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Resumo

BOCK, Eduardo Guy Perpétuo, Projeto, Construgdo e Testes de Desempenho “In Vitro” de uma
Bomba de Sangue Centrifuga Implantavel, Campinas: Faculdade de Engenharia Mecanica,

Universidade Estadual de Campinas, 1993. 180 p. Dissertagao (Mestrado).

Uma bomba centrifuga implantavel foi projetada e construida para assisténcia ventricular
de longa duragdo no tratamento de pacientes portadores de doencas cardiovasculares. A
metodologia utilizada foi a de testes de desempenho “in vitro” compostos de testes de atrito para
selecdo de materiais para os mancais de apoio, testes de desempenho hidrodinamico da bomba e
testes com sangue humano para a verificagdo da hemolise causada no bombeamento. Os
primeiros testes foram realizados com uma bomba centrifuga nao implantavel, normalmente
utilizada em cirurgias cardiacas, para a determinag@o do posicionamento do orificio de entrada da
bomba. Foram realizadas simulagdes numéricas por computador para dimensionamento da
bomba. Testes de atrito foram feitos para a sele¢do de materiais do sistema de mancais de apoio
proposto para alcancar a durabilidade necessaria. Testes de desempenho hidrodindmico foram
utilizados para determinar o melhor desenho para o rotor da bomba. Seu desempenho foi
comparado com uma bomba ndo implantavel e com uma bomba implantavel similar americana e
apresentou melhores resultados que ambas. Testes com sangue foram feitos para quantificar os
danos causados aos componentes do sangue pela bomba. O seu indice normalizado de hemolise
foi de 0,0054 mg/100L, considerado excelente por se encontrar préximo do limite minimo
encontrado na literatura: entre 0,004 g/ 100L e 0,02 g/ 100L. Como trabalhos futuros, serdo feito

testes com animais para que a bomba centrifuga implantavel possa ser utilizada em pacientes.

Palavras Chave

Orgdos Artificiais, Bombas de Sangue, Dispositivos de Assisténcia Ventricular.
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Abstract

BOCK, Eduardo Guy Perpétuo, Design, Manufacture and “In Vitro” Tests of an Implantable
Centrifugal Blood Pump, Campinas: Faculdade de Engenharia Mecanica, Universidade

Estadual de Campinas, 1993. 180 p. Dissertagcdo (Mestrado).

An implantable centrifugal blood pump was developed for long-term ventricular
assistance in cardiac patients. In vitro tests were performed, as wear evaluation, performance tests
and hemolysis tests in human blood. Preliminary tests were performed with a non-implantable
pump in order to properly locate the inlet port. Numerical computational simulations were
performed in order to predict its best geometry. Wear evaluations helped to select the best
materials for double pivot bearing system proposed to achieve longer durability. Performance
tests pointed the best impeller geometry. The implantable centrifugal blood pump was compared
with other two blood pumps. One is a centrifugal blood pump for cardiopulmonary bypass and
the other is a similar implantable device. The proposed implantable centrifugal blood pump
showed the best performance. But, its results showed a strong descendant curve in high flow.
Other prototype was manufactured with a different inlet port angle to overcome this problem. The
normalized index of hemolysis (NIH) tests was performed with human blood pumped in an In
Vitro closed circuit (mock loop) in normalized conditions, as flow of 5 L/min and total pressure
ahead of 100 mm Hg. After six hours, NIH measured 0.0054 mg/100L that can be considered
excellent since it is close to the minimum found in literature (between 0.004 g/ 100L e 0.02 g/
100L). As future work, in vivo test will be performed with the implantable centrifugal blood

pump looking forward to implant it in patients.

Key Words

Artificial Organs, Blood Pumps, Ventricular Assist Devices
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Capitulo 1

Introducao

No Brasil, as doengas cardiovasculares lideram o ranking de mortalidade, representando
aproximadamente 34% dos obitos em 2001, segundo dados fornecidos pela Sociedade Brasileira
de Cardiologia. No site do SIM - Sistema de Informacdes sobre Mortalidade do Ministério da
Satde, foram registrados 267.496 o6bitos causados por doengas do aparelho circulatorio em 2002

(MS/SVS/DASIS-SIM, 2004).

Nos Estados Unidos, ha mais de 60.000 pacientes em estagios avangados de faléncia
ventricular congestiva, doenca relacionada a necessidade de um transplante de coragdo (NOSE,

2004a).

Em junho de 2003, 254 brasileiros estavam na fila de espera para o transplante de coragdo
do sistema de lista inica do Sistema Nacional de Transplantes do Ministério da Saude, ver tabela
1.1, o estado de Sao Paulo ¢ responsavel por 31,5 % dos candidatos a receptor no pais, 80 dos

254 possiveis receptores (ver tabela 1.1).

A captagao de orgdos enfrenta problemas sociais, culturais e operacionais, como a

sensibilidade do musculo cardiaco, que suporta, em média, 4 horas desde sua retirada até o
.. . .1 . .

retorno de suas atividades sem isquemia . Devido a essas dificuldades, morrem de 20 a 40% dos

pacientes selecionados para o transplante na espera de um doador compativel (LEIRNER, 2000).

Os pacientes a espera de um coragdo nao chegam a representar 0,5% do total de pacientes
em espera de 6rgaos. Em junho de 2003, representavam 80 dos 18.386 pacientes na fila em Sao

Paulo, e 254 dos 56.364 candidatos no Brasil (ver tabela 1.1).

! isquemia: falta no suprimento de oxigénio para os tecidos
1



Tabela 1.1. Espera no Sistema de Lista Unica

Lista de espera por tranplantes de coragdo em junho de 2003
ESTADOS CORACAO OUTROS
Alagoas 5 845
Amazonas 451
Bahia 1401
Ceara 6 1413
Distrito Federal 1546
Espirito Santo 1 1136
Goias 5 1969
Maranh&o 204
Mato Grosso 2 728
Mato Grosso do Sul 16 407
Minas Gerais 14 6600
Para 6 921
Paraiba 349
Parana 65 3540
Pernambuco 6 5050
Piaui 874
Rio de Janeiro 6 5702
Rio Grande do Norte 1 1001
Rio Grande do Sul 23 2462
Santa Catarina 15 982
Sao Paulo 80 18386
Sergipe 3 397
TOTAL 254 56.364

(fonte: Ministério da Saude)

Em contrapartida, os honorarios médicos pagos pelo Sistema Unico de Saude (SUS) sdo,
em Sao Paulo, menores que os honorarios pagos pelos transplantes de pancreas, rins, pulmao e

figado.



Em 2002, o Programa de Transplante Cardiaco do Instituto Dante Pazzanese de
Cardiologia de Sdo Paulo realizou 26 transplantes, dados do registro anual da “International

Society for Heart and Lung Transplantation” (ISHLT, 2002).

Diante da dificuldade na obtengao do 6rgao e realizacao de transplantes cardiacos, frente a
atual necessidade dos pacientes, diversos centros de pesquisas em cardiologia no mundo estdo
desenvolvendo e utilizando dispositivos de assisténcia ventricular (DAV) como forma de
tratamento para as doencas cardiovasculares e tém conseguido minimizar a mortalidade

relacionada a essas doengas (NOSE, 2003a).

Uma outra opg¢ao que esta sendo estudada para o tratamento das patologias cardiacas, em
especial as que sdo indicagdes para o transplante cardiaco, serd o transplante de células tronco,
terapia que promete melhora na irrigagdo do miocardio e aumento da sua contratilidade e,

consequentemente, sua capacidade de bombeamento (PERIN, 2003).

Existe a davida: Sera que o implante de células tronco suplantard o uso de dispositivos de
assisténcia circulatoria mecanica? O tratamento com células tronco ¢ relativamente longo, por
volta de seis meses, para suprir as necessidades imediatas dos receptores. Como a assisténcia
circulatoria pode ser administrada a qualquer instante, mesmo quando o tratamento com células
tronco tornar-se uma pratica corriqueira, a assisténcia ventricular ainda se fara necessaria para a

manutencdo da vida como “ponte para a terapia” (NOSE, 2003b).

No Brasil, resultados significativos na sobrevivéncia de pacientes cardiacos poderiam ser
obtidos se houvesse a disponibilidade e viabilidade economica de DAVs, como ocorre, ha anos,

em muitos paises.

As contra-indicagdes para a realizagdo de transplantes de coracdo e a falta de doadores,
que aumentam o tempo de espera na fila de doagdes, justificam as pesquisas para o
desenvolvimento e o aperfeicoamento de dispositivos de assisténcia circulatoria como “ponte

para o transplante” suprindo as necessidades circulatorias dos pacientes na fila de espera.



Além da sua utilizacdo como ponte, ainda ndo se descarta a possibilidade de substitui¢ao
total do coracdo natural pelo coracdo artificial, ou ainda, o suporte para a recuperagdo do proprio
coracdo do paciente sem a necessidade de transplante, alternativas que poderdo diminuir a espera

por doadores.

As bombas centrifugas surgiram como op¢ao para o bombeamento do sangue durante a
cirurgia cardiaca, antes realizada por bombas de roletes. Esta aplicacdo ¢ conhecida como

circulagdo extracorpdrea (CEC) (BISCEGLI, 2004).

Esse tipo de bomba sé veio a ser utilizada como DAV nos trabalhos do Dr. Yukihiko
Nosé¢ do Baylor College of Medicine apds outras duas geragdes de DAVs terem sido
desenvolvidas, os dispositivos pulsateis (primeira geragdo) e as bombas axiais (segunda geragao)

(NOSE, 1998).

Seguindo esta tendéncia mundial de pesquisas com DAVs, este trabalho visa apresentar a
bomba centrifuga implantavel como um dispositivo de terceira geragdo € uma nova opg¢ao para o
atendimento hospitalar a pacientes portadores de cardiopatias graves, o que pode alterar o quadro

social da mortalidade por doengas cardiacas no Brasil.

Como objetivo desse trabalho, foram estudados:
- O melhor posicionamento para a entrada da bomba centrifuga implantavel;
- Os comportamentos mecanico e hidrodinamico do dispositivo;

- A interacdo da bomba centrifuga implantavel com o sangue.

1.1 A assisténcia circulatoria

A assisténcia circulatoria consiste em ajudar o coracdo a realizar a circulagdo sangiiinea
através de um dispositivo, quer seja durante a cirurgia, utilizando CEC, quer seja como suporte a
vida do paciente, utilizando DAVs. Gracas a essa assisténcia, as primeiras cirurgias cardiacas

internas tornaram-se possiveis e, assim, a cardiologia foi revolucionada.



1.1.1 Indicacées e contra-indicacoes

Os dispositivos de assisténcia circulatoria sdo atualmente aplicados como (NOSE, 2003a):

- BTT: “bridge to transplantation”, ponte para o transplante servindo de suporte para a
circulacdo do paciente na fila da doacdo de o6rgdos, mantendo-o vivo enquanto espera por um
doador;

- BTR: “bridge to recovery”, suporte para a recuperacdo do paciente enquanto espera a
melhora e “desmame”, ou seja, dando suporte até o paciente poder viver sem a dependéncia de
dispositivos;

- CPB: “cardiopulmonary bypass”, ou CEC, suporte temporario durante cirurgia cardiaca
com coracdo parado mantendo a circulacdo e oxigenagao dos tecidos;

- DT: “destination therapy”, assisténcia cardiaca permanente para pacientes onde nao se

espera recuperagao cardiaca e sem indicagdes para transplante.

A assisténcia circulatdria pode ser realizada como associagdo em série ou em paralelo
com o coragdo natural. Os dispositivos que a realizam podem ser bombas de sangue ou
dispositivos que auxiliam a circulagdo por contra-pulsacdo como o baldo intra-adrtico, associado
em série. Toda bomba de sangue ¢ um dispositivo de assisténcia circulatoria, mas nem todo
dispositivo ¢ uma bomba. Alguns autores consideram a compressdao extrinseca por
cardiomioplastia como uma das formas de assisténcia circulatdria, distinguindo-a, assim, da
assisténcia circulatoria mecanica (NOSE, 2003a). Como a cardiomioplastia nio ¢ o alvo principal

deste trabalho, sua descri¢cdo nao foi aprofundada.

O procedimento de assisténcia circulatoria ¢ geralmente indicado a pacientes que
apresentam estado de choque cardiogénico® e insuficiéncia cardiaca congestiva, ver apéndice A.;
quando, nestes casos, o organismo oferece resisténcia a terapia com medicamentos e ao controle
do volume sangiiineo. Se ha sinais de faléncia cardiaca, apesar da terapia com medicamentos, o

paciente ¢ considerado um candidato ao uso de DAVs (RASKIN, 1996).

2 choque cardiogénico: choque que se origina por problemas cardiacos. O estado de choque é caracterizado pelo mal
funcionamento geral e progressivo dos 6rgdos. Caso nio haja tratamento, a conseqiiéncia € a morte. Geralmente, esta
relacionado a falta de circulagdo e suprimentos celulares.



Segundo Nosé (2003a), atualmente, as complicagdes apresentadas por pacientes que
receberam DAVs ndo dependem somente dos fatores construtivos. As dificuldades de preparo,
manuseio ¢ monitoragdo dos dispositivos tornam necessarias equipes especializadas nas
institui¢des para acompanhar sua utilizagdo, fator que torna alto o custo inicial desse tipo de
tratamento. Geralmente, se torna necessario o emprego de dispositivos de maior complexidade
como os ventriculos artificiais, os dispositivos de assisténcia ventricular, e os coracdes artificiais,
apos a utilizacdo sem sucesso dos dispositivos de menor complexidade, como o baldo intra-

abrtico (NOSE, 2004a).

As indicagdes da assisténcia circulatoria em série sao (KANTROWITZ, 1989;
O’ROURKE, 1981):

- suporte circulatério para os portadores de doencas cardiacas, submetidos a outras
cirurgias nado cardiacas;

- tratamento da faléncia ventricular esquerda cronica, ou faléncia ventricular apds infarto
agudo do miocardio;

- arritmias ventriculares (ver apéndice A) resistentes a medicacao;

- suporte circulatorio pré-operatério, possibilitando o planejamento do tratamento,
melhoria do metabolismo do miocardio e da sua fungdo, e também, agir como “ponte” para

outros procedimentos, incluindo o transplante cardiaco.

A assisténcia circulatoria com dispositivos em paralelo, assim como a assisténcia em
série, sao indicadas em casos de indice de débito cardiaco inferior a 1,8 1/min/m? (RASKIN,
1996), em casos de faléncia ventricular (RASKIN, 1996); (FRAZIER, 1990) apud (FUCHS,
2002) e em pacientes com pressao capilar pulmonar superior a 25 mmHg (RASKIN 1996).
Sempre se deve levar em conta a necessidade do paciente e a complexidade do dispositivo que

sera escolhido.

As contra-indicagdes para o uso de qualquer tipo de dispositivo de assisténcia circulatéria
sdo (FRAZIER, 1990) apud (FUCHS, 2002):

- pacientes com idade acima de 70 anos;



- portadores de cardiopatias congénitas;
- endocardite causada por bactérias’;

- faléncia renal cronica®;

- sintomas de doenca cerebrovascular’;
- doengas pulmonares cronicas;

- disfungdes sangiiineas e hepdaticas graves.
1.1.2 Principios da assisténcia circulatéria em série

A instalagdo de diversos dispositivos, de forma temporaria, pode ser uma opcao para a
assisténcia circulatoria em série. O baldo intra-adrtico ¢ o dispositivo mais usado atualmente
como assisténcia em série, e de todos os dispositivos, o tinico que ndo realiza bombeamento, pois
se baseia no principio da contra-pulsagdo obtida com o baldo posicionado na aorta, ver figura 1.1

(NOSE, 2004a).

Posicionamento do Balao Intra-aoértico

% ~Subclévica

baldo cheio il | balio vazio
(diastole) | | (sistole)

Figura 1.1 - Posicionamento do baldo intra-adrtico

Durante o movimento de didstole do coragdo, o baldo ¢ insuflado enquanto a valvula

adrtica esta fechada, obtendo o aumento da pressao arterial na aorta descendente, na por¢ao mais

3 endocardite bacteriana: processo inflamatério do tecido interno do coragio causado pela presenca de bactérias.
* faléncia renal: ocorre quando os rins ndo sdo mais capazes de exercer suas fungdes excretoras.
> doenga cerebrovascular: compromete a circulagio cerebral



proxima ao coracao. Em conseqiiéncia disto, o retorno de sangue nas coronarias, ver apéndice A,
e toda a circulacdo sistémica melhoram. O baldo ¢ esvaziado quando se inicia 0 movimento de
sistole do coragdo, permitindo que o sangue seja bombeado livremente através da aorta, figura 1.1

(PEGO-FERNANDES, 1998).

Ao aumentar a pressdo adrtica, pode-se aumentar a chegada de oxigénio as corondrias,
melhorando, em longo prazo, a capacidade de contracdo das regides que sofrem de isquemia

(PEGO-FERNANDES, 1998).

O esvaziamento do baldo, no instante que precede a sistole do coracao (figura 1.1) reduz a
pos-carga do ventriculo esquerdo, facilitando assim sua contragdo, aumentando o volume
sistolico e diminuindo o consumo de oxigénio (NOSE, 2003a). As altera¢des de pressdo causadas
pelo uso do baldo intra-adrtico podem melhorar cerca de 60% do fluxo coronariano e diminuir em
até 25% a carga do musculo cardiaco, chegando a aumentar em até 25% o débito cardiaco®

(FUCHS, 2002).

Ha casos de pacientes com problemas vasculares em que a colocagdo do baldo pode ser de
grande dificuldade por ser, geralmente, inserido pela artéria femoral esquerda até a aorta
descendente (ver apéndice A). Nestes casos, desde que a utilidade seja discutivel, ha a tendéncia

utilizar o baldo intra-aértico (PEGO-FERNANDES, 1998).

Por se tratar de um dispositivo conectado em série com o coragdo, o uso do baldo intra-
aortico depende do débito cardiaco, tornando-se ineficiente em casos de fibrilacdo ventricular,
assistolia, e faléncia do ventriculo direito, vide apéndice A (NOSE, 2003a).Nao ha necessidade
do uso de anticoagulantes na assisténcia circulatéria em série com o baldo intra-adrtico, embora a
monitora¢cdo do tempo de coagulagdo ativado (TCA), e seu eventual controle, fagam parte dos

procedimentos normais (FUCHS, 2002).

Débito Cardiaco: Fluxo de sangue bombeado através do ventriculo esquerdo.



1.1.3 Principios da assisténcia circulatéria em paralelo

Assim como a assisténcia circulatéria com configuracdo em série, a assisténcia em
paralelo promove o suporte a circulagdo sem a retirada do coragdo. No caso da assisténcia
ventricular em paralelo, o sangue ¢ proveniente de canulas conectadas aos atrios ou ventriculos,

circula pelo DAV, e retorna aos grandes vasos: aorta ou tronco pulmonar.

Pode-se assistir a circulagdo sistémica (assisténcia ventricular esquerda); pulmonar
(assisténcia ventricular direita); ou ambas (assisténcia biventricular). Na assisténcia ventricular
direita, os dispositivos se situam entre o atrio direito e o tronco pulmonar. J4 na assisténcia
ventricular esquerda, ¢ comum a drenagem do sangue pelo 4pice do ventriculo esquerdo
bombeando-o para a aorta (O’NEILL, 1984) apud (FUCHS, 2002). Na assisténcia biventricular ¢

utilizada uma combinagio da assisténcia ventricular esquerda e direita (NOSE, 2003a).

