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Resumo

ANDRADE, Aron José Pazin de, Projeto, Protitipo e Testes “In Vitro” e “In Vivo” de um
Nove Modelo de Coracdo Artificial Total (TAH) por Principio Eletro-Mecinico de
Funcionamento, Campinas, Faculdade de Engenharia Mecénica, Universidade Estadual de
Campinas, 1998. 230 p. Tese de Doutorado.

Um novo modelo de coracfo artificial total (TAH) foi desenvolvido e testado. O
acionamento Eletro-Mecanico foi escolhido para possibilitar que este dispositivo seja totalmente
implantavel. Foi desenvolvido um novo sistema de controle e de sensoriamento para o TAH. A
tecnologia de biolizagdo foi aperfeigoada e aplicada pela primeira vez em um TAH Eletro-
Mecénico. O TAH desenvolvido consiste em uma bomba de sangue pulsatil de corpo tnico,
composta de duas cdmaras de bombeamento. Possui um corpo central onde é acondicionado um
motor de corrente continua tipo sem escovas. O movimento de rotagdo do motor é transformado
em deslocamento axial através de um atuador mecinico denominado parafuso de roletes. Com o
deslocamento do parafuso de roletes € obtida ejecdo alternada das cAmaras de bombeamento em
substituicdo 2 funcéo de bombeamento cardiaco.

Foram realizados diversos testes de desempenho hidrodindmico, de visualizagfio do fluxo
¢ testes de hemdlise com o novo modelo de TAH e sistema de controle, utilizando um simulador
do sistema circulatorio humano. Nos testes “In Vitro”, o TAH demostrou um desempenho
hidrodindmico satisfatério, com um sistema de operagio simples e eficiente, mantendo as
pressbes estaveis em diversas condigbes de funcionamento, e baixos indices hemoliticos para
todas as velocidades do motor estudadas.

Foram, tambeém, realizados testes “In Vivo™, em bezerros, para demonstrar a
compatibilidade anatémica do TAH, assim como, comprovar suas caracteristicas hemodindmicas
¢ sua estabilidade no controle das pressdes fisiologicas. Durante os testes “In Vivo” foram
monitoradas diversas varidveis, tais como: frequéncia de batimento, velocidade e direcdo do
motor (deslocamento dos diafragmas), pressdes sangiiineas, ECG atrial, corrente e tenso eléirica,
frequéncia respiratoria, temperatura corpérea, exames periddicos de urina e sangue. O TAH
funcionou sem qualquer falha elétrica ou mecénica. A situa¢io hemodindmica dos animais foi
mantida estavel, mantendo o débito cardiaco € as respectivas pressdes em niveis fisiolégicos. Os
resultados satisfatorios, obtidos nestes experimentos, se devem a uma aplicacfio coerente dos
conhecimentos multidisciplinares necessarios nesta nova tecnologia.

Palavras Chave: Coragio Artificial, Orgdos Artificiais, Biocompatibilidade, Hemodinamica.






Abstract

ANDRADE, Aron José Pazin, Development, Prototype and “In Vitro” and “In Vivo” Tests of
a New Model of a Electromechanical Total Artificial Heart (TAH), Campinas, Faculdade de
Engenharia Mecanica, Universidade Estadual de Campinas, 1997. 230 p. Thesis
(Doutorado)

Currently, several designs for pulsatile ventricular assist device (VAD) are being

developed. Most VADs are not implantable in the thoracic cavity due to their size limitation. A
total artificial heart {TAH) has been developed and tested. The TAH is a one-piece unit with left
and right pumping chambers and diaphragms sandwiching a centerpiece with an actuator
assembly. The driving component of the TAH is an electromechanical actuator that consists of a
DC brushless motor and a planetary roller screw. The support-plate connected to the roller screw
pushes the pusher-plates and the diaphragms to pump the blood from both the right and left
pumping chambers alternatively. Hall effect sensors detect the position of the support-plate and
left pusher-plate, and send signals to the controller to properly regulate the rotation of the motor.
This electromechanically driven pusher plate type TAH is controlled based upon Frank-Starling’s
law. The TAH regulates the blood flow which the body requires through the change of the
preload. The ejection phase starts when a Hall effect magnetic sensor detects the complete filling
of the left ventricle. Therefore, the TAH pulse rate depends on the left chamber filling time that is
dictated by the left preload.
This TAH successfully underwent hydrodynamic and hemolysis studies and two acute animal
implantations. The TAH sufficiently compensates the preload changes caused by the respiration,
and maintains the outflow and output pressure stable. No malfunction of the controller or actuator
was detected throughout the tests.

