

function coordy(i:integer;vert:real)iinteger;

hegin

coordy:=yminfi]-round( (yminfi]-ymax[i])y*{vertmax|i}-vert)/(vertmax|i]-vertminfi]));
end;

{ ¥

{tracado doeixo x }
procedure eixox{(i:integer;inty,passo:real;grade:integer);

begin

intery[i]=inty;

PASSOX =PSSO,
draw(coordx(i,hormin]i]),coordy(i,inty),coordx(i,hormax[i]),coordy(i,inty),3);
gradex:~grade;

end;

{ }

ftracado doeixo y 1}
procedure eixoy(linteger;intx, passoy:real;grade:integer) ;

begin
interxfi]=intx;
draw(coordx(i,intx),coordy(i, vertmin{if),coordx(i,intx),coordy(i,vertmax[i]),3);

if passox<0 then

begin

{ tracado a direita doeixoy}

tracos=interx|i}+passox;

while traco<=hormax[i] do

begin

if grade=0 then

draw(coordx(i,traco),coordy(i,intery[i]}),coordx(i, traco),coordy(i,intery[i]) -3,3)
clse

begin

draw(coordx(i,traco),ymin[i}],coordx(i,traco),ymax[il,8);
draw(xamin{i},ymin[i},xmax[i],ymin]i},3); { tracado da jancla }
draw(xminfi],yminfi}.xmin{i],ymax{i],3);
draw(xmax[i],ymax[i]xminfi],ymax{i},3);
draw(xmax|i],ymax{i},xmax[i},ymin|i].3);
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end;

fraco;=traco+passox;

end;

traco:=interx]ij-passox;

while traco>=horminfi} do

begin

if grade=0 then

draw(coordx(i,traco),coordy(i, intery[i]),coordx(i, traco),coordy(i,intery[i]) -3,3)
clse

draw(coordx{i,traco),ymin[i}],coordx(l,traco),ymax{i},3);

raco:=Iraco-passox;

end;

end;

if passoy<<-0 then

begin

traco:=intery|ij+passoy;

while traco<=vertmax[i] do

begin
draw(coordx(i,interx[i]},coordy(i,traco),coordx(i,interx[i})+6,coordy(i,traco) ,3);
fraco:=traco+passoy;

end;

traco=intery|ij-passoy;

while traco>=vertmin}i] do

begin

draw(coordx(i,interx{i]),coordy(i,traco},coordx(i, interx{i}y+6,coordy(i traco} ,3);
raco:=iraco-passoy;

end,

end;

end;

i H

procedure legenda(i:integer);

begin

gotoxy(round(xmin[i}/8)y+ L round(ymin{i}/8));
write(titulo);

end;

t h

procedure circulo(i:integer;x1,y1,raio,passo:real);

var wireal ;

begin

w=0

while w<=2%pi do

begin

plot{coordx{i,x 1+raio*cos{w)),coordy(i,y1 +traio*sin{w)),3);
W=wHPasso ;

end;

end;

{ b

procedure arco{i:integer;x Lyl raio,angl,ang2, passoreal);
var wireal ;
begin



if passo>0 then

begin

wi=angl ;

while w<=ang2 do

begin

plot(coordx(i,x 1+raio*(cos(w)-cos(ang 1 )).coordy(i,y1+raio*(sin(w)-sin(ang1))),3);
WIEWHPAsSo ;

end;

end

else

begin

wi=angl ;

while w>=ang2 do

begin

plot(coordx(i,x1+raio*(cos(w)-cos(ang1))),coordy(i,yI +raio*(sin{w)-sin(ang1)),3);
WI=WHPasso ;

end;

end;

end;

{ b
procedure tracovert(izinteger ; x1,yl,y2real};
begin

draw(coordx(i,x1}),coordy(i,y1),coordx(i,x1},coordy(i,¥2),3);
end |

{ }

proceduare tracohor(i:integer ; x1,x2,y1:real) ;
begin

draw(coordx(i,x1),coordy(i,y1),coordx(i,x2),coordy(i,y1).3);
end ;
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ABSTRACT

This dissertation describes the design and manufacturing of an
implantable artificial ventricular assist device to support the heart as a bridge to
heart transplantation, in patients with profound cardiac failure. The artificial
ventricle presented has a free floating membrane, dividing two titanium carcass.
The driving unit is pneumatic. Two silicone cannulae are used to connect the
device to patient’s heart through left ventricle apex to aorta. Each cannula is
equipped with one bovine pericardium valve. A computer program
{Microstation™) was utilized to provide volumetric calculus, bidimensional and
tridimensional visualization, to optimize the design. The comparative in vitro tests
with DAV-INCOR in clinical use, show similar results.

Key-Words: artificial ventricle, mechanical assist circulation device, ventricular

assist device.
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