1.2 Objetivos do trabalho

Esse trabalho tem como objetivos o projeto, a construcao e os testes de desempenho “in
vitro” de um dispositivo de assisténcia circulatéria em paralelo para assisténcia ventricular de
longa duragdo, podendo servir (como indicado anteriormente) em aplicagdes como ponte para o

transplante, suporte para a recuperagdo do paciente e assisténcia cardiaca permanente.

Haja vista que os principais testes para aceitagdo desse tipo de dispositivo sdo os testes de
hemolise, foi dada especial atencdo para os testes de desempenho “in vitro”. Eles foram divididos
em testes de performance hidraulica em bancada com fluido simulando a viscosidade e a

densidade do sangue e testes de hemolise conforme as normas técnicas vigentes na atualidade.

Nao foi descrito de forma minuciosa o projeto do dispositivo por motivos de prote¢ao da

propriedade intelectual.



Capitulo 2

Revisao de Literatura

2.1 Desenvolvimento historico

Segundo Fuchs (2002), no seu capitulo dedicado ao historico dos dispositivos de
assisténcia circulatoria, o primeiro conceito de suporte circulatério, foi postulado pelo médico

francés Le Gallois em 1812.

Outros citados, em seqiiéncia, foram Loebell, em 1849, com seu trabalho em um modelo
isolado de rim, Claude Bernard, em 1854, ¢ de Brown-Séquard, entre 1848 e 1858, que

demonstraram a necessidade de oxigenacao do sangue (ibid, p. 24).

Ludwig e Schmidt, em 1868, cientes da necessidade, realizaram oxigenag¢ao extracorpdrea
usando um gorgolejador, dispositivo que forma bolhas em um frasco, parecido com o utilizado
em aquarios. Mas foi Von Schroeder, em 1882, que construiu o primeiro oxigenador de bolhas
propriamente dito que trabalhava em fluxo continuo. A partir disto, em 1885, Frey e Gruber
desenvolveram o primeiro oxigenador de pelicula, Dale e Schuster, em 1928, foram os primeiros
a construir uma bomba de diafragma. Lindbergh desenvolveu uma bomba de oxigenacdo e

demonstrou a possibilidade da assisténcia extracorporea (ibid, pag. 25).

Michael DeBakey foi um percussor nesta area , pois reconheceu a bomba de roletes como
sendo um instrumento confidvel para bombear grandes volumes de liquido contidos em tubos
flexiveis e, com isso, desenvolveu um equipamento que realizava transfusdes sanguineas e serviu
de base para a concepgao do conceito de bomba peristaltica de sangue para CEC (DE BAKEY,
1934) apud (ROSENBERG, 1995; ANDRADE, 1999).

Em 1930, Gibbs ligou uma bomba de sangue a circulacdo de gatos e caes e, usando de

oxigenacao autdogena, os manteve vivos (LEIRNER, 2000). A unido dos principios de bomba de
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circulacdo extracorpérea com um dispositivo oxigenador de sangue, possibilitando uma
intervengdo cirurgica de duracdo prolongada em coragdes parados, foi posta em pratica por

GIBBON (1937) apud (FUCHS, 2002).

Na Universidade de Minnesota, em 1951, Dennis aproveitou a possibilidade dessa técnica
na correcdo de um caso de comunicacdo interatrial, utilizando um oxigenador de discos. Na
década de 50 houve uma grande revolu¢do na histéria da cirurgia cardiaca devido ao conceito

introduzido por Gibbon em 1937 (NOSE, 2003a).

Gibbon conseguiu realizar, em 1953, a primeira cirurgia bem sucedida de coragdo aberto.
Para isso foi usada uma maquina “coragdo-pulmao”, técnica atualmente conhecida como CEC,

em uma garota de 18 anos (GIBBON, 1954) apud (LEIRNER, 2000).

Em 1957, Akutsu e Kolff implantaram um coragao artificial de acionamento pneumatico,
na realidade, duas bombas compactas, no peito de um cachorro, mantendo o animal vivo por 90
minutos (FUCHS, 2002). Em 1957, Stuckey e equipe utilizaram com éxito uma maquina de
circulagdo extracorporea para dar suporte a um paciente em choque cardiogénico (técnica
descrita anteriormente), por infarto agudo do miocardio, no “Kings County Hospital”. O fato de
esse paciente ter vivido por mais 23 anos demonstrou a possibilidade de longa sobrevida ap6s o
uso de suporte circulatério mecanico prolongado, aumentando as expectativas e a credibilidade

da utilizagio do mesmo (NOSE, 2003a).

Dennis, em 1961, realizou um desvio da circula¢do do sangue que iria para o coragdo pela
inser¢ao de canulas no atrio esquerdo com o retorno de sangue através da artéria femural. Neste
mesmo ano, Kolff e Moulopoulos desenvolveram o baldo intra-adrtico e demonstraram seu uso

em um animal (ROSENBERG, 1995).

Em 1963, Spencer realizou o implante de um baldo intra-adrtico em uma garota de 6 anos

ap6s uma cirurgia de reparo do ventriculo (NOSE, 2003a).
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Ja em 1965, Spencer e sua equipe descreveram o uso do suporte circulatdorio mecanico
apos circulagdo extracorporea para casos de faléncia cardiaca. Com o tempo ficou claro que o
uso deste equipamento ndo atendia as necessidades de pacientes com insuficiéncia cardiaca

grave, que necessitavam de um suporte de longa duragao (ibid, 2000).

Também nesse ano, o governo americano iniciou o programa do coragdo artificial através
do NHI (“National Heart Institute”) alocando milhdes de dolares em recursos e liberando
financiamentos para uma série de empresas e institutos de pesquisa entre eles o Baylor College
of Medicine, Texas Heart Institute, Thermo Electron (mais tarde formando a Thermo Cardio
Inc.) e o Dr. Yukihiko Nosé, do Baylor College of Medicine provou ser possivel o implante de
um coragdo artificial total no saco pericardico de bezerros (NOSE, 1965) apud (ANDRADE,
1999).

Em 1966, Kantrowitz realizou a primeira aplicagdo clinica de um baldo intra-adrtico em
uma senhora de 45 anos vitima de choque cardiogénico. A descri¢do de uma bomba centrifuga
para utilizagdes em bombeamento de sangue foi feita em 1968, por Raffert (KANTROWITZ,
1966) apud (FUCHS, 2002).

A primeira aplicacdo bem sucedida de um dispositivo para a assisténcia ventricular direita
foi realizada pelo Dr. DeBakey em 1967, como ponte para recuperagao (BTR), conforme mostra

a foto da paciente com o dispositivo paracorpéreo, figura 2.1 (NOSE, 2004).

Em 1969, o Dr. Denton Cooley realizou um procedimento descrito como “substitui¢do do
coracdo em estagios”, que, pela primeira vez, utilizava um coragdo artificial mecanico, figura
2.2, em um paciente de 47 anos de idade. Desenvolvido pelo Dr. Domingo Liotta, como ponte
para o transplante cardiaco, esse coracao artificial total de acionamento pneumatico com
diafragmas assistiu ao paciente por aproximadamente 3 dias (64 horas) até¢ a chegada de um
doador mas, infelizmente, morreu 32 horas ap6s receber o transplante (COOLEY, 1969) apud

(ANDRADE, 1999).
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Figura 2.2 - Foto do dispositivo criado por LIOTTA

Em 1981, o Dr. Cooley novamente implantou um coragao artificial total, desenvolvido,

dessa vez, pelo Dr. Tetsuzo Akutsu no “Texas Heart Institute”, chamado Akutsu 1r® de

13



acionamento pneumatico com diafragmas e um sistema de seguranca com reservatorio de ar
comprimido, figura 2.3, em um homem de 36 anos, assistindo-o durante 55 horas até a chegada

de um doador. Apés o transplante, 0 homem sobreviveu mais uma semana (NOSE, 2003a).

Figura 2.3 - Foto do dispositivo criado pelo Dr. Testuzo Akutsu

Em 1982, o Dr. William DeVries da Universidade de Utah implantou o primeiro coragdo
artificial total, o Utah-TAH ou “Jarvik-7, mostrado na figura 2.4 e, atualmente, conhecido
como “Syn Cardia Artificial Heart”, tendo o paciente sobrevivido por 112 dias (FUCHS, 2002;
ANDRADE, 1999).

Figura 2.4 - Foto do “Utah-TAH”, o Jarvik-7" (& esquerda) e pacientes num hospital se movimentando com o grande

console de acionamento pneumatico (a direita).
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A primeira ponte para transplante considerada bem sucedida com o uso de um coragao

artificial total, foi realizada em 1987 por Emery e colaboradores (ANDRADE, 1998).

A partir dessa data, iniciou-se uma corrida pelo aperfeicoamento na assisténcia
circulatéria. O dispositivo Novacor® comecou a ser amplamente utilizado como ponte para
transplante e, até 2006, ¢ o dispositivo mais utilizado no mundo. Em 1987, a bomba Biomed®
comegou a ser usada clinicamente. Em 1988, o Berlin Heart® se tornou disponivel na Europa. Em
1992, 0 mesmo aconteceu com o primeiro HeartMate® e com os dispositivos Medos® ¢ o

AbioCor® em 1994,

No Brasil, ainda ndo existe um dispositivo comercialmente avalidvel para esse tipo de

tratamento.

2.2 Desenvolvimento historico brasileiro

O Brasil ¢ considerado um pais que sempre acompanhou os avangos tecnologicos da
cirurgia cardiaca e apresenta indices de mortalidade compativeis com os do primeiro mundo
nessa area. O primeiro transplante de coracdo do mundo foi realizado em 1967, o primeiro
transplante cardiaco brasileiro foi em 1968 (BRAILE, 1996), sempre acompanhando o
desenvolvimento de dispositivos como o marcapasso, desfibrilador, “stent” coronariano, valvula

artificial, etc...

Entre outros fatores, a atuacdo de centros como o Instituto Dante Pazzanese de
Cardiologia — IDPC, e o Instituto do Coracdo do Hospital das Clinicas - INCOR, ambos na
cidade de Sao Paulo, considerados de exceléncia em pesquisas, foi um fato que colaborou muito
para o desenvolvimento de tecnologia propria brasileira. Diversos centros de pesquisa como a
Fundag¢ao Adib Jatene, e a Fundacdao Zerbini; e universidades como a Universidade de Sao
Paulo — USP, o Instituto Tecnoldgico da Aerondutica — ITA, a Universidade Federal de Minas
Gerais — UFMG, e a Universidade de Campinas — UNICAMP, t€m colaborado com apoio e
financiamento as pesquisas brasileiras, bem como 6rgdos de fomento a pesquisa como o CNPq,

a CAPES, a FAPESP ¢ a FAPEMIG.
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O primeiro Instituto particular de Cardiologia foi criado em Sao Paulo pela Fabrica de
Cigarros Sudam, recebendo o nome de seu fundador, Instituto de Cardiologia Sabbato D'Angelo
(REIS, 1986), na década de 50, esse instituto comegou a realizar cirurgias cardiacas com
circulacdo extracorpérea utilizando um equipamento Sigmamotor, sem oxigenador, ¢
conseguindo com isso mais tempo e melhores condi¢des ao operar o coragdo. Sob a lideranga de
Hugo Felipozzi, neste mesmo instituto, em 1956, comegava uma nova era na cardiologia

brasileira com a utilizacdo de um oxigenador de discos (SOUZA, 1995).

No Hospital das Clinicas da Universidade de Sao Paulo, o Dr. Euryclides de Jesus Zerbini
criou a oficina experimental e comecou as pesquisas para a implantacdo da cirurgia cardiaca
com circulagdo extracorpérea. Enquanto isso, o Dr. Adib Jatene, liderando a fabricacdo de

equipamentos, desenvolvia e padronizava esses dispositivos (REIS, 1986).

No final dos anos 50, inicio dos 60, Domingos Junqueira de Moraes e Zerbini utilizavam,
com sucesso, oxigenadores de discos e de bolhas nas cirurgias. Nesta mesma época, Waldir
Jazbik e Adib Jatene construiram oxigenadores de bolhas com trocadores de calor (SOUZA,

1995).

O Instituto de Cardiologia do Estado de Sao Paulo, ICESP, iniciou suas atividades em um
casardo na Av. Paulista, na cidade de Sao Paulo, e mais tarde passou para a atual Av. Dr. Dante
Pazzanese, numa nova instalagcdo inaugurada em 1958 onde, atualmente, encontra-se o Instituto
Dante Pazzanese de Cardiologia (IDPC). Com o advento das valvulas cardiacas artificiais, o Dr.
Dante Pazzanese incentivou o desenvolvimento da valvula de bola brasileira que, depois de

pronta, custasse menos que a importada.
Os Drs. Euryclides de Jesus Zerbini e Luiz Venere Décourt ganharam notoriedade em

1968, ao realizarem o primeiro transplante de coragdo do Brasil e, ao final dos anos 60 foi dado

inicio a construcao do atual Instituto do Coragao.
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Em 1975, Domingos Junqueira de Moraes construiu o primeiro oxigenador de bolhas
descartavel que, posteriormente, passou a se tornar padrdo nos modelos Jatene-Macchi e

Gomes-Flumen (ibid, p. 36).

Na década de 80, o Brasil que até entdao acompanhava as grandes revolucdes em cirurgias
cardiacas e aprimoramento de técnicas cirurgicas, assistiu ao sucesso do coracdo artificial de
Jarvik e de DeVries em 1982, e despertou para necessidade dos dispositivos de assisténcia

circulatoria.

As experiéncias do Incor, entre 1990 e 1991, com 8 pacientes previamente assistidos por
baldo intra-aértico e, utilizando bombas centrifugas, resultaram em trés dbitos, sendo que,
destes casos, dois eram pacientes em ponte para transplante que ndo obtiveram doador, € um
deles morreu por complicacdes de sangramento e insuficiéncia renal aguda, apéndice A (PEGO-

FERNANDES, 1992).

As experiéncias relatadas pelo Incor no uso de suporte circulatoério mecéanico apos cirurgia
cardiaca até 1992, com a utilizacio de uma bomba centrifuga Biopump® em 10 pacientes,
descrevem que foi possivel a retirada do dispositivo em sete pacientes e trés deles tiveram alta
do hospital. A utilizacdo de dispositivos mecanicos de assisténcia circulatéria como ponte para
o transplante cardiaco inclui apenas um caso de sucesso, em 1993, com o implante do
dispositivo citado, em um paciente assistido por um periodo de quatro dias, até a realizacdo do

transplante (LEIRNER, 2000).

Ainda na década de 90, no Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia, IDPC, iniciaram-se
os estudos e o desenvolvimento de um modelo de bomba centrifuga para assisténcia circulatoria
mecanica chamada Spiral Pump® descrita no capitulo de bombas centrifugas deste presente

trabalho (ANDRADE, 1996).

Sua construgao e os testes “in vitro” e “in vivo” ja foram concluidos e sua marca e patente

registradas. Atualmente, vem sendo utilizada em cirurgias cardiacas, no proprio IDPC, para a
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realizacdo da circulagdo extracorporea obtendo taxas de hemolise menores que as encontradas

em qualquer bomba de roletes.

O projeto do coracdo artificial auxiliar, conforme descrito anteriormente, foi iniciado pelo
Dr. Aron Andrade, em setembro de 1997, no IDPC, em parceria com o “Baylor College of

Medicine” de Houston, Texas, EUA.

Os testes “in vitro”, bem como os de visualizacao de fluxo, mostrando as caracteristicas
do escoamento, tais como as areas de estagnacdo nas camaras de bombeamento, ja foram
concluidos e, atualmente, estdo sendo realizados os implantes do coragdo artificial auxiliar em
bezerros de aproximadamente 90 kg para a realizagdo da assisténcia ventricular esquerda, figura

2.5.

Figura 2.5 - Equipe do IDPC em experiéncias com bezerros

Também no final da década de 90, no Instituto do Coragdo de Curitiba, Hospital Santa
Cruz da Fundagdo Erasmo de Roterdam, comecaram as pesquisas para a constru¢ao de uma
bomba axial implantavel, figura 2.6, para assisténcia intraventricular de média e longa
permanéncia (KUBRUSLY, 2000).
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Figura 2.6. Foto da bomba axial brasileira (KUBRUSLY, 2000).

O dispositivo foi analisado em testes “in vitro” de 12 horas quanto a caracteristica de

hemolise em fluxos de 5 a 8 I/min e estara sendo testado “in vivo animal” (KUBRUSLY, 2000).

Como ja existem esforcos para o desenvolvimento de um dispositivo paracorpoéreo no
Incor, um coragdo artificial totalmente implantavel no IDPC e uma bomba axial no Instituto do
Coragao de Curitiba, decidiu-se iniciar o desenvolvimento de uma bomba centrifuga implantavel

em parceria com o Baylor College of Medicine.

Os primeiros estudos se iniciaram em 2004 e basearam-se na evolugdo da bomba
centrifuga Spiral Pump, utilizada em Circulagdo Extracorporea (CEC) no centro cirirgico do
IDPC, em um novo DAV. Mas somente em 2006, apdés um periodo de seis meses de
desenvolvimento no Baylor College of Medicine, foram definidos geometria, desenho e

funcionamento que se adequassem ao padrao normalizado de hemolise para essa tipo de bomba.
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2.3 Classificaciao dos dispositivos de assisténcia circulatoria

Ha varias classificacdes para os dispositivos de assisténcia ventricular, mas como
ilustracdo podemos citar algumas classificagdes mais comuns. Quanto a implantabilidade, os
dispositivos podem ser implantaveis, como o Heartmate®, o AbioCor” e o Novacor®, ou
paracorpdreos, como o Thoratec” e o Berlin Heart™. Entre os implantaveis, alguns sdo totalmente
implantaveis e outros parcialmente implantaveis, com o uso de baterias externas e, em geral,
controlador. H& quatro formas de implante de um coragdo artificial conforme a disposicao da
bomba, do atuador, do controlador e do suprimento de energia, figura 2.7. Em consequéncia da

forma como ¢ implantado, pode-se estimar o sucesso e, ou, dura¢io do sistema (NOSE, 2004).

TipcA TipoB TipoC Tipo D

Atuador

Stuador

Dentro do corpo I

Fora do
corpo

Mais que
2 anos

Menos gque
dois anos

1 ano

Menos gque
1 més

Figura 2.7 - Classificacio dos dispositivos conforme a disposi¢io do implante (NOSE, 2004)

Quanto ao modo de bombeamento, e consequentemente, ao fluxo gerado, os dispositivos
podem ser pulsateis ou ndo. As bombas que geram uma pressao de até 10 mm Hg ndo podem ser
consideradas pulsateis, entre 10 e 20 mm Hg podem ser consideradas bombas pulsateis de baixa
amplitude e acima de 20 mm Hg podem ser consideradas bombas pulsateis, desde que haja o
pulso de pressio (NOSE, 2004). Sdo exemplos de bombas pulsateis, os ventriculos artificiais
Thoratec”, Heartmate® ¢ Novacor® e os coracdes artificiais Syncardia® e Abiocor™. Entre os

. . “ o . . . ®
dispositivos nao-pulsateis temos: os de fluxo radial, como as bombas centrifugas Biopump ",
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Spiral Pump®, Taita®, Capiox®, Gyro®, Coraide®, Duraheart®, etc...; e os dispositivos de fluxo

axial como a K-pump®, Jarvik 2000”, DeBakey”, Impella” etc...