Key Words

- Artificial Heart, Artificial Organs, Biocompatibility, Hemodynamic






Capitulo 1

Introducio

1.1 Coracio Artificial

O coragéo artificial total (TAH) ¢ um dispositivo eletro-mecéanico totalmente implantavel
que teve seu desenvolvimento no inicio custeado através de fundos préprios do “Baylor College
of Medicine” (BCM), Houston, Texas, EUA, e posteriormente financiado por um programa do
“National Heart, Lung and Blood Institute” (NHLBI) dos EUA, concedido para a “American
BioMed Inc.” (ABIOMED), em Woodland, Texas, EUA. Esse novo sistema de TAH foi
idealizado através da selec@io e combinagiio das melhores e mais confidveis caracteristicas
encontradas nos quatro programas de TAH financiados pelo WHLBI, nos EUA. Sio eles:
“Cleveland Clinic Foundation™ (CCF), Universidade do Estado da Pensilvinia (Penn State),
Universidade de Utah e ABIOMED. Diversos componentes disponiveis comercialmente com um
desempenho e vida til j&4 comprovados foram utilizados nesse sistema TAH Eletro-Mecanico

totalmente implantavel.

A maioria dos componentes e sub-sistemas que compdem o TAH sdo também adaptaveis

a um Dispositivo de Assisténeia Ventricular (VAD).

Os prototipos experimentais provaram ser confidveis e eficazes, € pequenos o bastante

para serem implantados na cavidade toracica de pacientes humanos de médio porte.



As Figuras 1.1-1 e -2 ilustram respectivamente, a configuragio proposta ao sistema e seu

posicionamento anatdmico em pacientes humanos.

O sistema TAH € composto de 3 modulos ou sub-sistemas implantdveis:

1} A unidade de bombeamento (Sub-Sistema TAH) é composta de: duas cAmaras de
bombeamento de sangue com placas propulsoras e diafragmas, o atuador mecénico que
movimenta os diafragmas, € o conversor de energia composto por motor elétrico de corrente

continua (CC), sem escovas.

2) O dispositivo de volume variavel (Sub-Sistema Camara de Complacéneia) previne
suc¢do ou aumento da pressdo no espago entre os diafragmas, esquerdo e direito, das cidmaras de
bombeamento de sangue. Estas variagGes nas pressdes podem ocorrer devido a diferengas na

velocidade de enchimento ¢ de ejecfo das duas cdmaras.

3) O terceiro modulo (Sub-Sistema Elétrico) é formado por todos os componentes elétricos
implantaveis do TAH. Esses componentes elétricos sfo inter-conectados por cabos de ligacdo
hermeticamente selados. Esta tecnologia tem sido aperfeicoada nos Gitimos 10 anos com a ajuda

da “Teledyne Micro-Electronics Inc.”, EUA.

O Sistema de Transmissfo Transcutineo de Energia (TETS) transmite energia elétrica de
uma bobina primdéria externa para uma bobina secunddria implantada subcutaneamente. Este
sistema 4 baseado no sistema da “Thermo CardioSystems Inc.” (TCI), EUA, em desenvolvimento
h4 5 anos, financiado pelo NHLBI

A bateria interna implantada subcutaneamente armazena energia para permitir no minimo

30 minutos de operagfo sem a utilizago da bobina primaéria do TETS.