O acionamento, em geral, ¢ realizado por um motor elétrico “Brushless DC” (BLDC) (do
inglés, sem escovas e corrente continua), sincrono, que converte a energia elétrica em mecanica
de forma mais segura que o motor comum sujeito ao desgaste das escovas, podendo ser operado a

rotagdes maiores e tendo maior facilidade de refrigeracdo dos enrolamentos (FONSECA, 2003).

O atuador transmite a energia acumulada para o bombeamento propriamente dito e pode

ser pneumatico, eletromecanico ou eletrohidraulico (NOSE, 2003a).

Os dispositivos Thoratec® e Berlin Heart® sio exemplos de acionamento pneumatico, ja o
Heartmate®, o Coracio Artificial Auxiliar® (CAA) - IDPC, e o Novacor” sio eletromecanicos ¢ o

Abiocor®, eletrohidraulico.

As bombas podem ser dispositivos de fluxo pulsatil, na maioria das vezes, utilizando um
diafragma (bombas de diafragma), ou entdo, bombas de fluxo continuo (axiais, centrifugas ou

conjugadas).

Muitas vezes, se usa a denominag¢do “bombas rotativas”, advinda do inglés “rotary
pumps”, para as bombas de fluxo continuo ja que ndo foi encontrado na literatura um s6 exemplo
de dispositivo de fluxo continuo que parta de um principio diferente do principio de

funcionamento através do bombeamento do sangue por um rotor.
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2.4 Bombas de fluxo pulsatil

Os dispositivos de assisténcia ventricular de fluxo pulsatil sdo compostos por diafragmas
que bombeiam o sangue para fora de uma camara, em geral, com valvulas de entrada e saida. O
acionamento do diafragma pode ser pneumatico, como por exemplo, o dispositivo Thoratec™;
eletrohidraulico, como Abiocor™; ou eletromecanico, como o Novacor®. O ciclo da maioria dos
dispositivos comec¢a com a admissdo de sangue na camara de bombeamento pela valvula de
entrada enquanto a valvula de saida se encontra fechada. Com o come¢o da compressdao da
camara pelo diafragma, acionado de diferentes formas, ha o fechamento da valvula de entrada ¢ a

abertura da valvula de saida por onde o sangue escoa.

Figura 2.8 - Fotos do dispositivo Thoratec” (Texas Heart Institute)

O funcionamento do dispositivo pulsatil Thoratec”, figura 2.8, do grupo “Nimbus, Inc” da
“Thoratec Corporation”, que comegou a ser utilizado como ventriculo artificial em 1997 no
“Texas Heart Institute”, ocorre através do bombeamento do sangue pela cdmara através de um
diafragma de poliuretano flexivel. Um acionador pneumatico eleva a pressao na camara de ar
comprimido e expande o diafragma que impulsiona o sangue através da camara de bombeamento.
O dispositivo pode fornecer uma vazdo acima de 12 1/min, e mais de 3.600 pacientes ja

receberam implantes do dispositivo (FUCHS, 2002).
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O dispositivo implantavel Novacor®, figura 2.9, projetado para assisténcia ventricular pela
“Baxter Laboratories” usa valvulas biologicas porcinas (de porcos), controlador externo e
baterias recarregaveis. E, atualmente, o ventriculo artificial mais utilizado para assisténcia
circulatéria como ponte para o transplante cardiaco. Utiliza um diafragma de poliuretano e seu
ciclo de funcionamento ¢ parecido com os acima descritos exceto pela diferenca de seu

acionamento ser eletromecanico como uma valvula solenoide (ROSE, 2001).

Figura 2.9. Foto do dispositivo Novacor” (Baxter Laboratories)

O dispositivo pulsatil Heartmate®™, produzido pela “Thoratec Corporation” em parceria
com a “Thermo Cardio Systems, Inc” e utilizado pelo “Texas Heart Institute” esta disponivel em
dois modelos: o Heartmate-IP® “implantable pneumatic”, ¢ o Heartmate-VE® “vented electric”

(FRAZIER, 2001).

A bomba pulsatil implantavel Heartmate-VE® consiste de um mecanismo eletro-
pneumatico que impulsiona um diafragma de poliuretano, bombeando uma camara de ejecdo de
sangue. Pesa 1150 g e possui um controlador externo, valvulas porcinas de 25 mm, e baterias

externas laterais com autonomia de até 8 horas, figura 2.10, podendo funcionar numa faixa acima
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de 120 bpm (batimentos por minuto), provendo um fluxo com vazdo acima de

10 I/min (FRAZIER, 2001, p. 1186).

Figura 2.10 - Ilustragio e foto do dispositivo Heartmate VE ® (Texas Heart Institute)

O dispositivo Heartmate IP® ¢ uma bomba pulsatil implantavel acionada por um atuador
pneumatico externo que impulsiona um diafragma de poliuretano, bombeando uma cdmara de
ejecdo de sangue, pesa 570 g, e também trabalha com valvulas porcinas de 25 mm, numa faixa
acima de 140 bpm (batimentos por minuto), provendo um fluxo com vazao acima de 12 1/min,
sua localizagdo ¢ parecida com o modelo VE, figura 2.10, com excec¢do das baterias mostradas na

figura (FRAZIER, 2001).

Um dispositivo de design diferenciado ¢ o BVS 500 da Abiomed, composto de duas
camaras (camara atrial e camara ventricular) que tem uma aparéncia mais vertical do que os
outros dispositivos e defende a concepc¢do natural do corag@o (composto de atrios e ventriculos)

conforme figura 2.11.
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Figura 2.11 - BVS 500® da empresa Abiomed ao lado de seu console de acionamento pneumatico.

Entre outros exemplos de dispositivos de fluxo pulsatil temos a bomba paracorporea de
acionamento pneuméatico Medos®, da empresa alemi “Medos Medizintechnik” e do “Helmholtz-

Institute, Aachen” mostrada na figura 2.12.

Figura 2.12 - Dispositivo Medos® da empresa Medos Medizintechnik.

Outro dispostivo alemio que segue a linha do Medos® ¢ a bomba Berlim Heart® da

empresa “Mediport Kardiotechnick, Berlim” como pode ser observado na figura 2.13.
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Figura 2.13 - Dispositivo Berlim Heart” da empresa Mediport Kardiotechnick.

Conforme ja citado no capitulo que trata sobre o desenvolvimento de DAVs no Brasil,
temos um dispositivo sendo estudado no Incor em Sao Paulo de funcionamento semelhante aos
citados anteriormente, conforme pode ser observado na figura 2.14. Com acionamento
pneumatico e bombeamento por diafragma o dispositivo trabalha com a abertura e fechamento de
duas valvulas bioldgicas em série, chamadas de valvulas de entrada e saida. O controle ¢ feito
através de um console com sistema pneumatico, o que ndo permite a total implantabilidade do

dispositivo.

Figura 2.14 - O DAV-InCor do Instituto do Coracdo em Sio Paulo.
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Figura 2.15 - O dispositivo pulsatil da Braile Biomédica.

Outra tentativa esta sendo tomada pela empresa Braile Biomédica, mundialmente
conhecida no ramo de cardiologia e esta ainda em fase de prototipagem. O dispositivo da Braile
aposta no mesmo funcionamento pneumadtico citado, porém com uma estrutura diferenciada

conforme podemos observar na figura 2.15.

O coragio artificial total Jarvik-7%, que ja foi chamado de “Utah-TAH” (do inglés, “Total
Artificial Heart”, coragdo atificial total) e “Symbion TAH” comecou a ser testado em meados de
1982 por cirurgidoes da Universidade de Utah e ¢ composto de ventriculos em formato esférico e

um diafragma em formato de disco, com valvulas de entrada e de saida, ver figura 2.16.

Figura 2.16 - O coragdo artificial Jarvik-7 em varios modelos.
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Sua evolucao, o coracao artificial total Cardiowest®, também conhecido como Jarvik-70®,
¢ um dispositivo ortotopico’ de acionamento pneumatico construido pela “Cardiowest
Technologies, Inc”, atualmente “Syncardia”, com diafragmas de poliuretano que se retraem
durante a diastole, valvulas mecanicas pneumaticas de duas vias da “Medtronic-Hall Ind.”, e um
console com pneumotacdmetro, que fornece informagdes para um controlador. A freqiiéncia de
abertura e fechamento das valvulas pode variar entre 40 e 120 vezes por minuto, fornecendo um
fluxo acima de 10 1/min, mas normalmente, ¢ usado para prover uma vazao de 6 a 8 l/min

(ARABIA, 1999).

Outro dispositivo de fluxo pulsatil é o AbioCor®, figura 2.17, produzido pela empresa
ABIOMED e o “Texas Heart Intitute” com contrato do “National Heart, Lung and Blood

Institute”, um coragdo implantével ortotdpico de acionamento eletrohidraulico.

Figura 2.17 - Foto do coragio artificial Abiocor™ (ABIOMED)

Seu motor trabalha entre 4.000 e 8.000 rpm e gera a pressao necessaria para a
movimentac¢do dos diafragmas que impulsionam os ventriculos através de um atuador hidraulico,
figuras 2.17 e 2.18. Suas vélvulas e diafragmas sdo feitos de um material antitrombogénico®

chamado Angioflex® produzido pela propria ABIOMED.

7 que substitue o cora¢do natural
¥ que evita a formagio de trombos (vide apéndice A, trombose)
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Figura 2.18 - Esquema de implantagdo do coragdo artificial Abiocor” (ABIOMED)

Através de um console externo, as baterias principais sao carregadas e t€ém autonomia
para 4 horas de funcionamento, uma bateria interna, de emergéncia, ¢ carregada através de um

TETS (do inglés, sistema de transmissdo transcutanea de energia) e tem autonomia de 20 min, ver

figura 2.18.

Figura 2.19 - Foto do dispositivo da Nimbus® (“Cleveland Clinic Foundation”)
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Um outro dispositivo, de acionamento eletro-hidraulico que esta em estudo na “Cleveland
Clinic Foundation”, em parceria com a empresa “Nimbus Inc” e com o aval do “National
Institute of Health” funciona por meio de um motor BLDC e um atuador hidraulico de alta

pressao, figura 2.19 (ANDRADE, 1999).

O departamento de orgdos artificiais do “National Cardiovascular Center Research
Institute”, em Osaka, Japdo, também desenvolve um coragdo artificial total eletrohidraulico que
funciona através de um sistema de bombeamento composto de um atuador hidraulico, mas com
diafragmas elipticos. Seu sistema conta, ainda, com controladores externos e internos, TETS,
sistema de biotelemetria Optica e valvulas artificiais, de 23 mm na entrada do dispositivo, e 21
mm na saida. O material que recobre a superficie, que entra em contato com o sangue, ¢ um

poliuretano antitrombogénico desenvolvido pela “Toyobo Co.”, em Osaka (TATSUMI, 1999).

A “Pennsylvania State University” em conjunto com a empresa Sarns”, tem um convénio
com a “Cleveland Clinic Foundation” para o desenvolvimento de um coracao artificial total com

acionamento eletromecanico, figura 2.20 (PIERCE, 1996).

Figura 2.20 - Coracdo desenvolvido na Universidade da Pensilvania

30



No Brasil, conforme citado no capitulo que trata sobre o desenvolvimento brasileiro de
DAVs, o Coragao Artificial Auxiliar CAA - IDPC esta em desenvolvimento no Centro Técnico
de Experimentos, departamento de Bioengenharia, do Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia -
IDPC, em Sao Paulo, que inicialmente foi idealizado num programa de parceria com o “Baylor
College of Medicine”, em Houston, EUA. O CAA — IDPC parte do conceito de um coragao
artificial total implantavel e heterotdpico (sem a extracdo do coracdo natural), que trabalha como

um corag¢do auxiliar, em harmonia com o 6rgao assistido, figura 2.21 (ANDRADE, 1999).

Seu acionamento € eletromecanico, através de um motor BLDC que eleva no sentido axial
as duas placas propulsoras, através de um parafuso e um sistema de roletes, impulsionando,

alternadamente, os diafragmas que bombeiam o sangue, controlados por valvulas porcinas na

entrada e na saida (FONSECA, 2003).
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Figura 2.21. Sistemas do projeto do Coracdo Artificial Auxiliar (Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia)
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Seus subsistemas compreendem: um dispositivo de volume varidvel, camara de
complacéncia; um controlador eletronico; um monitor de diagnostico; um sistema de transmissao
transcutanea de energia; um modulo de energia com trés baterias; e conector de emergéncia para

fonte de energia e controle externos, figura 2.21 (ANDRADE, 1998).

2.5 Bombas axiais

Entre as principais vantagens das bombas axiais de fluxo continuo estdo: dimensdes
reduzidas, ndo necessidade de instalagao de valvulas cardiacas artificiais, e baixos indices de

hemolise (ANDRADE, 1999).

A lubrificacdo dos rolamentos e o selo mecanico entre o rotor € o estator consistem um
problema, pois sempre que ocorre falha na vedagdo do selo, ocorre hemdlise e formagao de

trombos no interior dos rolamentos (KONISHI, 1996, p.124).

Sao dispositivos em que o fluxo € paralelo ao eixo de rotacio da bomba e em geral
possuem pequenas dimensdes facilitando seu implante. O primeiro exemplo ¢ um dispositivo de
assisténcia intraventricular criado por Wampler e equipe, denominado Hemopump® que pode ser
acionado a distancia por um cabo, figura 2.22. Seu uso clinico no “Texas Heart Institute”
comecou em abril de 1988 como suporte de curta permanéncia e, atualmente, apds ter passado

por algumas alteragdes, pode prover mais de 3,5 I/min (WAMPLER, 1988).

cabo de
acionamento

ventriculo
esquerdo

fluxe de sangue

acionador

Figura 2.22 - Esquema de funcionamento da bomba Hemopump®
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A Hemopump® ¢é presa a uma canula flexivel de 200 mm capaz de alcangar o ventriculo
esquerdo através da valvula aortica. Um cabo flexivel dentro de uma capa conecta o motor a
bomba propriamente dita, figura 2.22, que trabalha entre 17.000 e 25.000 rpm bombeando sangue
do ventriculo esquerdo para a aorta descendente, apéndice A, (WAMPLER, 1988) apud
(LEIRNER, 2000).

O sangue ¢ coletado do ventriculo esquerdo e retorna pela aorta descendente conforme a
figura 2.23. A bomba pode ser inserida através de uma pequena incisdo pela artéria femoral, pela

artéria iliaca externa, ou pela aorta abdominal distal, apéndice A (LEIRNER, 2000).

Muitos autores nado classificam essa bomba junto com o grupo das bombas axiais por se
tratar de um dispositivo de acionamento remoto por cabo flexivel e ter apresentado altos indices
de hemolise, muito diferente das modernas bombas axiais que utilizam motores BLDC e tém o

acionamento direto pelo dispositivo mostrando bons resultados em testes de hemdlise.

Figura 2.23 - Localizagio da bomba Hemopump® (Texas Heart Institute)
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DeBakey/NASA

Figura 2.24 - Bomba axial DeBakey” (Baylor College of Medicine)

O primeiro dispositivo dessa geragdo surgiu em junho de 1996, ver figura 2.24. A bomba
DeBakey” de assisténcia circulatéria de fluxo axial foi construida com o suporte financeiro do
“NASA Jonhson Space Center” em conjunto com o “Baylor College of Medicine” que colocou o
nome em homenagem ao patrono do seu departamento de cirurgia Michael E. DeBakey e foi
licenciado para comercializac¢ao pela “Micro Med Technology Inc”. Seu rotor tem o acionamento
eletromagnético, com imas bem proximos ao estator, construido em liga de titanio e com suas
partes elétricas e eletronicas hermeticamente isoladas (NOSE, 2000).

Este dispositivo pode prover mais de 10 I/min a 12.500 rpm e tem seu posicionamento
intraventricular, conforme a figura 2.24, ¢ baseado, em parte, na tecnologia usada nas bombas de

combustivel dos 6nibus espaciais “Space Shuttle” da NASA (DE BAKEY, 2000).

Logo apds o surgimento desse dispositivo, surgiu o Jarvik 2000® desenvolvido pelo Texas
Heart Institute, situado ha um quarteirdo do Baylor College of Medicine em Houston no Texas,

EUA, conforme figura 2.25.
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Figura 2.25 - Foto da bomba Jarvik 2000 (Texas Heart Institute)

O rotor ¢ imantado e construido em uma liga de neodimio, ago, ¢ boro, além de ser
sustentado por mancais ceramicos e ter todas as superficies que entram em contato com o sangue
feitas em titanio polido. A rotacdo normal da bomba est4 entre 8.000 e 12.000 rpm, gerando um
fluxo médio de 5 I/min. Sua velocidade é controlada por um sistema analdgico, podendo ser

ajustada manualmente (JARVIK, 2001, p.125).

No Brasil, mais precisamente no Instituto do Coracao de Curitiba, foram desenvolvidos
testes “in vitro” com uma bomba de fluxo axial implantavel, para assisténcia intraventricular
esquerda, projetada para trabalhar entre 8.000 e 12.000 rpm, com 70 mm e pesando
aproximadamente 85 g, figura 2.26 (KUBRUSLY, 2000). O primeiro prototipo foi construido em
aco inoxidavel, ao invés de titdnio conforme o idealizado, devido ao alto custo do material, o que
resultou na alteracdo de peso de 85 g para 194 g, o custo total da producdo da bomba foi

projetado, em 2000, em torno de 6 a 8 mil dolares.
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Figura 2.26 - Bomba axial do Instituto do Coragdo de Curitiba (Kubrusly, 2000).

O rotor da bomba ¢ construido com magnetos permanentes, tal como em um motor sem
escovas de corrente contina, e nele sio inseridas as hélices. Assim como o Jarvik 2000%, essa
bomba ¢ posicionada diretamente no ventriculo esquerdo e pode prover um escoamento com

vazdo entre 5 e 8 /min (KUBRUSLY, 2000, p. 169).

A empresa paulista Braile Biomédica, anteriormente citada, também comegou o
desenvolvimento de um protétipo de bomba axial e estd estudando seu dispositivo que pode ser

visto na figura 2.27.

Figura 2.27 - Bomba axial da empresa Braile Biomédica.

O centro médico da “University of Pittsburgh”, na Pennsylvania, e o grupo ‘“Nimbus Inc.”
desenvolveram um dispositivo de assisténcia circulatoria ventricular esquerda, uma bomba axial

chamada Axipump®, implantdvel em uma pequena bolsa posicionada na parede abdominal
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esquerda canulando o apice do ventriculo esquerdo e a aorta descendente, ver apéndice A

(KONISHI, 1996).
A “University of Pittsburgh”, na Pensilvania estuda atualmente um dispositivo batizado

de Streamliner”, figura 2.28, que possui seu rotor suspenso por um campo eletromagnético e

utiliza rolamentos cOnicos.