No presente projeto, todos os componentes do sistema de controle do Sub-Sistema TAH

foram melhorados e demonstraram desempenhos satisfatorios nos testes realizados.



O Sistema TAH proposto € acionado com modo de operagio “esquerdo mestre com ejeciio
alternada” (LMA). A freqliéncia de batimento cardiaco é funcdo direta da velocidade de
enchimento do ventriculo esquerdo. Se as informagGes necessédrias nfio chegarem de forma
apropriada ao controlador eletrénico do TAH, este assume um valor fixo para a freqiiéncia
cardiaca e o débito cardiaco ¢ controlado simplesmente pelo volume de retorno venoso que chega

em sua cavidade.

O sistema esta configurado para evitar sucgo ou pressdes negativas durante as fases de
enchimento dos ventriculos. O deslocamento das placas propulsoras ¢ guiado por um furo
existente no centro do parafuso de roletes do acionador para evitar desalinhamento ou inclinagio
do diafragma e para propiciar fluxo uniforme através da bomba. Estas placas nfo sfo fixadas ao
acionador, desta forma, o TAH estd livre para responder as diferengas de fluxo existentes entre os

ventriculos esquerdo e direito.

O sistema de controle obtém as informacSes necessirias através de sensores de
posicionamento do parafuso de roletes e do diafragma esquerdo. O controle é intrinseco ao
projeto, ndo havendo necessidade de transdutores de pressfo ou fluxo. O algoritmo de controle é
baseado em sinats digitais de sensores magnéticos de efeito Hall. Se o retorno venoso aumenta, o
enchimento esquerdo ocorre simultaneamente com a eje¢@o direita, e a frequéncia de batimento
aumentara. Se o retorno venoso diminui, o enchimento esquerdo se completara algum tempo apds
a ejecdo direita, diminuindo a frequéncia de batimento. O ciclo cardiaco é dividido entre os dois

ventriculos, com o tempo de enchimento de um ventriculo sendo o de ejegfo do outro.

As bombas de sangue utilizadas no TAH sfio versdteis com suas superficies biolizadas
(Capitulo 9). As partes internas das bombas possuem uma cobertura hidrofilica de proteina fixada
com glutaraldeido, lisa e sem fendas, ao invés das superficies plésticas comuns em outras bombas
sangliineas. Foram usadas préteses valvares cardiacas bioldgicas, tendo demonstrade excelente
desempenho, com baixos indices de hemélise, ¢ grande seguranca, evitando a possibilidade de
causar uma falha subita e catastréfica. Devido as superficies biolizadas e &s valvulas biolégicas, o
TAH n#o necessita de terapias anti-coagulantes. Incidentes tromboembélicos, infeccdes e

calcificagbes foram muito raros {Capitulo 10}.

142



As bombas do TAH proposto foram dimensionadas para proporcionar 8L/min com uma
pressdo de entrada menor que 10 mm Hg. Para o restante do sistema, ou seja, a cAmara de
complacéncia, bateria interna, transmissor transcutidneo e componentes de apoio externo, serdo

usados sub-sistemas ja projetados e testados em pesquisas passadas.

1.2 Importincia do Coracio Artificial para o Brasil

Indiscutivelmente, o Brasil € considerado um pais que acompanha o estado da arte da
cardiologia como um todo e em particular da cirurgia cardiaca. E o quarto pais na classificacdo
mundial em volume de cirurgias cardiacas, com indices de mortalidade compativeis com os do

primeiro mundo.

Um dos fatores que contribuiu muito para o desenvolvimento brasileiro nesta érea, foi a
criagdo de centros de pesquisas como o Instituto “Dante Pazzanese” de Cardiologia (IDPC) e o
Instituto do Coragdo (INCOR). Estes centros proporcionaram, através da integracdo da Medicina
com a Biocengenharia, o desenvolvimento de diversos equipamentos, dispositivos e produtos
nacionais com grande atualizacfo tecnologica, comparaveis, na maioria das vezes, com os mais
usados nos principais centros médicos do mundo. Esta geraciio de tecnologia prépria, sempre
presente na cardiclogia brasileira, proporcionou a formacgic de profissionais altamente
capacitados, criando novos grupos de pesquisa, equipes de cirurgia cardiaca e empresas de

produgdo de equipamentos.