Rolamento

Figura 2.28 - Projeto Streamliner” (University of Pittsburgh, Pennsylvania)

Figura 2.29 - Bomba axial Heartmate II® (Thermo Cardio Systems)
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O dispositivo Heartmate I1*, desenvolvido pela “Thermo Cardio Systems, Inc”, ¢ uma
bomba axial de fluxo continuo, de funcionamento similar aos descritos acima. A preocupagdao
principal do seu projeto sdo alteragdes no selo e na vedagdo das partes eletronicas, conforme
figura 2.29. O Heartmate 11 nio deve ser confundido com o Heartmate®™, um ventriculo artificial
de fluxo pulsatil. Segundo o autor, o Heartmate® representa a primeira geracdo de DAVs
(pulsateis), enquanto que o Heartmate II® representa a segunda geragio (axiais) e o Heartmate I1I,

a terceira geracdo, bombas centrifugas implantaveis (BURKE, 2001).

Outro exemplo de bomba axial de fluxo continuo ¢ a bomba Impella®, figura 2.30,
projetada pelo “Helmholtz-Institute” e pela empresa “Impella Cardiotechnik AG, Aachen”, para

uso em assisténcia circulatoria em cirurgias cardiacas (BIAN, 2002).

Figura 2.30 - Possibilidade de insercio do dispositivo Impella® em vasos periféricos

Esta bomba ¢ inserida através de vasos periféricos até a aorta descendente e seu
acionamento eletromecanico ¢ realizado por um micro-motor “Brushless DC” com transmissao
eletromagnética, tem o didmetro de 6,4 mm e pode fornecer até 4,5 1/min de vazao a 30.000 rpm,

como mostra a figura 2.30 (BIAN, 2002).
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2.6 Bombas centrifugas

As bombas ndo pulsateis, centrifugas ou de fluxo radial, se caracterizam pelo movimento
perpendicular ao eixo no sentido radial da bomba, o seu efeito centrifugo realiza o bombeamento
do sangue e, em geral, sdo constituidas de um médulo externo que ndo tem contato com o sangue,
responsavel pelo controle e comutacdo, no caso das implantdveis, ou pelo acionamento
magnético das bombas de circulacdo extracorporea e assisténcia prolongada para a recuperagao.
Nestes casos, a bomba ¢ descartavel e esterilizada para o contato com o sangue. As bombas

centrifugas podem fornecer uma vazao acima de 10 I/min (ANDRADE, 2006).

Por trabalharem de forma continua, possibilitam o uso de canulas de menor diametro para
atingir a mesma vazdo dos outros dispositivos em uma circulagdo extracorporea. Pesquisadores
do mundo todo vém estudando este tipo de dispositivo, visando a melhora do desempenho,
durabilidade, trombogenicidade’ e hemolise'® (ANDRADE, 1998). Atualmente, gragas a
baixa taxa de hemolise e a sua grande capacidade de vazao em pequenos dispositivos, esta bomba
esta sendo usada em trés diferentes aplicacdes, conforme a tabela 2.1, Circulagao Extracorpdrea
(CEC), Circulagdo Extracorporea com Oxigenador de Membranas (ECMO), ou Suporte
Cardiopulmonar Percutaneo (PCPS), e Assisténcia Ventricular Direita (RVAD) e Esquerda
(LVAD) (NOSE, 1998).

Tabela 2.1 - Os 3 tipos de bomba centrifuga conforme sua utilizagio (NOSE, 1998).

Fase | Utilizacao necessidade | Estagios do implante
1 |CEC até 2 dias “Confusion”: Dificuldade de controle automatico
“Fighting”:  Organismo aumenta resisténcia

2 |ECMO, PCPS |at¢ 2 semanas o
periférica total

3 |LVAD,RVAD |min. 6 meses |“Live Together”: Estabilidade fisioldgica

? trombogenicidade esta relacionada & formagdo de trombos (vide apéndice A e B2)
""hemolise: lesdo traumatica aos elementos do sangue (vide apéndice B1)
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Para a realizacdo de um cirurgia cardiaca, num circuito de CEC, a necessidade de
confiabilidade da bomba deve ser de 2 dias, nesta fase denominada “confusion”, ha a formacao
de trombos vermelhos e grande possibilidade de rejeicdo. A diferenca basica entre os projetos

esta nos materiais utilizados e o desempenho necessario (NOSE, 2004).
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Capitulo 3

Bombas para Circulagao Extracorpérea

Se comparadas as bombas de rolete, que foram as primeiras bombas de sangue, e as
bombas pulsateis, as bombas centrifugas possuem caracteristicas de simplicidade e seguranga na
sua operacdo, facilitam a remog¢ao de ar durante a montagem do circuito, nem de excessivas

pressdes, ambas lesivas ao paciente durante a circulagdo extracorpérea (ANDRADE, 1996).

As bombas de fluxo continuo, entre elas as centrifugas, possibilitaram a diminuicdo de
casos de trombose e hemolise para a assisténcia circulatoria (FRAZIER, 1990) apud (LEIRNER,
2000).

A Biopump® ¢ a bomba centrifuga mais utilizada, atualmente, no mundo, ver figura 3.1.
Ela tem seu rotor acionado por acoplamento magnético com um motor situado em um modulo

externo, assim como sua similiar nacional, a Spiral Pump” (ANDRADE, 1998).

Figura 3.1 - Foto da bomba centrifuga Biopump® da empresa “Medtronic”
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O modelo adulto pode atingir 5000 rpm e pode fornecer a vazao de 10 I/min, seu modulo
externo possui uma bateria com autonomia de 45 minutos para eventuais faltas de energia. A
bomba Biopump® pode ter seu modulo programado para adultos e criangas e esta disponivel em

dois modelos: 80 ml, adulto; e 48 ml, infantil (LYNCH, 1978) apud (ANDRADE, 1998).

cone interno

rolamento

espacgador

ima

£y

base do cone externo

Figura 3.2 - Componentes do elemento descartivel da bomba Spiral Pump® (ANDRADE, 1996)

No Brasil, a bomba centrifuga Spiral Pump®, vide figura 3.2, estd sendo usada para
circulagdo extracorporea em cirurgias cardiacas e¢ se encontra em fase final de testes no Instituto

Dante Pazzanese de Cardiologia (ANDRADE, 1996).

O mercado de bombas centrifugas para CEC, ap6s a queda da patente da Biopump®, foi
inundado por uma série de fabricantes em diversos paises, motivados pela possibilidade de
venderem somente as bombas descartaveis, que podem ser utilizadas nos modulos das bombas
tradicionais. Estes modulos sdo equipamentos mais caros e de maior complexidade, sdo mais
dificeis de serem desenvolvidos e necessitam de um fluxdmetro. Dessa forma, ha muitas outras

bombas centrifugas para CEC no Brasil.
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Figura 3.3 - Bomba Centrifuga Capiox” (Terumo Cardiovascular Systems)
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Capitulo 4

Bombas centrifugas implantaveis

Os dispositivos de fluxo continuo, como as bombas rotativas, sdo utilizados com maior
freqliéncia que os pulsateis, nos casos de suporte circulatdrio apds cirurgia cardiaca em razao da
facilidade de sua retirada, do menor custo e da possibilidade de utilizacdo das canulas de

circulagdo extracorpdrea (FUCHS, 2002).

A seguir, apresentamos algumas bombas centrifugas implantaveis que estdo sendo

estudadas e utilizadas pelo mundo.
4.1 Evaheart®

A bomba implantavel que vem sendo desenvolvida pela empresa “Sun Medical
Technology Research Corp”, chamada Evaheart® (Evaheart, Suwa, Japdo), figura 4.1, para
assisténcia ventricular esquerda, foi concebida e patenteada pelo Dr. Kenji Yamazaki da “Waseda

University” em Tokio, Japao (ABE, 1999).

Figura 4.1 - Foto e esquema da bomba Evaheart” (Evaheart, Suwa, Japao).
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Na bomba centrifuga implantavel Evaheart”, o sangue ¢ coletado do apice do ventriculo,

através de uma canula, e ¢ bombeado para a aorta descendente através de uma outra canula.
4.2 Gyro® C1E3 e NEDO® PI-601 e PI-700

A bomba centrifuga implantavel Baylor-Kyocera Gyro® tem sido desenvolvida desde
1995, no “Baylor College of Medicine”, atingindo resultados acima de 284 dias de sobrevivéncia

dos pacientes em assisténcia ventricular esquerda, figura 4.2 (NONAKA, 2001; NOSE, 2004a).

A Gyro® é uma bomba de sangue miniaturizada desenvolvida pela equipe do Dr. Nosé no
“Baylor College of Medicine” em parceria com a empresa Kyocera e a Universidade de Viena

(NAKAZAWA, 1997; NOSE, 1998).

Fig 4.2 — Foto e detalhes do rotor da bomba centrifuga Gyro™ (NOSE, 2004a)

A bomba ¢ fabricada em liga de titdnio e tem um volume interno de 25 ml, pesa 204 g ¢

pode fornecer até 5 I/min a 2.000 rpm com uma pressio de 100 mmHg, figura 4.2 (NOSE, 1998).

Os mancais da bomba Gyro® sio de alumina e PE (polietileno) de ultra-alta massa molar.
O macho ¢ ceramico e a fémea ¢ polimérica. Diversos estudos mostram que o tempo de vida
estimado desse sistema de mancais ¢ de 10 anos quando usado em Assisténcia Ventricular Direita
(RVAD), 8 anos em Assisténcia Ventricular Esquerda (LVAD) e 5 anos em CEC
(MAKINOUCHI, 1996).
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O projeto da bomba NEDO® “New Energy and Industrial Technology Development
Organization” (NEDO, Houston, EUA) pode ser considerado como a terceira geracdo das
bombas centrifugas que, atualmente, estd sendo experimentada em assisténcia biventricular
(BVAD), com a implantacdo de duas bombas no espago pré-peritoneal, ver apéndice A. (NOSE,
2004Db).

4.3 Heartmate IT11®

O Heartmate III® (Thoratec, Pleasanton, EUA) é a tltima versdo do que pode-se chamar
uma linhagem de bombas de sangue para assisténcia ventricular, figura 4.3, e ¢ um projeto de
bomba centrifuga implantdvel sem rolamentos. A concep¢do do proprio motor que aciona a
bomba, construido pela empresa Levitronix”, permite que o rotor funcione com seis graus de

liberdade.

Fig 4.3 - Fotos da bomba centrifuga implantavel Heartmate 111"
4.4 Coraide®

O dispositivo Coraide®™ da (“Cleveland Clinic Foundation”, Cleveland, EUA) em contrato
com o “National Institutes of Health” foi inicialmente desenvolvido através de analise

computacional fluidodinamica (CFD) e testes de escoamento de 25 prototipos de rotores. Ele
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visa, através do conceito “rotodinamico”, o mesmo do mancal hidrodinamico, ser uma alternativa
de baixo custo, poucos componentes, que ndo oferece contato direto com o sangue, utilizagao

cirirgica pouco invasiva e de ampla utilizacao clinica, figura 4.4 (GOLDING, 1998).

Fig 4.4 - Foto e posicionamento da bomba centrifuga implantavel Coraide”™

A “Arrow International” recebeu a aprovagdo para o inicio dos testes clinicos do Coraide®
como dispositivo para assisténcia ventricular esquerda de fluxo continuo em dezembro de 2002.
Nos Estados Unidos, no entanto, o dispositivo ainda ndo obteve aprova¢do do Organismo de
controle de alimentos e medicamentos nos Estados Unidos (FDA) para as pesquisas iniciais. O
primeiro implante do Coraide® em um ser humano ocorreu em 8 de maio de 2003, num paciente
que estava a espera de um transplante. A “ponte” para o transplante foi considerada bem sucedida

(ARROW, 2004).
Segundo o site da CCF, foram realizados 3 estudos de 30 dias, cada, para a finalizagao dos

desenhos do projeto e 3 estudos de 90 dias cada para validagdo dos mesmos. A bomba Coraide®

j4 soma mais de 10.000 horas de operagdo sem falha elétrica ou mecanica (CCF, 2004).
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4.5 Duraheart®

A bomba centrifuga implantavel Duraheart® (Terumo Heart Inc, Ann Arbor, EUA), figura
4.5, e de sua subsidiaria japonesa “Terumo Corporation”, em Tokio, € um projeto multicéntrico
que visa incluir uma nova opg¢ao para o suporte a vida de pacientes cardiacos cronicos residentes

na Europa.

Fig 4.5 - Foto e radiografia da bomba centrifuga implantavel Duraheart”

A bomba utiliza a tecnologia de suspensdo magnética para o acionamento do seu rotor
centrifugo e visa minimizar o atrito entre suas partes moéveis, fator associado, em geral, a
dissipacio de calor e danos as células sanguineas. O primeiro implante da Duraheart® ocorreu em
19 de janeiro de 2004 no “Herz und Diabeteszentrum” do hospital da universidade do Ruhr em

Bochum, Alemanha (TERUMO, 2004).

4.6 Deltastream®- MDP

A bomba de sangue Deltastream™ (Medos Medizintechnik, Stolberg, Alemanha), em
parceria com o “Herz und Diabeteszentrum” e procura introduzir o conceito de
“Mikrodiagonalpumpe” (do alemao, micro-bomba diagonal) bomba mista centrifuga e axial,
figura 4.6, para aplicagdes como assisténcia ventricular, ponte para a recuperagdo e ponte para o

transplante cardiaco.
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Fig 4.6 - Foto ¢ esquema da bomba Deltastream®™ da empresa Medos

A Deltastream® tem 30 mm de didmetro por 80 mm de comprimento, 120 g de peso,
volume interno de 15 ml. Seu consumo varia de 7 a 10 W e pode fornecer até 5 1/min a uma
pressdo de 100 mmHg a 6.000 rpm. Construida em policarbonato e titanio, figura 40, esta bomba
jé estad sendo testada em experimentos “in vivo” segundo o site do “Institut fiir Biomedizinische

Technologien” da escola de tecnologia de Nordrhein, Westfalen (IBMT, 2004).

4.7 Ventrassist®

A bomba centrifuga implantavel Ventrassist € um projeto das empresas “Micromedical
Industries Ltd” e “Ventracor Ltd” e da Escola de Engenharia da “University of Technology”, em
Sidney, Australia. Este projeto recebe um apoio do governo australiano de at¢ 4 milhdes de
dolares australianos. A bomba Ventrassist foi desenhada em liga de titdnio para assisténcia
ventricular esquerda, sendo implantada sob o musculo do diafragma, sem utilizar selos ou

mancais convencionais e suas baterias t€ém autonomia de até oito horas, figura 4.7.

O maior avanco tecnolégico desse dispositivo pode ser visto na figura 4.7, sua indugdo
direta do rotor da bomba. Ao contrario de muitas bombas centrifugas implantaveis que utilizam
motores e acoplamentos magnéticos, as bobinas induzem o rotor da bomba que ¢ feito em

material magnético.
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Fig 4.7. Fotos da bomba Ventrassist® (Ventracor, Sidney, Australia).

Os testes dessa bomba estdo sendo realizados pelo Dr. Don Esmore no “Alfred Hospital”
em Melbourne e s3o os primeiros testes, deste tipo (realizados em humanos) na Australia

(VENTRACOR, 2004).

4.8 Outras bombas: Taita®, ICBP®, MSCP®, e Cora Valveless®

No departamento de engenharia elétrica da Universidade Nacional de Taiwan, em Taipei,
China, o dispositivo implantavel Taita® esta sendo desenvolvido para assisténcia ventricular, seu
principio de acionamento eletromecanico aliado a um acoplamento magnético pode produzir uma

vazao de aproximadamente 2,0 I/min com pressdo de 100 mmHg a 3500 rpm (CHOU, 2001).

A Universidade de Kyoto, no Japdo, e a NTN Inc também desenvolveu sua bomba
centrifuga denominada “Magnetically suspended centrifugal pump (MSCP)” que tem o rotor
suspenso axialmente por um campo magnético, visando eliminar o atrito causado por selos e

rolamentos convencionais (TSUYA, 1997).

O rotor da MSCP ¢ localizado entre um estator superior com imas permanentes, que
geram a forga de atracdo na dire¢do axial, e um estator inferior que gera, através de um campo

eletromagnético, forca de atracdo e torque para controlar o deslocamento e rotagdo. Sua
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amplitude maxima de deslocamento axial ¢ de 0.06 mm, com rotagdo méaxima de 1600 rpm e

pressdo maxima e vazao de 120 mmHg e 7 1/min, respectivamente (MASUZAWA, 2003)

Figura 4.8 - Esquema de um possivel coracdo artificial utilizando o principio rotativo de Wankel

O Laboratorio de Pesquisas Cirtrgicas da Faculdade de Medicina, da “Univesité de la
Méditerranée”,

em Marselha, Franga, ¢ a Escola de Medicina da Universidade de Hiroshima, no

Japdo, pesquisam uma bomba totalmente implantavel denominada Cora Valveless

® baseada no
principio do compressor rotativo de Wankel, figura 4.8 (MONTIES, 1996; MITSUI, 1998)
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Figura 4.9 - Esquema da bomba rotativa Cora”

Acionado por um parafuso excéntrico, este compressor torna possivel um fluxo semi-

pulsatil sem valvulas pelo deslocamento positivo através de uma camara eliptica, ver figura 4.9

51



Visando a assisténcia circulatoria esquerda, este dispositivo ¢ feito em liga de titanio, usa
recobrimento cerdmico de carbono e ¢ acionado por um motor BLDC. Embora mecanicamente
aprovado, seu indice normalizado de hemdlise (NHI) ainda ¢ alto, devido a alta taxa de
rompimento das hemdcias quando o sangue ¢ pressionado contra a parede interna da bomba

(MITSUI, 1998).

O departamento de Orgdos Artificiais do NCC (“National Cardiovascular Center”) estuda
uma bomba denominada ICBP “Implantable Centrifugal Blood Pump” (Toyobo Co, Osaka,
Japao) para assisténcia circulatoria prolongada, capaz de fornecer 5 I/min a 100 mmHg, com 320

ml e peso de 830 g (WAKISAKA, 1998).
4.9 Dispositivo projetado e construido
A bomba centrifuga implantavel desenvolvida neste trabalho foi, inicialmente, construida

em policarbonato para facilitar sua observacdo durante os estudos em bancada. Outro prototipo

esta sendo manufaturado em liga de titanio para inicio dos testes “in vivo”, figura 4.10.

Figura 4.10 — Bomba centrifuga implantavel desenvolvida

A bomba pode fornecer até 5 1/min a 1.800 rpm com uma pressao de 100 mmHg. Ela pode

trabalhar com seu atuador proprio, motor BLDC, ou com o atuador da bomba Gyro®, figura 4.10.
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Capitulo 5

Materiais e métodos

O conceito de uma bomba para assisténcia ventricular com durabilidade de pouco mais de
6 meses para utilizagdo em pontes para o transplante cardiaco ndo é compativel com a atual
espera dos pacientes na fila do transplante por doadores, ¢ essencial que esta bomba opere por um
ano ou mais. Apds descobertas de recuperagdo do miocéardio apds uma assisténcia prolongada,
convencionou-se que, para a assisténcia ventricular de longa duragdo, o dispositivo deve ter uma

durabilidade minima de 2 anos (NOSE, 1998).

Os componentes elétricos e mecanicos do dispositivo devem ter durabilidade de 5 anos
para garantir o tempo de vida da bomba, o sistema deve ser hermeticamente selado para evitar a

passagem de fluidos e ndo deve atingir temperaturas elevadas para que se evite o dano as células.

O sistema proposto pode ser dividido em bomba, atuador, controlador e baterias. As
baterias fornecem energia ao controlador, que comanda o funcionamento de um motor BLDC.
Este controlador, através de um acoplamento magnético que aciona a bomba. Este acoplamento ¢é
composto por imas do motor e imas fechados dentro do rotor da bomba, que nao entram em
contato com o sangue. O rotor acompanha o movimento do atuador e o sistema de mancais

permite a sustentagdo do rotor.

A bomba centrifuga implantavel foi desenvolvida para a utilizagdo em assisténcia
ventricular de longa duracdo. Para isso, foi necessario o projeto de um sistema de mancais de
apoio de alta durabilidade, abolindo o uso de rolamentos e selos no rotor da bomba. Outra opcao
seria a utilizagdo de um mancal com suspensdo eletromagnética, de maior complexidade no

projeto e construcao. Escolheu-se utilizar o sistema de mancais de apoio.

A metodologia deste trabalho seguiu a linha de desenvolvimento proposta pelo Dr. Nosé
(1998) conhecida como desenvolvimento “passo a passo”, que se baseia na progressdo de

experimentos e aperfeicoamento do projeto através de resultados preliminares. Estes resultados
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foram reportados ao final da descricdo de cada experimento, mas foram analisados como um todo

no capitulo 7.

Foram realizados testes de atrito para a selecdo dos materiais mais adequados ao sistema
de mancais, testes de desempenho para a determinagdo da entrada da bomba, simulagdo
computadorizada para escolha de da melhor geometria, testes de desempenho comparando com

outras bombas similares e, por fim, testes normalizados com sangue para o estudo da hemolise.

5.1 Mancais de apoio

Os mancais de apoio desenvolvidos para esse fim, somente estdo em contato entre pivod
macho e pivd fémea quando a bomba estd funcionando numa rotagdo abaixo de 1100 rpm
(mancal inferior), ou acima de 1500 rpm (mancal superior), ja que na faixa de 1200 rpm a 1400
rpm as forcas de bombeamento e sustentagao do rotor se igualam no mancal hidrodinamico e
ocorre a levitagdo hidrodindmica do rotor, sem atrito algum nas partes, o que eleva

consideravelmente a durabilidade do dispositivo.

Mancal superior

- Mancal inferior

Fig 5.1. Mancal cerdmico polimérico da bomba Gyro®.
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Um sistema similar ¢ utilizado nos mancais da bomba NEDO® da Baylor College of

Medicine, conforme a figura 5.1 (TAKAMI, 1997).

Durante testes deste sistema americano, foi observada uma deformagdo plastica
substancial do Polietileno no pivé fémea, mas, através de um método de estimagdo de volume,

considerou-se muito baixa a parcela de “debris”, retirada do material (MARKINOUCHI, 1996).

Com o mancal puramente cerdmico, TAKAMI (1997) obteve resultados de indices
normalizados de hemolise (NIH) altos, ou seja, piores do que os obtidos com o sistema de
mancais com macho ceramico e fémea polimérica, conforme a tabela 5.1, o que nos conduziu a
escolha do mancal ceramico-polimérico para o desenvolvimento da bomba centrifuga
implantavel. Entretanto, julgou-se necessario um estudo com diferentes materiais elegiveis para a

composi¢ao do sistema de mancais de apoio.

Tab. 5.1 - Valores do NIH obtidos através de testes “in vitro” de hemoélise (TAKAMI, 1997).

.. Fémea ceramica Fémea PEUAMM
Condic¢ao
[g/100 L] [g/100 L]
CPB (5 I/min, 350 mm Hg) 0,0617 0,0305
LVAD (5 l/min, 100 mm Hg) 0,0115 0,0056

Além da melhora nos valores do NIH, possivelmente, causado por vibracdo do mancal e
atrito, o sistema que utiliza a fémea em PEUAMM se apresenta superior ao puramente ceramico
como apresentado nas medi¢des de vibragdo sobre os mancais com a técnica de andalise de suas

Transformadas Rapidas de Fourier (TAKAMI, 1997).

55



5.2 Determinacao da entrada excéntrica

Com esse tipo de configuracdo para o sistema de mancais, ndo pode ser utilizada uma
entrada concéntrica ja estudada no Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia, na bomba
centrifuga de CEC, a Spiral Pump, por essa entrada da bomba ser localizada na mesma regido

utilizada para o posicionamento do mancal superior (ANDRADE, 1996).

Diante dessa mudanca, foi conduzido um estudo hidrodindmico para se dimensionar a
perda provocada pela alteracdo dessa entrada no desempenho da bomba. Foram confeccionados
dois protdtipos de bomba centrifuga, um com entrada concéntrica idéntica a da Spiral Pump e
outro com uma entrada excéntrica, objeto do estudo. Os dois prototipos foram estudados numa
versdo simplificada de um circuito fechado “Mock Loop” para a simulacdo das condi¢des de

trabalho das bombas (BOCK, 2006).

Suas curvas de caracteristicas hidrodindmicas foram plotadas conforme os dados obtidos
em especificas rotagdes das bombas. Como esses protdtipos foram confeccionados nas mesmas
dimensdes da Spiral Pump, por se tratar de experimentos iniciais para a verificacdo das mudancas
ocorridas com a alteracdo do orificio de entrada da bomba, os testes foram realizados sob as
mesmas condigdes de CEC para as quais a bomba Spiral Pump foi projetada. Essas condi¢des sdo
mais severas do que as necessarias para a bomba centrifuga implantavel, objeto deste trabalho, os
valores de pressdo sdo mais altos porque num circuito de circulagdo extracorpdrea utilizado em
cirurgias cardiacas hd muitas perdas de cargas ocasionadas pelo sistema de cardioplegia,
oxigenador de sangue e filtros, elementos que ndo estdo presentes na utilizagdo do dispositivo

proposto.

O circuito foi montado com materiais normalmente utilizados em CEC e consiste de um
reservatorio de PVC com capacidade de 4,0 1, dois tubos flexiveis de silicone com 1/2" de
didmetro interno, um obturador “clamp” ajustavel para o controle da vazao, monitores de pressao
na entrada e na saida da bomba, e um fluxometro por ultra-som (Transonic Systems, Inc., Ithaca,
New York), conforme figura 5.2, e foi baseado no circuito utilizado nos estudos preliminares

realizados na bomba Spiral Pump (ANDRADE, 1996).
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Fig 5.2 - Circuito utilizado para estudar uma nova entrada excéntrica.

O fluido utilizado foi uma solugdo de 37% de glicerina em 4gua, com 1056 Kg/m® e
viscosidade de 0,35 Pa.s segundo o recomendado para a simulagdo das condi¢des sanguineas
(YAMANE, 2006). Com o fechamento do obturador, foram anotadas as pressdes obtidas entre
0,5 I/min e 9,0 I/min, com intervalo de vazao de 0,5 I/min. Com o controle da rotagdao da bomba,
cada curva foi formada com os dados obtidos pelo sistema de aquisi¢do. O teste foi realizado a
2500 rpm (uma rotacdo média utilizada em CEC) e a 4000 rpm (méaxima rotag¢do atingida no

circuito).

5.2.1 Resultados preliminares

Os resultados dos testes de determinag@o da entrada da bomba podem ser vistos no grafico

da figura 5.3.
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Fig 5.3 - Grafico das curvas hidrodindmicas em um primeiro protétipo

Podemos observar que a entrada excéntrica causou um débito nos valores da relagdo
pressao x vazdo. Esse resultado levou a conclusdo de que a entrada concéntrica original da Spiral
Pump ¢ um fator importante no desempenho da bomba. Alguns conceitos surgiram baseados
nesse fato, mancais vazados chegaram a ser cogitados como uma forma de obter os bons

resultados de uma entrada concéntrica com a durabilidade e a simplicidade de um sistema de

mancais de apoio (TAKAMI, 1997b).

Por fim, antes de qualquer usinagem do primeiro prototipo da bomba centrifuga
implantdvel com 31 ml de volume interno, foram realizadas simula¢cdes numéricas
fluidodinamicas por computador, “Computational Fluid Dynamics” (CFD), por método de
volumes finitos, nos laboratorios do Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia onde se pode
prever qual a melhor geometria para a bomba. Para isso, foram utilizados os softwares Gambit

(Gambit, v.2.2.30, Fluent Inc., Lebanon, N. H., U.S.A.) para a criacdo das malhas e Fluent
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(Fluent, v.6.2.16, Fluent Inc., Lebanon, N. H., U.S.A.) para a simulagao numérica (LEGENDRE,
2000).

5.3 Selecao de materiais para o mancal

Para o desenvolvimento do mancal hidrodindmico surgiu a possibilidade de utiliza¢do de
outros biomateriais e ndo somente a alumina utilizada na bomba centrifuga da Baylor College of
Medicine ja que os testes nesse sistema ndo exploraram outros materiais (TAKAMI 1997). As
opgdes escolhidas para serem testadas foram o carbono pirolitico (utilizado em valvulas
cardiacas), a zirconia (utilizada em proteses ortopédicas) e o nitreto de silicio (muito estudado em
mancais de alto desempenho), além da alumina (ja utilizada pela bomba americana), e como
novas propostas de polimeros foram utilizados a Poliamida e o Teflon (PTFE) pelo baixo
coeficiente de atrito, além do polietileno de ultra-alta massa molar (PEUAMM) jé utilizado na
bomba americana. Também, foram repetidos os testes com pares tribologicos compostos s6 por
materiais ceramicos, ou seja, alumina-alumina, zirconia-zircOnia, carbono-carbono e nitreto de

silicio-nitreto de silicio.

Fig 5.4 — Bancada desenvolvida para os testes de atrito
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Para os testes de atrito foi proposto um sistema de simulacdo do atrito nos mancais
utilizando uma fresadora ferramenteira para a movimentacao do pivé macho, mével, sobre o pivo
fémea, imovel. Foram acoplados a maquina, uma balanga eletronica para o controle da carga
aplicada ao sistema, um suporte para a lubrificagcdo com agua e fixagdo para as fémeas testadas,

conforme pode ser observado na figura 5.4.

Os corpos de prova ceramicos, com exce¢do dos corpos em carbono pirolitico, foram
confeccionados pelo Centro de Ciéncias e Tecnologia de Materiais Ceramicos (CCTM) do
Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares IPEN com prensagem uniaxial, usinagem a verde
e sinterizagdo conforme o usual processo para obten¢do de ceramicas técnicas. Os corpos de
prova de carbono pirolitico foram confeccionados pela empresa Technomill de Belo Horizonte,
MG, especializada na confec¢do de pegas em carbono para valvulas cardiacas mecanicas. Os
corpos de prova poliméricos foram usinados na oficina do Instituto Dante Pazzanese de

Cardiologia.

Procurou-se seguir os mesmos processos de polimento no acabamento superficial dos
corpos de prova, apos a sua sinterizagao, para a obten¢ao de uma rugosidade média (Ra) entre 0,1
pm e 0,5 pum.

Os testes foram realizados a uma carga critica de 1,0 Kg.f (valor superior ao encontrado
no funcionamento da bomba) a 4000 rpm durante um periodo de 10 min, totalizando 40.10°
revolugdes (YAMANE, 2006).

5.3.1 Resultados preliminares

Os resultados dos testes de atrito realizados com o sistema proposto podem ser vistos na

tabela 5.2, abaixo.
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Tab. 5.2 - Resultados obtidos com os testes de atrito

Materiais: Poliamida Poliamida
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.2786 0.2769 0.5351
0.0204
Apos 0.2152 0.3199 0.5555
Materiais: PEUAMM PEUAMM
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.5296 0.4989 1.0285
0.0564
Apos 0.4995 0.4726 0.9721
Materiais: PTFE PTFE
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.2465 0.2168 0.4633
0.0137
Apos 0.1310 0.3186 0.4496
Materiais: Zirconia Zirconia
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 1.5003 0.8420 2.3425
0.0111
Apos 1.4966 0.8350 2.3310
Materiais: Poliamida Zirconia
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.3023 0.8853 1.1876
0.0006
Apos 0.3019 0.8851 1.1870
Materiais: PTFE Zirconia
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.5334 0.8511 1.3845
0.0010
Apos 0.8491 0.8491 1.3795
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Materiais: PEUAMM Zirconia
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.3494 0.7961 1.0455
0.0003
Apos 0.2492 0.7960 1.0452
Materiais: Nitreto de Silicio PEUAMM
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.8422 0.6363 1.4785
0.0031
Apbs 0.8420 0.6334 1.4754
Materiais: Nitreto de Silicio PTFE
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.8420 0.2733 1.1153
0.0006
Apos 0.8415 0.2732 1.1147
Materiais: Nitreto de Silicio Poliamida
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.8415 0.2503 1.0918
0.0002
Apos 0.8414 0.2502 1.0916
Materiais: Nitreto de Silicio Nitreto de Silicio
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.8414 0.8668 1.7082
0.0001
Apos 0.8414 0.8667 1.7081
Materiais: Zirconia PTFE
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 2.3185 0.2894 2.6079
0.0078
Apos 2.3184 0.2817 2.6001
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Materiais: Zirconia Poliamida
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 2.3183 0.2894 2.6076
0.0034
Apos 2.3148 0.2893 2.6042
Materiais: Zirconia PEUAMM
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 2.3183 0.6278 2.9461
0.0008
Apos 2.3182 0.6271 2.9453
Materiais: Carbono Poliamida
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.7487 0.2461 0.9948
0.0001
Apbs 0.7487 0.2460 0.9947
Materiais: Carbono PEUAMM
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.7487 0.6308 1.3795
0.0001
Apos 0.7487 0.6307 1.3794
Materiais: Carbono PTFE
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 0.7487 0.2812 1.0299
0.0002
Apos 0.7487 0.2810 1.0297
Materiais: Alumina Poliamida
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 1.2098 0.2469 1.4567
0.0003
Apbs 1.2097 0.2467 1.4564
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Materiais: Alumina PEUAMM
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 1.2097 0.4281 1.6378
0.0001
Apos 1.2097 0.4280 1.6377
Materiais: Alumina PTFE
Macho (g) Fémea (g) Conjunto (g) Perda (g)
Antes 1.2095 0.2761 1.4856
0.0002
Apos 1.2094 0.2760 1.4854

A partir desses dados pdde-se criar uma lista com um “ranking” de materiais, com os
pares que sofreram a menor perda de massa no desgaste por atrito durante os testes, tabela 5.2.
Para efeito demonstrativo acrescentou-se a lista o valor percentual de perda da massa por corpo

de prova, ver tabela 5.2.

Tab. 5.3 - “Ranking” dos materiais que sofreram menor perda de massa por atrito

Macho Fémea Perda % da massa
massa (g) inicial

1 |Nitreto de Silicio [Nitreto de Silicio| 0,0001 0,00585412
2 |Alumina PEUAMM 0,0001 0,00610575
3 |Carbono PEUAMM 0,0001 0,00724900
4 |Carbono Poliamida 0,0001 0,01005227
5 |Alumina PTFE 0,0002 |0,01346257
6 |Nitreto de Silicio |Poliamida 0,0002 0,01831837
7 |Carbono PTFE 0,0002 0,01941936
8 |Alumina Poliamida 0,0003 | 0,02059449
9 (Zircbnia PEUAMM 0,0003 |0,02715454
10 PEUAMM Zirconia 0,0006 | 0,02869440
11 |Poliamida Zircdnia 0,0006 | 0,05052206
12|Nitreto de Silicio |PTFE 0,0008 0,05379718
13|PTFE Zirconia 0,0010 |0,07222824
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14 |Zirconia Poliamida 0,0031 0,13038810
15|Nitreto de Silicio PEUAMM 0,0034 |0,20967196
16 |Zirconia PTFE 0,0078 | 0,29909122
17|Zircdnia ZircOnia 0,0111 0,47385272
18|PTFE PTFE 0,0137 | 2,95704727
19|Poliamida Poliamida 0,0204 3,67236724
20|PEUAMM PEUAMM 0,0564 |5,48371415

Como ndo estava no escopo desse trabalho um minucioso estudo das vibragdes como o
realizado por Takami, onde se mostraram os efeitos negativos da vibragdo em mancais puramente
ceramicos para este tipo de bomba, e por ter sido observada uma variacdo muito pequena entre o
mancal que obteve a classificagdo niimero 1 e o proximo da lista (tabela 5.3), decidiu-se
confeccionar os prototipos em alumina, mancal macho, e polietileno, mancal fémea, ao invés de

utilizar o mancal composto, somente, por Nitreto de Silicio (TAKAMI, 1997).
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Capitulo 6

Testes “in vitro” com o protétipo

Apobs os testes de definicdo dos subsistemas da bomba centrifuga implantavel, foi
confeccionado um protétipo para avaliagdo “in vitro”. Os testes conduzidos nessa etapa foram

ensaios de desempenho hidrodinamico e testes normalizados de hemolise.
6.1 Testes de desempenho e resultados

Os testes de desempenho foram conduzidos na faculdade de medicina Baylor, em
Houston, EUA, de acordo com os procedimentos internos do departamento de cirurgia Michael
E. DeBakey para os testes de desempenho de bombas de sangue. Embora o objetivo destes testes
esteja muito proximo aos objetivos dos primeiros testes, realizados ainda com a bomba Spiral
Pump, ou seja, conhecer as caracteristicas hidrodinamicas e fazer o levantamento das curvas da
bomba em cada rotagdo, estes testes realizaram o levantamento do consumo e da corrente do
motor utilizando o software LabView (National Instruments, Ithaca, EUA) para a aquisicao de
dados e monitoramento dos sinais. Estes dados estdo sendo utilizados para a constru¢do de um

atuador (motor BLDC) com tecnologia nacional.

Transdutores de nressao Bomba e atuador o

Fig 6.1 - Fotos da bancada de testes de desempenho
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A bancada montada para os testes de desempenho foi composta de um reservatorio
flexivel (3M, Saint Paul, EUA), com um metro de tubo flexivel de silicone de 3/8”, dois
transdutores de pressdo, um monitor de pressdo, um fluxdmetro por ultra-som com “probe” de
3/8” (Transonic Systems, Ithaca, EUA), o protdtipo da bomba a ser testado, um atuador
eletromecanico da bomba Gyro, um obturador “clamp” para o controle manual da vazao no
sistema, o cartdo de aquisicdo de dados (National Instruments, Austin, EUA) e um computador

para a execucdo do Labview, conforme figura 6.1.

Os testes foram conduzidos da mesma forma que os testes anteriores, porém, com a
automagao da aquisicao e registro dos dados e com maior precisao do processo. Para cada rotagao
pré-estabelecida foram mapeadas as curvas de pressdo e vazdo num intervalo de 0,5 I/min de
vazao. O controle da rotagao do motor foi executado através do controlador do atuador da bomba

Gyro e o controle da vazdo foi feito através do “clamp”.

Comparacgao entre Spiral Pump (SP) e Centrifuga Implantavel (Cl)
Pressao (mm Hg)
180

160

140

—+— SP=1000rpm
—»— SP=1500rpm
—»— SP=2000rpm
—A— CI|=1000 rpm
—A— CI=1500 rpm
—a— C|=2000 rpm

120 -

100 -

80 -

60 -

40

20 -

Vazao (I/min)

Fig 6.2 - Grafico comparativo entre Spiral Pump e bomba centrifuga implantavel
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O primeiro teste foi conduzido sob as rotagdes de 500 rpm, 1000 rpm, 1500 rpm e 2000
rpm para a comparagdo com os dados anteriores da Spiral Pump. Como o processo de testes foi
diferente para a Spiral Pump e para a bomba centrifuga implantavel, pode-se observar que o teste
realizado nessa bancada foi mais preciso e resultou em curvas melhores distribuidas (em azul) no

grafico. Como resultado deste primeiro teste, foi obtido o grafico mostrado na figura 6.2.