Hoje, pode-se afirmar que todos equipamentos e materiais descartiveis necessarios em uma

cirurgia cardiaca estdio disponiveis no mercado brasileiro com tecnologia nacional.

Com relagfio a sistemas de assisténcia ventricular, ja foram realizadas, no Brasil, pesquisas
que levaram ao desenvolvimento de alguns protétipos. No entanto, nio existem produtos
comercialmente disponiveis na érea de assisténcia ventricular e coragdo artificial com tecnologia

nacional. Desta forma, se torna importante que estas linhas de pesquisa sejam incentivadas ou



implementadas no Brasil. A atualizacdo da tecnologia ¢ a formagiio de recursos humanos dardo
continuidade ac bom desempenho brasileiro nesta drea, evitando grande defasagem tecnoldgica

em relacfo aos paises desenvolvidos, que logo se toraria dificil ou impossivel de se reverter.

O objetivo deste trabalho foi estudar e desenvolver equipamentos, procedimentos ¢ técnicas
cirtrgicas para assisténcia ou substitui¢iio a circulagio sangiiinea, em pacientes cardiacos em
estado avangado da doenga, que necessitam de suporte circulatorio como assisténcia
univentricular ou biventricular prolongada, como ponte para transplante ou coracdo artificial

totalmente implantavel.
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Capitulo 2

Revisdo da Literatura

2.1 O Surgimento da Primeira Bomba de Sangue

Em 1934, o Dr. Michael DeBakey trabathando como médico no Departamento de
Cirurgia da Escola de Medicina da Universidade de Tulane, em New Orleans, EUA, desenvolveu
¢ apresentou a primeira bomba sangiiinea. Foi uma idéia muito simples e que posteriormente
ficou muito famosa, conhecida como Bomba de Roletes. Ele definiu a Bomba de Roletes como
uma bomba de sangue de fluxo continuo para transfusio, utilizando o principio conhecido como

"tubo de ordenhar”.

O Dr. DeBakey descreveu todos os componentes mecanicos da bomba numerados na

Figura 2.1-1. Resumidamente, ele descreveu a bomba como uma base de sec¢do circular (2) com

uma proje¢do angulada, na sua periferia, em forma de encosto (4) de aproximadamente 180°. O
tubo de borracha (12) foi feito de um material descrito como uma "borracha de latex pura” e
semitransparente, tendo um didmetro interno de 1/8". Com a manivela (16) girando no sentido
horario e os cilindros (22) e (24) compriminde sucessivamente o tubo de borracha, era produzido

um efeito de "ordenha", forcande o sangue contido no tubo, a se deslocar no sentido horario.

Antes da utilizagdo do dispositivo, ¢ tubo era esterilizado pelo bombeamento de um
Hquido estéril derivado do petrdleo, imergindo a extremidade de entrada num recipiente com este

liguido e girando a manivela no sentido horério. Depois, imergindo essa mesma extremidade do



tubo num recipiente com solugfio salina estéril, o liquido derivado do petrdleo era lavado,

deixando o tubo cheio de solucfo salina e tendo uma cobertura inerte de 6leo mineral.

As incisBes venosas eram entdo executadas e o dispositivo era conectado nas respectivas
agulhas do doador e do receptor e, logo em seguida, a transfusfio comegava ao se girar a manivela
no sentido horario. Cada volta completa fornecia 2 ml de sangue, de forma que para uma

transfusdo de 500 ml de sangue, eram contadas 250 voltas.

Ele comentou que a seguranga e eficiéncia do instrumento foi primeiramente comprovada
experimentalmente com animais e, depois, o equipamento foi colocado em uso clinico no Servigo
de Cirurgia de Tulane no Hospital Charity. Naquela ocasido, foram feitas 100 transfusSes em
pacientes, variando de pequenas transfusées de 250 ml até 850 m! de uma s6 vez. Em todos os
casos a transfusdo foi completada num espaco de tempo muito curto com uma média de
aproximadamente 3 minutos para a transferéncia real de 500 ml de sangue. De acordo com o Dr.