Os resultados da bomba centrifuga implantavel se mostraram melhores do que os
apresentados pela Spiral Pump, fato esperado por se tratarem de bombas de sangue com
diferentes caracteristicas e diferentes finalidades, com pressdes e rotagdes de trabalho distintas
sendo essa faixa testada mais propicia a bons resultados por parte da bomba centrifuga
implantavel. Como a Spiral Pump pode atingir uma rotagdo de mais de 4000 rpm, as curvas
obtidas acima de 2400 rpm (rotagdo maxima imposta pelo atuador da Gyro) ndo puderam ser

comparadas.

Presséo (mm Ha) Comparacgao entre Gyro (Gy) e centrifuga implantavel (Cl)

250

——Gy 1200 rpm
—m—Gy 1400 rpm
——Gy 1600 rpm
—m— Gy 1800 rpm
—1—Gy 2000 rpm
—m— Gy 2200 rpm
—o—CI1 1200 rpm
——CI 1400 rpm
—o—CI1 1600 rpm
- _o—CI 1800 rpm
—o—C12000 rpm
—e—Cl1 2200 rpm

Vazao (I/min)

Fig 6.3 - Grafico comparativo entre Gyro e bomba centrifuga implantavel

O segundo teste de desempenho foi realizado com a bomba centrifuga implantavel

desenvolvida neste trabalho e uma similar americana, a Gyro, nas rotagdes de 1200 rpm a 2200

68



rpm, com intervalos de 200 rpm entre elas. O mesmo procedimento de controle da vazao em

intervalos de 0,5 1/min foi realizado, conforme figura 6.3.

O teste realizado na bomba centrifuga implantavel e na bomba americana, Gyro, teve
como resultado dois graficos que, para efeito comparativo, foram sobrepostos num sé grafico. As
curvas referentes a mesmas rotacdo, porém, em bombas distintas foram marcadas com pontos

similares, preenchidos e ndo preenchidos, alternadamente, conforme figura 6.3.

Pode-se observar, nesse grafico, os melhores resultados (em azul) da bomba centrifuga
implantavel sobre a bomba Gyro, em desenvolvimento desde 1995 no Baylor College of
Medicine. Porém uma tendéncia de decréscimo na pressdo e na vazao se acentua na curva de
2200 rpm nos valores da bomba centrifuga implantavel e as curvas se cruzam sobre o grafico.
Essa desvantagem na comparacdo das bombas ndo expressa um problema para a bomba
centrifuga implantavel, pois a faixa 6tima de trabalho do seu mancal hidrodinamico, quando

ocorre a equivaléncia de forcas e ha a flutuagdo do rotor, esta entre 1100 rpm e 1400 rpm.

Mas para o aperfeicoamento da bomba, foi proposta a alteragdo do seu angulo de entrada

de 30° para 45° em relacao a perpendicular do eixo do rotor.

Um novo protétipo foi construido e testado na bancada de testes “in vitro” para a
verificacdo da melhora do seu desempenho. O teste foi repetido nesse segundo prototipo, os
graficos dos dois prototipos foram montados e, assim como feito na comparagdo com a Gyro,

sobrepostos, figura 6.4.
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Comparacgao entre Protétipo 1 e Protétipo 2

250

—e—45° 1200 rpm
200 4 —o—45° 1400 rpm
—e—45° 1600 rpm
4 —o—45° 1800 rpm
150 4 —e—45° 2000 rpm
1 —e—45° 2200 rpm
—a—30° 1200 rpm
100 4 —a— 30° 1400 rpm
—a—30° 1600 rpm
—a—30° 1800 rpm
—a—30° 2000 rpm
—a— 30° 2200 rpm

Pressao (mm Hg)

50

|

Vazao (I/min)

Fig 6.4 - Grafico comparativo entre Protétipo 1 e 2

Com a finalizagdo dos testes de desempenho e o aperfeigoamento do protdtipo, foram

iniciados os testes de hemolise.

6.2 Testes de hemolise e resultados

Conforme o sangue ¢ bombeado, o trauma causado as celulas vermelhas, libera
hemoglobina no plasma como subproduto da quebra das hemadcias no sangue. Como dito
anteriormente, a hemolise ¢ uma caracteristica que deve ser evitada no projeto de uma bomba de
sangue, ela representa a quebra das hemacias que, no nosso estudo, ¢ causada pela interferéncia
da bomba. Quanto maior a hemolise, mais danoso estd sendo o dispositivo para o sangue. A

medicao desse trauma ¢ feita através da hemoglobina livre no plasma (PFH).

O indice normalizado de hemdlise (NIH) deve se manter entre 0,004 g/ 100L e 0,02 g/
100L para dispositivos de assisténcia ventricular (NOSE, 1998). O teste normalizado de

hemolise, conforme as normas (ASTM F1841) e (ASTM F1830), deve durar 6 horas, num
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circuito fechado, a uma vazao de 5,0 I/min a pressao de 100 mmHg, condi¢des alcangadas na
bomba centrifuga implantavel a aproximadamente 1400 rpm, (TAKAMI,1996), (ARVAND,
2004).

Reservatorio
flexivel de
sangue

Bomba e
atuador

Tanque de
agua aquecida

Fig 6.5 - Circuito montado para os testes de hemolise

O teste de hemolise foi, primeiramente, conduzido com sangue de suinos, mas, devido a
dificuldade em se medir a Hemoglobina Livre no Plasma (PFH), repetiu-se o teste com sangue
humano. O circuito montado, similar ao circuito fechado utilizado para os testes de desempenho,
foi composto de um reservatorio flexivel (3M, Saint Paul, EUA), um metro de tubo flexivel de
silicone de 3/8”, dois transdutores de pressdao, um monitor de pressdo, um fluxometro por ultra-
som com “probe” de 3/8” (Transonic Systems, Ithaca, EUA), o prototipo da bomba a ser testado,
um atuador eletromecanico da bomba Gyro, um obturador “clamp” para o controle manual da

vazao no sistema, um reservatdrio para o aquecimento da agua a 37° C, um aquecedor para a
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agua, um cartao de aquisicdo de dados (National Instruments, Austin, EUA) e um computador,

figura 6.5.

O sangue foi coletado de acordo com a norma citada (ASTM F1830). Para o inicio do
experimento foi medido o hematocrito, valor percentual de células no sangue, e corrigido para os
valores normalizados de 30 + 2%. Para tanto, o sangue foi coletado num tubo capilar de vidro e
colocado numa centrifuga por cinco minutos. Utilizando um gabarito, o valor do hematocrito foi

determinado, conforme procedimento comum laboratorial, figura 6.6.

Fig 6.6 - Bolsa de sangue humano e teste do hematdcrito

A primeira coleta de sangue foi denominada TO e, a cada hora, foram coletadas outras seis
amostras, T1, T2...., T6. Esse total de sete amostras foi centrifugado para a separacao do plasma
que foi pipetado e armazenado a - 6 ° C. Pela coloracdo do plasma ja se pode ter uma idéia do
sucesso do experimento porque, conforme ocorre a hemolise hd maior liberagdo de hemoglobina

livre no plasma e ele vai se tornando mais réseo, ou até mesmo, avermelhado.

O kit de reagentes usado para o processo colorimétrico de determinacdo da hemoglobina
livre do plasma foi o Catachem (Catachem Inc., Bridgeport, EUA). Esse processo ¢ baseado na

atividade de peroxidase da hemoglobina que, em contato com esse reagente, ativa a oxidacdo da

72



tetrametilbenzidina (TMB) pela peroxidase e forma um produto cromogénico no
espectofotdmetro com absor¢do maxima de 600 nm. Quanto maior a caracteristica de absor¢ao,

maior ¢ a hemoglobina livre no plasma e, consequentemente, a hemolise.

Com os dados de PFH de cada uma das sete amostras, TO, T1, ...T5, T6, foi criado um
grafico de proje¢do da hemolise em seis horas de experimento para se visualizar a proje¢do da

hemolise causada no organismo, figura 6.7.

PFH (mg/dl)

50 -
45 -
40 - y = 6,1618x + 7,202
35 - R% = 0,9891

30 -
25 -
20 -
15 -
10 -
51
0

0 2 4 6 8

Tempo (horas)

Fig 6.7 - Grafico de evolugdo da PFH durante experimento

Por fim, calculou-se o NIH de acordo com a norma (ASTM F1841) levando-se em conta a
variagdo da PFH, o volume total de sangue utilizado, o hematdcrito ¢ o total de sangue

bombeado, obtido através da vazao e tempo, equacao 6.1.

Equacio 6.1 — Equacio do indice Normalizado de Hemolise.

(100— Hr) 100
100 Oxt

NIH = APFHxVx
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Onde:
NIH = Indice Normalizado de Hemolise [g/100L]
PFH = Variagdo na Hemoglobina Livre no Plasma entre as amostras [ml/dl]
V = Volume total de sangue bombeado [L]
Ht = Hematocrito [%]
Q = vazao [L/min]

t = tempo entre as amostras [min]

Foram feitas quatro medigdes da PFH pelo processo de colorimétrico por peroxidase da
TMB, com duas amostras diferentes de sangue humano e calculou-se a NIH para cada hora do

experimento e foi tirada a média aritmética das medicdes.

NIH (g/100L)
0,03 +
0,02 - —— NIH1
—=— NIH2
——NIH3
0,01 - —e— NIH4
0

™ T2 T3 T4 T5 T6

Fig 6.8 - Grafico do NIH durante experimentos

O resultado do NIH nessas quatro medic¢des foi 0,0054 + 2,46.107 mg/100L, considerado
excelente por se encontrar muito proximo do limite minimo aceitavel para dispositivos de

assisténcia ventricular que, como ja mencionado, deve manter esses valores entre 0,004 g/ 100L e

0,02 g/ 100L.
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Capitulo 7

Discussao dos Resultados

Desde a fase de modelamento, simulagdo, testes de novas entradas, selecdo de materiais
para o sistema hidrodindmico dos mancais de apoio, prototipagem e valida¢ao das simulagdes e
testes de hemolise do DAV, este trabalho seguiu, como metodologia, um processo minucioso de
desenvolvimento chamado “passo a passo” que foi proposto pelo Dr. Yukihiko Nosé para o

desenvolvimento de bombas de assisténcia ventricular de longa duragio (NOSE, 1998).

Durante os testes para verificagdo da possibilidade de utilizacgdo de uma entrada
excéntrica ao invés de uma entrada concéntrica, ja utilizada normalmente em bombas centrifugas
de CEC, observou-se uma inclinagdo nos graficos de caracteristicas hidrodinamicas das bombas.
A bomba com entrada concéntrica, realmente, tende a gerar maiores valores na relagdo pressao e
vazao do que a bomba com entrada excéntrica. A metodologia utilizada ¢ amplamente discutida
na literatura e, tratando-se de desempenho hidrodindmico da bomba, é um processo confidvel que

pode prever o sucesso do dispositivo.

Porém, se fez necessaria essa verificacdo por que varios DAVs similares ao proposto
nesse trabalho utilizam entradas concéntricas (Duraheart, Ventrassist, Heartmate III, etc...) ao
passo que somente a bomba Gyro utiliza a entrada excéntrica. Faz-se necessario observar que,
destas bombas centrifugas implantaveis, somente a Gyro (e sua evolugdo biventricular, NEDO)
utilizam o sistema de mancais de apoio que confere ao projeto simplicidade e baixo consumo de
energia. As outras bombas utilizam suspensdo eletromagnética e, portanto, custam mais, tém
mais sistemas (o que pode gerar mais falhas) e precisam de baterias de melhor desempenho para

se tornar sistemas totalmente implantaveis.

Ao testar os mancais de apoio, o intuito foi o de fazer uma sele¢do de possiveis novos
materiais para sua composi¢cdo. Como ndo foi encontrado, na literatura, um teste isolado, foi
proposto um sistema para se medir o atrito numa condi¢do proxima ao funcionamento da bomba

sem, contudo, gastar varios protétipos testando-os um a um como feito por outras instituigoes
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internacionais. Essa nova metodologia para medi¢ao do atrito no sistema composto por diversos
materiais encontrou diversas dificuldades, entre elas, reproduzir a carga aplicada no dispositivo,
lubrificar os mancais com a mesma intensidade que ocorre durante o funcionamento da bomba e

controlar o acabamento superficial dos corpos de prova obtidos por processos diferenciados.

Os resultados ndo divergiram do que ¢ encontrado no mercado, ou ainda, do que foi
aconselhado por especialistas. Os resultados dos mancais compostos s6 por polimeros se
mostraram muito inferiores aos resultados dos mancais compostos s6 por cerdmicas. Embora o
par tribologico Zirconia-Zirconia tenha apresentado um resultado de 17° no ranking composto
pelos materiais, acreditamos que isso seja devido a dificuldade de controle do acabamento

superficial nos corpos de prova provenientes das institui¢des que colaboraram com esse trabalho.

Apds a determinagdo de material e geometria do primeiro protdtipo, obteve-se 6timos
resultados ao comparar a bomba centrifuga implantavel proposta nesse trabalho com a similar

americana e com a bomba centrifuga de CEC brasileira.

Como descrito no capitulo 6, somente ao final da curva de maxima rotagao, nas condigdes
de maximas vazodes, obteve-se um valor um pouco abaixo da bomba americana. O fato foi
corrigido, por conselho do criador da bomba americana, com a alteragdo do angulo de entrada da

bomba de 30° para 45°.

Ao final do processo de desenvolvimento proposto nesse trabalho, durante os testes com
sangue, obtivemos valores 6timos de NIH. Como ja descrito no capitulo 6, os resultados estdo
muito proximos dos minimos encontrados na literatura. A mais importante caracteristica de um
DAV ¢ causar o menor dano possivel ao paciente enquanto realiza a assisténcia ventricular. Os
baixos valores de hemolise reforcam que o processo de construgcdo e testes realizado nesse
trabalho, ao fim, obteve uma bomba centrifuga implantavel com capacidade hidraulica superior

as similares sem, contudo, causar danos ao paciente que dela se utilizar.
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Capitulo 8

Conclusoes

As experiéncias praticas comparando o desempenho para definir o modelo basico de
bomba centrifuga a ser adotado, selecionaram o tipo excéntrico com localizagdo angular do

orificio de entrada como sendo o mais adequado a ser desenvolvido.

A simulacao fluidodinamica computadorizada de modelos de projetos iniciais se mostrou

uma solucdo barata e segura no dimensionamento final da bomba a ser construida.

O sistema proposto para testar o atrito foi essencial na defini¢do do par adequado de
materiais para compor o mancal de apoio. Os ensaios realizados definiram a Alumina,
trabalhando em conjunto com o Polietileno de Ultra-alta Massa Molar, como sendo a melhor

op¢do em termos de custo e beneficio.

Os prototipos foram construidos em Acrilico e Policarbonato, o que facilitou a observacao

do funcionamento e, em particular, do fendmeno de levitagao hidrodindmica do rotor.

A metodologia adotada, priorizando os ensaios fluidodinamicos e de atrito que foram

realizados em bancada, assegurou o melhor desempenho nos testes de hemolise.
A bomba centrifuga implantavel projetada e desenvolvida apresentou excelente

desempenho nos testes “in vitro” configurando-se uma possibilidade promissora para utilizagao

em pacientes cardiacos com indicagdo para assisténcia ventricular.
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Capitulo 9

Sugestoes para trabalhos futuros

Como trabalhos futuros, pretende-se iniciar a confec¢do de uma nova bomba, sem
alteracdes dimensionais, em material biocompativel, como o Titdnio. Como o objetivo desse
trabalho foi o de se realizar testes de bancada, os prototipos foram construidos em acrilico e
policarbonato para facilitar a observagdo do seu funcionamento. Os testes futuros com a bomba
centrifuga implantavel construida em Titanio deverdo ser realizados em animais e servirdo para o
aperfeicoamento dos diversos subsistemas que devem compor um dispositivo implantavel dessa

natureza em humanos.

Apobs essa etapa, o proximo passo serd utilizar a bomba centrifuga implantdvel em

pacientes do Instituto Dante Pazzanese, onde uma avaliacdo clinica minuciosa podera ser feita.
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Apéndice A

Anatomia e patologias

Para facilitar a compreensdo do texto e a visualizacdo dos dispositivos, este item faz uma
breve descri¢do da anatomia e fisiologia do sistema circulatorio. Por ndo se tratar do objeto de
estudo, e sim de um material complementar ao trabalho, ilustra apenas algumas das cardiopatias
que justificam a utilizacdo dos dispositivos de assisténcia circulatoria facilitando o

esclarecimento de eventuais davidas.

No corpo do trabalho, ha varias citagcdes a este apéndice, entretanto, ndo se cita
especificamente qual € o item a que se refere, salvo algumas excecdes, pela necessidade de uma

compreensdo geral do assunto em si.
Al Sistema circulatério

No ser humano, o sistema circulatorio transporta e distribui as substancias essenciais para
os tecidos e remove as substancias desnecessarias para o organismo, além de participar de
mecanismos como a regulagdo da temperatura corporal, manutencao dos liquidos e ajuste no

fornecimento de oxigénio e nutrientes em diferentes estados fisiologicos (AIRES, 1991).

A principal fungdo do sangue circulante no sistema ¢ a de transportar oxigénio e
nutrientes para os tecidos e retirar dioxido de carbono e residuos destes, além de transportar
outras substancias como leucdcitos e plaquetas para as 4reas onde sdo necessarios. O sangue
também auxilia na distribuicdo de &agua, solutos e calor, contribuindo dessa forma para a

homeostasia'' (GUYTON, 1971).

""homeostasia: em um ser vivo, os processos regulatérios mantém constantes as condigdes do meio interno. Suas
propriedades, entre elas, pressdo, pH, osmolaridade e volume, devem ser mantidas dentro de faixas estreitas de
variagdo para garantir a sobrevivéncia das células, estas propriedades sdo denominadas homeostase.
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Dentre os componentes do sangue, hemocomponentes, destacam-se os eritrocitos,
leucocitos e as plaquetas. A principal proteina nos eritrdcitos ¢ a hemoglobina, e esta ¢

responsavel pela captagdo de oxigénio nos pulmdes, transporte e liberagdao nos tecidos (AIRES,
1991).

Os leucocitos constituem o principal mecanismo de defesa contra infec¢des. Quando a
migracdo dos leucdcitos alcanca os agentes estranhos, eles os engolfam e depois os destroem pela
acdo das enzimas. Os dois tipos principais sd@o os linfécitos B, que sdo responsaveis pela

imunidade humoral'?, ¢ os linfocitos T'? (AIRES, 1991).

As plaquetas sdo pequenos fragmentos de nucleos celulares, que residem na medula dssea.
Quando maduros, eles se fragmentam em plaquetas, as quais entram na circulacdo. As plaquetas

sdo importantes na hemostasia'* (AIRES, 1991).

A2 Anatomia do Coracio

O coragdo funciona como uma bomba e para direcionar o fluxo sangiiineo através das
camaras de entrada e de saida, deve apresentar, além das valvas, uma parede extremamente
compressivel a fim de proporcionar forga suficiente para impelir o sangue, e vasos para

conduzirem o sangue do coragdo e para o coracao (BERNE e LEVY, 1997).

O coracao ¢ formado por quatro camaras: atrio direito, atrio esquerdo, ventriculo direito e
ventriculo esquerdo, figura Al. Os atrios sdo menores, e se localizam na regido superior do
coragdo. Os ventriculos s3o maiores, € constituem o principal volume do 6rgdo. Localizados
inferiormente, eles formam o apice do corag¢dao. O ventriculo direito forma a maior parte da face
anterior do coragdo, e o esquerdo, a maior parte da face inferior e a margem esquerda, figura Al.

Os éatrios sdo separados pelo septo interatrial, e os ventriculos, pelo septo interventricular

(GUYTON, 1971).

"2 humoral: relativo a regulagdo de um organismo multicelular que, controlada pelos horménios, visa uma célula-
alvo.

B linfocitos T: linfocitos responséaveis pela imunidade mediada pela célula.

' hemostasia: o processo que cessa 0 sangramento.
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Figura A 1. Anatomia externa do coragdo.

O coragao possui quatro valvulas que possibilitam o bombemento e o fluxo do sangue. As
duas valvulas atrioventriculares servem a entrada dos ventriculos e s3o conhecidas como valvula
trictspide (ventriculo direito) e valvula mitral (ventriculo esquerdo). As valvulas semilunares
servem a saida dos ventriculos e sdo conhecidas como valvula pulmonar, no lado direito, e

valvula aortica, no lado esquerdo, figura A2 (LUCCHI, 1999).
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Figura A 2. Camaras internas do coragao.

A parede do coragdo ¢ constituida de 3 camadas: o epicardio, o miocardio e o endocardio.
O epicardio ¢ uma membrana serosa muito fina, que adere a superficie externa do o6rgdo. A
camada mais espessa do coracdo € o miocardio, que ¢ o musculo cardiaco. O miocardio ¢
revestido internamente pelo endocardio que ¢ composto por tecido conjuntivo, precisa de um

grande suprimento de sangue, que ¢ fornecido pelas artérias corondrias (AIRES, 1991).

Dobras de endocardio formam as valvulas que separam os atrios dos ventriculos. Por
causa da separagdo das cdmaras cardiacas do lado direito com as do lado esquerdo através dos
septos, o coragdo funciona como uma bomba dupla. Cada uma possui uma camara de

recebimento, atrio, e uma de propulsao, ventriculo (BERNE e LEVY, 1997).
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A bomba do lado direito recebe sangue que vem dos vasos do corpo e o envia aos
pulmdes, através do circuito pulmonar. O sangue venoso chega ao atrio direito através da veia
cava superior que traz o sangue da cabega, torax e membros superiores; da veia cava inferior que
recolhe o sangue do tronco, membros inferiores e visceras abdominais e do seio coronario e das

veias cardiacas anteriores que drenam o miocardio, figura A 3 (AIRES, 1991).
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Figura A 3. Esquema do sistema cardiovascular.

Do éatrio direito, o sangue passa para o ventriculo direito, que o impulsiona para o tronco
pulmonar e artérias pulmonares até a rede de capilares dos pulmdes. Nos pulmdes o sangue deixa

0 gas carbonico e recebe o oxigénio, figura A 3.
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A bomba do lado esquerdo recebe o sangue oxigenado nos pulmdes e o envia para o
corpo, pelo circuito sistémico. O sangue, vindo dos pulmdes, chega ao atrio esquerdo pelas veias
pulmonares. Do atrio esquerdo o sangue passa para o ventriculo esquerdo, que o impulsiona para

o interior da artéria aorta e desta para o corpo (AIRES, 1991).

O lado direito e o lado esquerdo do coragdo trabalham em conjunto. Nos batimentos
cardiacos, ambos os atrios se contraem e, em seguida, ambos os ventriculos, terminando com a
conseqliente abertura e fechamento das valvulas, figura A4. O periodo compreendido entre o fim
de um batimento ao fim do batimento seguinte ¢ denominado de ciclo cardiaco (BERNE e

LEVY, 1997).
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Figura A 4. Anatomia interna do coragao.

Uma diferenga entre as artérias e as veias, esta no tipo de sangue que cada uma carrega, as

artérias carregam sangue oxigenado, enquanto que as veias carregam sangue venoso. A exce¢ao
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esta nas artérias pulmonares que carregam o sangue venoso para os pulmodes e as veias
pulmonares que carregam sangue oxigenado dos pulmdes para o coracio (BERNE e LEVY,

1997).

As artérias possuem mais uma diferenga, o sangue transportado por estas artérias escoa de
forma pulsatil, devido a carga manométrica imposta pelo sistole do coragdo. Isso faz com que as
artérias sejam mais grossas e resistentes, e que se localizem de forma mais interna no corpo do

que as veias (AIRES, 1991).
A3 Eletrofisiologia

A atividade elétrica ¢ resultado da movimenta¢do de ions através da membrana celular.
No estado de repouso, as células do musculo cardiaco estdo polarizadas (AIRES, 1991), o que

significa que existe uma diferenca de potencial elétrico entre o lado interno da membrana,

carregado negativamente, e o lado externo, carregado positivamente.
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Figura A 5. Sistema de conducdo elétrica do coragdo.

O ciclo cardiaco tem inicio quando um impulso elétrico ¢ liberado pelo nd sino-atrial, no
miocardio, comegando a fase de despolarizacdo (LUCCHI,1999). A permeabilidade da
membrana celular muda e os ions se deslocam através dela. Com o deslocamento dos ions para
dentro da célula, o lado interno torna-se positivo, figura AS.

A contracdo do musculo causa o movimento denominado sistole, ocorre com a

despolarizacdo. Apds essa contragdo, ocorre 0 movimento de retorno do musculo, denominado

diastole (BERNE e LEVY, 1997).

A despolarizacdo suficiente de uma unica célula do sistema especializado de condugao ird
resultar na despolarizagdo e contracdo de todo miocardio. A repolarizagdo ocorre a medida que a

célula retorna as suas condigdes normais, o que corresponde ao relaxamento do musculo
miocérdio (BERNE e LEVY, 1997).
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A4 Cardiopatias

As cardiopatias, patologias relacionadas ao coragdo, citadas no trabalho, estdo descritas
abaixo no intuito de facilitar, principalmente, a compreensao dos itens: “Introducdo” e

“Indicagdes e contra-indicacdes”.

A 4.1 Arteriosclerose

Consiste no endurecimento das artérias devido a um processo que torna as fibras
musculares e o revestimento interno dos vasos mais espessos € sem elasticidade. A
arteriosclerose divide-se em trés tipos: arteriosclerose de Monckeberg, arteriosclerose

relacionada com a hipertensdo, e aterosclerose.

A arteriosclerose de Monckeberg ¢ caracterizada por calcificagdes, sem inflamagao
associada. A arteriosclerose relacionada com a hipertensdo caracteriza-se pelo processo que torna
mais espessa a parede da artéria, diminuindo seu didmetro e resultando em isquemia, ou seja,
irrigacdo sangiiinea insuficiente. A aterosclerose ¢ caracterizada pelo acimulo em excesso de
lipidios e tecido fibroso na parede do vaso, reduzindo, no caso das coronarias, o fluxo

sangiliineo para o miocardio (GUYTON, 1971).

A4.2 Angina

A angina ¢, em geral, causada pela aterosclerose. Com o fornecimento insuficiente de
sangue para as coronarias, resultando no suprimento inadequado de oxigénio para o miocardio,
as necessidades de oxigénio do miocardio excedem a oferta do sangue. A angina ¢ caracterizada

por crises de dor, ou sensacdo de pressdo, na regido anterior do torax (GUYTON, 1971).
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A 4.3 Infarto agudo do miocardio

Processo em que o tecido do miocardio ¢ destruido, em regides do coracdo desprovidas
de suprimento sangiiineo suficiente, em virtude da redugdo do fluxo sangiiineo das coronarias

(GUYTON, 1971).

A 4.4 Trombose

E a formagao de uma massa solida, denominada trombo, na parede do vaso. A trombose
tem o potencial de diminuir ou obstruir o fluxo sangiiineo vascular para as estruturas criticas, por
exemplo coracdo e cérebro, deslocar-se ou fragmentar-se criando €émbolos obstrutivos e

produzir infarto por embolia.

Os trombos podem ser venosos ou arteriais, podem obstruir vasos criticos, como o
coronario e os cerebrais, causando cardiopatias e os acidentes vasculares encefalicos (GUYTON,

1971).

A 4.5 Embolia

Representa uma massa intravascular solida, liquida ou gasosa transportada pelo
sangue até uma local distante de sua origem, em geral um trombo. Pode ser solida, em geral
gordurosa; gasosa, em geral causada por alteragdes de pressao que permitem a solubilidade de
gases no sangue; liquida, causada por liquidos como o liquido aminiodtico; pulmonar, que fica

alojada nos pulmdes; e sistémica, que se espalha por todo o organismo (GUYTON, 1971).
A 4.6 Insuficiéncia Cardiaca Congestiva (ICC)
A Insuficiéncia Cardiaca Congestiva ocorre quando o coragdo ¢ incapaz de bombear o

sangue na freqliéncia necessaria para suprir as necessidades dos tecidos. Pode ser causada por

um defeito de contracdo miocardica (contratilidade), por condigdes nas quais o coracao se
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apresenta com uma carga que excede sua capacidade, ou por uma condi¢do na qual o enchimento

do ventriculo ¢ prejudicado.

A Insuficiéncia Cardiaca Congestiva pode ser de dois tipos:
- Insuficiéncia Cardiaca Congestiva Esquerda:

E causada com maior freqiiéncia por cardiopatias isquémicas, hipertensio,
doenga valvar adrtica , insuficiéncia mitral e doenga primdria do miocardio.
Estes fatores aumentam a pressdo no ventriculo esquerdo e consequentemente no atrio
esquerdo, originando assim o aumento da pressdo nas veias pulmonares que resulta em
hipertensao pulmonar. Apos isso, ocorre uma dilatacdo vascular com extravasamento de

agua para os alvéolos.

- Insuficiéncia Cardiaca Congestiva Direita:

E causada normalmente em conseqiiéncia da Insuficiéncia Cardiaca Congestiva
Esquerda, podendo também ocorrer separadamente com: estenose mitral, “shunts”
esquerdo-direito congénito, que produz grande aumento da pressdo cardiaca esquerda,
doenga intrinseca dos pulmoes ou da rede vascular pulmonar (que aumenta a resisténcia

na circulacao pulmonar)

Estes fatores, principalmente a ICC esquerda, aumentam a pressao do
ventriculo direito e consequentemente do atrio direito, aumentando assim a pressao
na veia cava. Apds isso, ocorre o aumento da pressao nos vasos dos membros

inferiores e do figado, tendo assim a dilatagdo vascular com extravasamento da

agua (GUYTON, 1971).

A 4.7 Hiperemia vascular

A hiperemia vascular ¢ a dilatagdo do vaso de origem simpdtica ou humoral.
Apresenta uma resposta fisioldgica ou patoldgica ativa, como a que ocorre na pele e no
musculo apo6s exercicios ou na inflamac¢ao aguda. Também significa aumento do volume

sangiiineo no tecido ou na parte afetada.
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E dividida em: hiperemia ativa e hiperemia passiva, ou congestdo. A primeira ¢ causada
por uma dilatagdo arterial ou arteriolar que provoca aumento do fluxo sangiiineo nos leitos
capilares, com abertura dos capilares inativos; a segunda decorre da diminui¢do da drenagem

venosa (GUYTON, 1971).
A 4.8 Congestdo Venosa

E resultado da drenagem venosa comprometida com distensdo passiva das veias
distais e capilares, ou seja, significa aumento do volume sangiiineo no tecido ou na parte

afetada.

A congestdo, em si, pode ser um fendmeno sist€émico (insuficiéncia cardiaca) ou
localizado (obstru¢do de uma veia). No caso da insuficiéncia cardiaca, ocorre uma
descompensagdo ventricular direita que afeta todo o corpo, poupando os pulmdes. Na
descompensagdo ventricular esquerda, apenas o circuito pulmonar ¢ afetado. No caso da
obstru¢do de uma veia, hd o comprometimento da circulagio e o bloqueio do retorno venoso de
uma extremidade através de uma obstru¢do. Existe uma ligagdo entre formagdao de edema e

congestao dos leitos capilares (GUYTON, 1971).
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Apéndice B

Obstaculos atuais

Entre os atuais obstaculos encontrados durante o projeto, a execugao, e a utilizacao de
dispositivos de assisténcia circulatoria, estdo os efeitos deletérios da interagdo entre os materiais e
o sangue, levando-se em conta as caracteristicas do seu escoamento na assisténcia circulatoria.
Estes, basicamente, resumem-se na formacao de trombos (trombogenicidade), coagulos e adesao
das plaquetas, citotoxicidade, e hemolise (NOVELLO, 2000). Este item faz uma breve descrigao
dos obstaculos mais citados dentre os encontrados atualmente:

- a hemolise associada a escoamentos turbulentos; e

- a trombogenicidade associada ao tipo de material utilizado.

B 1 Hemolise e a Mecanica dos Fluidos

Para a circulagdo, sdo validas as leis e equagdes de Newton, Pascal, Stevin, Venturi,
Bernouilli, e Reinolds, bem como o 2° principio da Termodindmica (OPIE, 1998). Vale ressaltar
que o sangue ndo se comporta como um fluido ideal, principalmente na circulagdo através dos
capilares, além disso, o sistema circulatorio ndo ¢ um sistema conservativo, mas a fisica

Newtoniana serve para efeito de aproximacdo (F =m-a; onde “F” ¢ a forca, “m” ¢ a massa e “a

¢ a aceleragao).

A pressdo sangiiinea segue os principios da Hidrostatica, e portanto, varia conforme a

€ 9

altura da coluna de sangue, Leis de Pascal e Stevin. (P = p-g-.h; onde “P” ¢ a pressdo, “p” ¢ a

[Pl 4

massa especifica do fluido, “g” ¢ a aceleragdo da gravidade, e “h” ¢ a altura da coluna de sangue).

O principio do tubo de Venturi explica, através da conservacao da vazao em massa, que
um estreitamento tera necessariamente uma passagem de fluido em maior velocidade e
consequentemente maior energia cinética € maior trauma ao encontrar obstidculos durante o
escoamento (Ai-Vi=A2-V2; onde “A” é a area, “V” a velocidade, e “1” e “2” sdo diferentes

situagdes do escoamento).
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Como a energia pode ser entendida por trés componentes basicas, cinética, diferencial de
pressao, e diferencial potencial gravitacional, a equacdo de Bernoulli explica diversos fenomenos
se, para isso, desconsiderarmos as caracteristicas reais do sangue (como por exemplo, fluido nao
ideal), o efeito viscodindmico dos vasos (complacéncia dos grandes vasos como a aorta),
considerando a conservagdo de energia (Ecin ; + Ep | + Epot | = Ecin , + Ep » + Epot , ; onde
“Ecin” ¢ a energia cinética, “Ep” ¢ a energia diferencial de pressdo, a “Epot” ¢ a energia potencial

gravitacional, e “1” e “2” sdo diferentes situagcdes do escoamento).

Desde de 1964, se estuda o escoamento turbulento de Reinolds em bombas de sangue € o

o - vl ,
dano que este causa as células vermelhas, as hemdcias do sangue (Re = '0—; onde “Re” ¢ o

(Y] 4

numero de Reinolds; “p” ¢ a massa especifica, “v”’ ¢ a velocidade, “1” é o didmetro ou secio do

escoamento, e “n” € a viscosidade cinemadtica do fluido).

O regime turbulento ¢ o principal causador das lesdes @ membrana celular das hemacias, e
conseqiiente hemolise gradual ao tempo de exposi¢ao do sangue, o fendmeno de turbuléncia esta
intimamente relacionado a camada turbulenta ¢ a interacdo entre as maiores camadas ¢ as
menores, as maiores transferindo sua energia as menores por inércia € as menores sujeitas aos

efeitos da viscosidade (PINOTTTI, 2000).

Através de estudos sobre a hemolise com a determinacdo das camadas, foi descoberto que,
dependendo do nivel de turbuléncia, o tempo de exposicdo do sangue aos materiais ndo esta
relacionado a hemdlise, ¢ que esta surge em conseqiiéncia da dissipacdo de energia pela

membrana das células (PINOTTI, 2000).

B 2 Trombogenicidade e Biomateriais

O sangue sofre os efeitos do escoamento no interior dos vasos do sistema circulatorio
criados pelo atrito constante e sua tensdo de cisalhamento com o tecido que o reveste, o

endotélio. As plaquetas, cruciais para o processo que cessa uma hemorragia, chamado de
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hemostasia, t€ém a capacidade de se aderir a regido lesada do endotélio, se agregando umas as
outras, e assim, coagulando o sangue. Este processo estd intimamente ligado a formagdo de

trombos (OPIE, 1998).

O sangue, em contato com a superficie dos materiais utilizados na fabricagao dos
dispositivos de assisténcia circulatoria, também modifica suas proteinas plasmaticas, promove a
agregacao das plaquetas, e inicia a formacao de trombos, fato que dificulta a biocompatibilidade
dos materias. A utilizagdo de heparina como cobertura das superficies dos materiais que entram
em contato com o sangue tem mostrado melhor tromboresisténcia (capacidade de resistir a
trombogenicidade esperada do material) que o uso sist€émico de heparina, ¢ em maiores
quantidades, que tem como efeitos adversos as complicacdes hemorragicas. A partir das
possibilidades de utilizagdo de materiais bioldgicos com nao-bioldgicos, surgiram os biomateriais

como o Dacron®, o BioSpam®, e outros j4 descritos nos capitulos anteriores (MOREIRA, 2000).

101



Apéndice C

Trabalhos do autor até a presente data

42- “Determinacao de raio em acoplamento magnético através de testes hidrodinamicos em uma
nova bomba de sangue centrifuga implantadvel de mancais ceramicos” BOCK, E.;
HANSEN, E.; OKAHISA, T.; SUDA, Y., MOTOMURA, T.; BRESSIANI, J.C;
GENOVA, L.; FONSECA, J.; LEGENDRE, D.; ANTUNES, P.; ANDRADE, A
ARRUDA, A.C.; NOSE, Y. In: 17° CBECiMat — Congresso Brasileiro de Engenharia e
Ciéncias dos Materiais — IPEN Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares, Associagdo
Brasileira de Ceramicas, Associacdo Brasileira de Metalurgia e Materiais e Associacao

Brasileira de Polimeros, Foz do Iguagu, 15 a 19 de novembro de 2006.

41- “Estudos para o desenvolvimento de um novo dispositivo de assisténcia ventricular, uma
bomba centrifuga implantdvel” RIBEIRO, A.; WADA, E.; BOCK, E.; SILVA, M,
ANTUNES, P.; ARRUDA, A.; LEAL, E.; GENOVA, L.; BISCEGLI, J.; ANDRADE, A.
In: 8° Congresso de Tecnologia e Simposio de Iniciacdo Cientifica e Tecnologica da
FATEC-SP. Faculdade de Tecnologia de Sao Paulo - Centro Estadual de Educagao
Tecnologica Paula Souza, Sao Paulo, 17 a 20 de outubro de 2006.

40- “Two-years endurance and performance tests of Gyro Centrifugal Blood Pump” IGO, S.;
HANSEN, E.; BOCK, E.; MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUDA, Y.; NOSE, Y. In:
14th Congress of International Society for Rotary Blood Pumps, Leuven, 31 de agosto a 02
de setembro de 2006.