DeBakey, as vantagens do instrumento eram:

¢ A montagem do instrumento consiste apenas na colocagio segura do tubo no lugar apropriado;

¢ A limpeza do instrumento consiste, meramente, na limpeza do tubo e das agulhas;

® A operagdo ¢ extremamente simples, bastando girar a manivela;

e O circuito onde circula o sangue € curto, sendo apenas do comprimento do tubo, cerca de 18",
o fluxe de sangue ¢ constante e ele permanece fora do corpo por um pequeno periodo, fatores
que provocam um baixo risco de coagulagdo;

e N&o hd rompimento das células vermelhas por valvulas ou seringas, o fluxo de sangue ¢
continuo através de um tubo de calibre constante;

® As unicas pecas do instrumento que necessitam ser esterilizadas sio os tubos e as agulhas;

e O instrumento pode ser fabricado a um custo muito baixo e a manutengfio é muito simples,

uma vez que a unica peca a ser substituida € o tubo de borracha.
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Figura 2.1-1 Bomba de sangue desenvolvida pelo Dr. DeBakey em 1934.
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2.2 Conceito de Circulacio Extracorporea

O conceito de circulagfio de sangue realizada por um equipamento de bombeamento, tém
origem registrada em trabalhos de LeGallois (1812). No entanto, a primeira aplicagfo deste
conceito foi desenvolvida por DeBakey (1934), na Universidade de Tulane, New Orleans, EUA,

conhecida atualmente como bomba peristaltica ou bomba de roletes.

Em 1953, Gibbon (1954) e seu grupo realizaram a primeira circulagdo extracorpdrea,
liderando o desenvolvimento das cirurgias de coracéio aberto. Seu equipamento consistia de uma
bomba e um oxigenador de sangue, permitindo a manutencdo do fluxo e da troca de gases
sangiiineos durante a cirurgia, enquanto o coragio e os pulmdes eram mantidos fora da
circulagdo. Em 1961, Dennis e colegas (1979) inseriram uma cnula no ventriculo esquerdo para
circulagdo sangiiinea extracorpérea, que retornava a artéria femural, técnica utilizada até os dias
de hoje em cirurgias cardiacas. Ainda em 1961, Liotta (1963) realizou o primeiro implante
clinico de um dispositivo de assisténcia ventricular pulsatil. Com o aperfeicoamento das técnicas
cirargicas e 0 desenvolvimento da tecnologia mecénica e eletrdnica, esforcos foram realizados na
tentativa de substituir fotalmente o coragfo natural. Os precursores dos estudos relacionados a
coragdo artificial foram Coolley e Liotta (1969) que em 1969 implantaram o primeiro coragio
artificial total. O primeiro sucesso comprovado no implante de coragdo artificial total foi obtido
pelo grupo do Dr. Kolff em 1983, na Universidade de Utah, publicado por DeVries {1984).
Embora o paciente tenha ficado conectado a um grande console externo e seu comportamento
clinico tenha sido instavel, o suporte circulatério foi mantido por 112 dias. Este fato incentivou e
estimulou os pesquisadores que atuavam na 4rea, gerando maior dedicagfio as pesquisas do

coracgfo artificial.

Apesar da evolugfio das técnicas de tratamento clinico do infarto do miocéardio, da
arteroesclerose € hipertensdo, ainda sfo registradas uma enorme quantidade de mortes siibitas por
problemas cardiacos. 56 nos EUA, mais de 600.000 mortes stbitas ocorrem anualmente, segundo
a “National Center for Health Statistics (1984). A dltima revisio do trabalho da “Agency of
Health Care Policy Research™ (1995), de outubro de 1993, mostra que 13,5 milhdes de

americanos sofrem de doengas coronarianas, sendo que 600.000 por ano sofrem cirurgia cardiaca

i1



ou angioplastia, enquanto se realizam 2000 transplantes anualmente. Existern 35.000 pacientes s6
nos EUA, em fila de espera para transplante cardiaco, sendo, esta populacio, alvo para se
implantar uma bomba de assisténcia ventricular ou um coragdo artificial para dar suporte a vida,

até que seja possivel a realizagfo do esperado transplante cardiaco.

No Brasil, o servigo de cirurgia cardiaca surgiu na década de 50, com a criagio de algumas
instituigdes, com por exemplo: o Instituto “Dante Pazzanese” de Cardiologia (IDPC) e o Instituto
do Coragiio (INCOR).

Nestas ultimas decadas, estas duas instituigdes lideraram o desenvolvimento da Cardiologia
no Brasil. No campo da cirurgia cardiaca, foram criadas pesquisas de ponta em Cirurgia
Experimental e Bioengenharia com o objetivo de dar suporte ao trabalho de formacdo de
cirurgides, desenvolvimento e treinamento de novas técnicas cirirgicas e criagio e producdo de

equipamentos ¢ dispositivos para auxilio ao ato cirlrgico e ao suporte 4 vida.

Citando mais especificamente o Instituto “Dante Pazzanese” de Cardiologia, em 1962, foi
desenvolvida uma maquina de circulagio extracorpérea por principio peristéltico, assim como
outros dispositivos de auxilio & cirurgia. Além desta experiéncia em circulagio extracorpérea,
desde 1970, se realiza estudos relacionados com coragéo artificial. E importante salientar que a
primeira tese desenvolvida no Brasil sobre coragfo artificial, tem origem no Instituto “Dante
Pazzanese” de Cardiologia e foi defendida no Instituto Tecnolégice da Aerondutica (ITA), por
Borges (1975) com o apoio do Dr. Adib Jatene. Este trabalho incluiu em experimento “In Vivo”

em bezerro para avaliagfio do protétipo do coragdo desenvolvido naquela época.

Atualmente, estdo sendo realizados, no Instituto “Dante Pazzanese” de Cardiologia, estudos
e ensaios das técnicas de circulago sangiiinea com um protétipo de bomba centrifuga de projeto
préprio (Andrade, 1996). assim como o desenvolvimenio e o aperfeicoamento do coragdo
artificial em colaboragfio com o “Baylor College of Medicine” Houston, Texas, EUA (Ohashi,

1997), cujas atividades serdo descritas nos préximos capitulos.
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2.3 Aplicagdes Clinicas das Bombas de Sangue

Existem diferentes aplicagfes clinicas sara os diversos tipos de equipamentos de

bombeamento de sangue desenvolvidos ou em desenvolvimento nas principais instituigbes de

pesquisa do mundo. Estas aplicacdes podem ser classificadas como:

1.

Assisténcia Ventricular no Pré-Operatério: o equipamento € utilizado para manter as
condigdes de pressdo e fluxo sangilineo em niveis fisiolégicos. E utilizado para que o paciente
seja mantido vivo até que seja realizada a cirurgia cardiaca corretiva. O equipamento deve ser
de facil implantacio, deve ficar externo ao paciente, conectado através de cateteres e sem a

necessidade de um ato cirirgico toracico;

. Circulagdo Extracorpdrea: o equipamento ¢ utilizado apenas durante o ato cirargico, devido 2

necessidade de substituicdo momentdnea das fun¢des do coragdo e dos pulmées. O
equipamento realiza o bombeamento de sangue através de circuitos extracorporeos, como 0s
tubos plasticos, reservatdrios, filtros e dispositivo de oxigenacéo, fazendo o sangue retornar ao

paciente com pressdo e fluxo suficiente para manter seus 6rgios vivos e em funcionamento;

Assisténcia Ventricular no P6s-Operatdrio: apds a cirurgia cardiaca pode haver a necessidade

de um equipamento que auxilie a fungfo cardiaca facilitando a recuperacio do coragio;