39- “Estudo para Aplicagdo de Mancal Magnético em Dispositivo de Assisténcia Ventricular”
HORIKAWA, O.; ANDRADE, A.; SILVA, I; BOCK, E. In: 4° Congresso Latino

Americano de Orgﬁos Artificiais e Biomateriais, Caxambu, 08 a 11 de agosto de 2006.

38- “Computational Fluid Dynamics Investigation of a Centrifugal Blood Pump” LEGENDRE,
D.; BOCK, E.; ANDRADE, A.; ANTUNES, P.; BISCEGLI, J.; ORTIZ, J. In: 4° Congresso
102



37-

36-

Latino Americano de Orgdos Artificiais e Biomateriais, Caxambu, 08 a 11 de agosto de

2006.

“Bomba Centrifuga Implantdvel com Apoios Ceramicos para Assisténcia Ventricular”
RIBEIRO, A.; SILVA, M.; WADA, E.; ANDRADE, A.; ARRUDA, C.; LEAL, E;
GENOVA, L.; BISCEGLI, J.; BOCK, E. In: 4° Congresso Latino Americano de Orgﬁos
Artificiais e Biomateriais, Caxambu, 08 a 11 de agosto de 2006.

“In Vitro Endurance and Performance Verification of the Gyro Centrifugal Blood Pump
System” HANSEN, E.; BOCK, E.; IGO, S.; OKAHISA, T.; SUDA, Y.; MOTOMURA, T.;
GLUECK, J.; NOSE, Y. In: XXXIII Congress of the European Society for Artificial
Organs (ESAO), Umed, Suécia, 21 a 24 de junho de 2006.

35- “Hydrodynamic characteristics applied in determination of the new inlet port’s angle from a

34-

33-

32-

Centrifugal Blood Pump” BOCK, E.; ANDRADE, A.; NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.;
FONSECA, J.; ARRUDA, A. C. In: 52nd Annual Conference of American Society for
Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

“Blood coagulation time control, during In Vivo tests with the Auxiliary Total Artificial
Heart (ATAH) implanted in calves as Left Ventricle Assist Device” ANDRADE, A.;
NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.; BOCK, E.; FONSECA. In: 52nd Annual Conference of
American Society for Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

“An implantable electronic system with Fuzzy Control used in Auxiliary Total Artificial
Heart” BRONZERI, R.; NICOLOSI, D.; FONSECA, J. ; ANDRADE, A.; LUCCHI, J;
BOCK, E.; BISCEGLI, J.; JATENE, A. D. In: 52nd Annual Conference of American
Society for Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

“Is it possible to use the plasma separator as a Cryofilter?” OKAHISA, T.; SUDA, Y.;
BOCK, E.; MOTOMURA, T.; SUGITA, Y.; IGO, S.; HANSEN, E.; GLUECK, J.; NOSE,

103



Y.; In: 52nd Annual Conference of American Society for Artificial Internal Organs —

ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

31- “Safety system using a new attachment to ensure proper mixing of Double-Bag type
bicarbonate replacement fluid sets” OKAHISA, T.; SUDA, Y.; BOCK, E.; MOTOMURA,
T.; SUGITA, Y.; IGO, S.; HANSEN, E.; GLUECK, J.; NOSE, Y.; In: 52nd Annual
Conference of American Society for Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10
junho de 2006.

30- “The effects of stenosis on the flow waveform using an Artificial Graft” WON, C.;
HANSEN, E.; BOCK, E.; MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUDA, Y., IGO, S;
GLUECK, J.; NOSE, Y. In: 52nd Annual Conference of American Society for Artificial
Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

29- “In Vivo evaluation of the fixed RPM flow control with the implantable centrifugal blood
pump” SUDA, Y.; BOCK, E.; MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUGITA, Y.; IGO, S.;
HANSEN, E.; GLUECK, J.; NOSE, Y.; In: 52nd Annual Conference of American Society
for Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

28- “Over three-month In Vivo Ventricular Assist Device study with an implantable centrifugal
blood pump” SUDA, Y.; BOCK, E.; MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUGITA, Y.; IGO,
S.; HANSEN, E.; GLUECK, J.; NOSE, Y.; In: 52nd Annual Conference of American
Society for Artificial Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

27- “Miniaturized all-in-one RPM-controllable actuator for Gyro centrifugal blood pump”
HANSEN, E.; BOCK, E.; MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUDA, Y.; IGO, S.;
GLUECK, J.; NOSE, Y. In: 52nd Annual Conference of American Society for Artificial
Internal Organs — ASAIO, Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

26- “Long-Term Endurance Of GYRO Centrifugal Blood Pump System” 1GO, S.; BOCK, E.;
MOTOMURA, T.; OKAHISA, T.; SUDA, Y.; HANSEN, E.; GLUECK, J.; NOSE, Y. In:

104



52nd Annual Conference of American Society for Artificial Internal Organs — ASAIO,
Chicago, 08 a 10 junho de 2006.

25- “Adaptacdes Finais no Projeto do Coracdo Artificial Auxiliar visando o inicio das Avaliagdes
Clinicas” LEME, J.; ANDRADE, A.; RIBEIRO, A.; FONSECA, J.; BOCK, E;
ANTUNES, P.; DINKHUYSEN, J.; PAULISTA, P.; VALENTE, P.; NICOLOSIL, D.;
BISCEGLLI, J. In: 2nd International Seminary of Science and Technology in Latin America,
Faculdade de Ciéncias Médicas da Universidade Estadual de Campinas — Unicamp,

Campinas, 09 a 10 de novembro de 2005.

24- “Estudos ‘In Vitro’, ‘In Vivo’ e Experiéncia Clinica com a ‘Spiral Pump’ durante Circulagado
Extracorpérea” WADA, E.; DOGNANI, G.; BOCK, E.; DINKHUYSEN, J.; BISCEGLI, J.;
ANDRADE, A. In: 2nd International Seminary of Science and Technology in Latin
America, Faculdade de Ciéncias Médicas da Universidade Estadual de Campinas —

Unicamp, Campinas, 09 a 10 de novembro de 2005.

23- “Structural Analysis of an Auxiliary Total Artificial Heart: Two Hypotheses for the Loss of
Resistance during “In Vivo” Animal Tests” BOCK, E.; WADA, E.; ARRUDA, A.C,;
ANDRADE, A.; FONSECA, J.; MARTINS, L.; LEME, J,. NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.
In: 18th COBEM - International Congress of Mechanical Engineering, ABCM -
Associagdao Brasileira de Engenharia e Ciéncias Mecanicas, Instituto Tecnologico da
Aeronautica - ITA, Universidade Federal de Minas Gerais — UFMG, Ouro Preto, 06 a 11 de
novembro de 2005.

22- “Determination of the Inlet Port’s Angle for a Centrifugal Blood Pump by the Hydrodynamic
Characteristics” BOCK, E.; WADA, E.; ARRUDA, A.C.; GALDINO, A.; ANDRADE, A.;
FONSECA, J.; MARTINS, L.; LEME, J,. NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J. In: 18th COBEM
— International Congress of Mechanical Engineering, ABCM - Associa¢do Brasileira de
Engenharia e Ciéncias Mecanicas, Instituto Tecnologico da Aeronautica - ITA,

Universidade Federal de Minas Gerais — UFMG, Ouro Preto, 06 a 11 de novembro de 2005.

105



21- “Status of the Brazilian development of blood pumping devices” Lecture. ANDRADE, A.;
FONSECA, J.; NICOLOSI, D.; BOCK, E.; LEME, J.; VALENTE, P.; PAULISTA, P.;
DINKHUYSEN, J.; MANRIQUE, R.; BISCEGLI, J. In: 18th COBEM - International
Congress of Mechanical Engineering, ABCM - Associacdo Brasileira de Engenharia e
Ciéncias Mecanicas, Instituto Tecnologico da Aeronautica - ITA, Universidade Federal de

Minas Gerais — UFMG, Ouro Preto, 06 a 11 de novembro de 2005.

20- “Auxiliary Total Artificial Heart Monitoring Operation in Labviewtm” FONSECA, J,;
LUCCHI, J.; NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.; BOCK, E.; ANDRADE, A. In: 18th COBEM
— International Congress of Mechanical Engineering, ABCM - Associacdo Brasileira de

Engenharia e Ciéncias Mecanicas, Instituto Tecnolégico da Aerondutica - ITA,

Universidade Federal de Minas Gerais — UFMG, Ouro Preto, 06 a 11 de novembro de 2005.

19- “Bomba de Sangue Centrifuga Implantavel com Mancais de Apoio: A Conversao da Bomba
Centrifuga Spiral Pump” BOCK, E.; FONSECA, J.; WADA, E.; LEME, J.; DAVI, C;
GALDINO, A.; NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.; ANDRADE, A.; ARRUDA, C. In: V
Encontro Latino Americano de P6s Graduacao, Univap — Faculdade de Ciéncias da Saude,
Intituto de Pesquisa e Desenvolvimento, Universidade do Vale do Paraiba, Sdo Jos¢ dos

Campos, 20 a 21 de outubro de 2005.

18- “Preparagdo dos Testes ‘In Vitro’ no Coragdo Artificial Auxiliar (CAA), Configurado como
Dispositivo de Assisténcia Ventricular (DAV)” MUNOZ, 1.; LEME, J.; FONSECA, I ;
BOCK, E.; WADA, E.; DINKHUYSEN, J.; PAULISTA, P.; VALENTE, P.; NICOLOSI,
D.; BISCEGLI, J.; DAVI, C.; ANDRADE, A. In: V Encontro Latino Americano de Pos
Graduacdo, Univap — Faculdade de Ciéncias da Saude, Intituto de Pesquisa e
Desenvolvimento, Universidade do Vale do Paraiba, Sao José dos Campos, 20 a 21 de

outubro de 2005.

17- “Atuais Projetos de Pesquisa do Nucleo de Bioengenharia da USJT” Mesa Redonda.
ROCHA, C.; NICOLOSI, D.; CAMPO, A.; BOTTER, E.; ANDRADE, A.; FONSECA, J.;
LUCCHL, J.; FELIPINI, C.; FARIAS, R.; CHVOJKA, V.; BOCK, E. In: XI Simpdsio

106



Multidisciplinar da Universidade Sao Judas Tadeu, Sao Paulo, 23 a 30 de setembro de

2005.

16- “A New Concept of Centrifugal Blood Pump Using Pivot Bearing System: The Conversion
of the Spiral Pump Inlet Port” BOCK, E.; ANDRADE, A.; WADA, E.; FONSECA, J;
LEME, J.; NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J.; ARRUDA, A. In: III TMSI Technology Meets
Surgery International, ABCM Associagdo Brasileira de Engenharia e Ciéncias Mecanicas,
Escola Politécnica da Universidade de Sao Paulo USP, Sdo Paulo, 18 a 19 de julho de
2005.

15- ““In vivo’ Tests with the Auxiliary Total Artificial Heart as a Left Ventricular Assist Device
in calves” FONSECA, J.; ANDRADE, A.; BOCK, E.; LEME, J.; DINKHUYSEN, J.;
PAULISTA, P.; MANRIQUE, P.; VALENTE, P.; NICOLOSI, D.; BISCEGLI, J. In: III
TMSI Technology Meets Surgery International, ABCM Associacdo Brasileira de
Engenharia e Ciéncias Mecanicas, Escola Politécnica da Universidade de Sao Paulo USP,

Sao Paulo, 18 a 19 de julho de 2005.

14- “Review of the Spiral Pump performance test during cardiopulmonary bypass in 43 patients”
WADA, E.; ANDRADE, A.; NICOLOSI, D.; BOCK, E.; FONSECA, J.; LEME, J,;
DINKHUYSEN, J.; BISCEGLI, J. In: IIT TMSI Technology Meets Surgery International,
ABCM Associacdo Brasileira de Engenharia e Ciéncias Mecanicas, Escola Politécnica da

Universidade de Sao Paulo USP, Sao Paulo, 18 a 19 de julho de 2005.

13- “Assisténcia Ventricular e Coragao Artificial” ANDRADE, A.; BOCK, E.; FONSECA, J. III
Congresso de Saude e Qualidade de Vida do Cone Leste Paulista, Faculdade de Ciéncias
Médicas da Universidade do Vale do Paraiba, S3do José¢ dos Campos, 16 a 18 de maio de

2005.

12- “Dispositivos para Assisténcia Circulatoria: Pesquisa e Desenvolvimento no Instituto Dante
Pazzanese de Cardiologia — IDPC” Mini-curso. BOCK, E.; ANDRADE, A.; FONSECA, J.
In: 4° ENCOBIO Encontro de Bioengenharia da Universidade de Sdo Paulo USP. Programa

107



de Po6s-Graduagao Interunidades em Bioengenharia da Universidade de Sao Carlos, 10 de

dezembro de 2004.

11- “Avaliacdo da Bomba Centrifuga Spiral Pump em Testes ‘In Vivo’ Animal” WADA, E.;
SILVA, S.; FONSECA, J; BOCK, E.; LEME, J.; MARTINS, L.; BISCEGLI, J;
VALENTE, P.; DINKHUYSEN, J.; NICOLOSI, D.; ANDRADE, A. In: 6° Congresso de
Tecnologia e Simposio de Iniciagcdo Cientifica e Tecnologica. FATEC-SP Faculdade de
Tecnologia de Sao Paulo, Centro Estadual de Educagdo Tecnoldgica Paula Souza, Sao

Paulo, 23 a 25 de novembro de 2004.

10- “Biocompatibilidade Sangiiinea do Coragdo Artificial Auxiliar” LEME, J.; MARTINS, L.;
FONSECA, J.; BOCK, E.; SILVA, S.; WADA, E.; BISCEGLI, J.; VALENTE, P;
DINKHUYSEN, J.; PAULISTA, P.; NICOLOSI, D.; ANDRADE, A. In: 6° Congresso de
Tecnologia e Simpdsio de Iniciacdo Cientifica e Tecnologica. FATEC-SP Faculdade de
Tecnologia de Sdo Paulo, Centro Estadual de Educacdo Tecnologica Paula Souza, Sdo

Paulo, 23 a 25 de novembro de 2004.

9- “Coragao Artificial Auxiliar” BOCK, E.; ANDRADE, A.; FONSECA, J. In: BRASILTEC —
2004. Apresentacdo do projeto no espago do Ministério da Ciéncia e Tecnologia / CNPq,
Sdo Paulo, 17 a 20 de novembro de 2004.

8- “Revisao e analise dos resultados obtidos nos testes "In Vivo" do Coracao Artificial Auxiliar
(CAA)” LEME, J.; MARTINS, L.; FONSECA, J.; BOCK, E.; SILVA, S.; WADA, E,;
BISCEGLI, J.; VALENTE, P.; DINKHUYSEN, J.; PAULISTA, P.; NICOLOSI, D,
ANDRADE, A. In: 4° CONIC - Congresso Nacional de Iniciagdo Cientifica e 2° Congresso
Internacional de Iniciagdo Cientifica, SEMESP; Campus II UNISA - Universidade de Santo
Amaro, 07 a 08 de novembro de 2004.

7- “Avaliagdo Clinica da bomba de sangue centrifuga Spiral Pump” SILVA, S.; FONSECA, J.;
BOCK, E.; SILVA, S.; WADA, E.; BISCEGLI, J.; VALENTE, P.; DINKHUYSEN, J.;
PAULISTA, P.; NICOLOSI, D.; ANDRADE, A. In: 4° CONIC - Congresso Nacional de

108



Iniciacdo Cientifica e 2° Congresso Internacional de Iniciacdo Cientifica, SEMESP;

Campus II UNISA - Universidade de Santo Amaro, 07 a 08 de novembro de 2004.

6- “Contribui¢des do Regime de Iniciagdao Cientifica para a Carreira Profissional ¢ Académica”
Mesa Redonda. FELIPE, Y.; SAITO, F.; MIGUEL, C.; BARBIZAN, D.; MANZANO, J.;
FONSECA, J.; GONCALVES, D.; BOCK, E. In: X Simpdsio Multidisciplinar da
Universidade Sao Judas Tadeu, Sao Paulo, 04 a 09 de outubro de 2004.

5- “Dispositivo cortante para insercdo de canulas no apice do ventriculo esquerdo visando
conexdo para assisténcia circulatéoria” BOCK, E.; ANDRADE, A.; ARRUDA, A
FONSECA, J.; LUCCHI, J; NICOLOSI, D.; LEGENDRE, D.; VALENTE, P,
DINKHUYSEN, J.; PAULISTA, P.; MANRIQUE, R.; BISCEGLI, J. In: Il COLAOB
Congresso Latino Americano de Orgdos Artificiais ¢ Biomateriais, SLABO Sociedade
Latino Americana de Orgdos Artificiais ¢ Biomateriais, UNICAMP Universidade Estadual
de Campinas, Campinas, Sao Paulo, 27 a 30 de julho de 2004.

4- “Sensorless Technique to Control Brushless Motor for Blood Pump Application” FONSECA,
J.; LUCCHI, J.; ANDRADE, A.; NICOLOSI, D.; BOTTER, E.; FELIPIN, C,;
LEGENDRE, D.; BISCEGLI, J.; BOCK, E.; BRONZERI, R. In: III COLAOB Congresso
Latino Americano de Orgios Artificiais e Biomateriais, SLABO Sociedade Latino
Americana de Orgdos Artificiais e Biomateriais, UNICAMP Universidade Estadual de
Campinas, Campinas, Sao Paulo, 27 a 30 de julho de 2004.

3- “Microembolia durante a Circulagdo Extracorpdrea em Cirurgia Cardiaca: Andlise Causal e
suas Repercussdes Clinicas” BISCEGLI, J.; VAMPEL, F.; ANDRADE, A.; PICCINI, B.;
MANRIQUE, R.; BOCK, E. In: Il COLAOB Congresso Latino Americano de Orgéos
Artificiais ¢ Biomateriais, SLABO Sociedade Latino Americana de Orgdos Artificiais e
Biomateriais, UNICAMP Universidade Estadual de Campinas, Campinas, Sdo Paulo, 27 a
30 de julho de 2004.

109



2- “Sistema de Acionamento do Coragao Artificial Auxiliar” FONSECA, J.; LUCCHI, J;
ANDRADE, A.; NICOLOSI, D.; BOTTER, E.; FELIPIN, C.; LEGENDRE, D,
BISCEGLI, J.; BOCK, E.; BRONZERI, R. In: IIl COLAOB Congresso Latino Americano
de Orgdos Artificiais ¢ Biomateriais, SLABO Sociedade Latino Americana de Orgdos
Artificiais e Biomateriais, UNICAMP Universidade Estadual de Campinas, Campinas, Sao
Paulo, 27 a 30 de julho de 2004.

1- “Heparin dosage to control blood coagulation time during tests with left ventricle assist device
implanted in calves” ANDRADE, A.; FONSECA, J.; LEGENDRE, D.; NICOLOSI, D.;
BOCK, E.; VALENTE, P.; PAULISTA, P.; DINKHUYSEN, J.; MANRIQUE, R
BISCEGLI, J. In: Il COLAOB Congresso Latino Americano de Orgios Artificiais e
Biomateriais, SLABO Sociedade Latino Americana de Orgios Artificiais ¢ Biomateriais,
UNICAMP Universidade Estadual de Campinas, Campinas, So Paulo, 27 a 30 de julho de
2004.

110