. Assisténcia Ventricular como Ponte para Transplante Cardiaco: em casos em que o paciente

necessita imediatamente de um transplante cardiaco, porém n#o ha nenhum doador disponivel.
O equipamento mantém o paciente vivo, por um periodo indeterminado, até a obtengdo de um

orgdo para ¢ transplante;
Coracéo Artificial Total: 0 equipamento deve substituir completamente o coracfio do paciente,

que € retirado definitivamente do paciente. Este paciente também continua como candidato a

um transplante cardiaco.
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2.4 Estado da Arte
2.4.1 Assisténcia Ventricular Esquerda

Estes sistemas sdo utilizados em caso de falha da funcdo ventricular esquerda nas fases pré
e pos-operatérias. As exigéncias do projeto sio menos rigorosas para estes equipamentos quando
comparadas a bombas de sangue de uso prolongado. Um fluxo de 3 a 5 L/min & geralmente
suficiente € a recuperacgéo da funcfo ventricular esquerda ocorre dentro de 3 a 7 dias (Koffsky,
1978; Pierce, 1981; Damm, 1994). O exemplo mais simples deste tipo de dispositivo é a bomba
de roletes com canulagio através do atrio esquerdo (Koffsky, 1978) ou através do apice
ventricular (Peters, 1978) para a aorta ou artéria femural. Atualmente, as bombas centrifugas
substituiram as bombas de roletes para esta aplicagdio, tendo como principais vantagens, a
diminui¢do do trauma causado as células do sangue durante o bombeamento, principalmente a
hemdlise, maior simplicidade de operacio e menores riscos de embolismo por bolhas de ar e
particulas (Nishida, 1993; Killen, 1991). Estao disponiveis no mercado alguns tipos de bombas
centrifugas, destacando-se, por ser a mais utilizada atualmente no mundo, a Biopump®
(Medtronic, Eden Prairie, MN, EUA) (Figura 2.4.1-1) (Lynch, 1978). Pode-se citar também, a
Capiox® (Terumo, Japdo) (Figura 2.4.1-2) (Kijima, 1993) ou a Sarns® (3M, St. Paul, MN, EUA)
(Joyce, 1990). Entretanto, grupos das principais instituicdes de pesquisas do mundo estdio se
empenhando no aperfeigoamento deste tipo de bomba de sangue, visando a melhoria de algumas
de sua caracteristicas como a durabilidade, desempenho, menores dimensdes, trombogenicidade,
como também, a diminui¢do da hemoélise para algumas aplicagdes onde & exigida uma maior
pressdo na linha arterial (Takami, 1996; Nakazawa, 1997). No Brasil, pode-se citar como
exemplo de bomba centrifuga em fase final de desenvolvimento, a Bomba de Fuso (Andrade,
1997) (Figura 2.4.1-3).

2.4.2 Assisténeia Ventricular Esquerda Prolongada

A Assisténcia Ventricular Esquerda Prolongada requer a solugio de problemas mais

complexos inerentes a substituicio das funcBes cardiacas esquerdas. O consumo de energia
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elétrica de uma bomba de assisténcia esquerda ¢ maior, pois a energia hidraulica gerada pelo
ventriculo esquerdo excede em muito a do direito, assim como a ocorréncia de regurgitago das
valvulas aortica e mitral € maior do que das valvulas tricispide ¢ pulmonar, devido aos maiores
gradientes de pressio encontrados nas vélvulas do ventriculo esquerdo. O equipamento deve ser
capaz de bombear até 10 L/min de sangue contra uma pressio arterial média de 120 mm Hg, com
uma pressdo atrial esquerda média de 15 mm Hg. A bomba deve responder as variagdes das
pressOes atriais esquerdas com mudangas no débito cardiaco de forma semeihante a resposta
descrita por Starling para um ventriculo esquerdo sadio (Samnoff, 1954). Além disso, o
equipamento deve ter a capacidade de responder as solicitagdes fisiolégicas do exercicio fisico,
com uma auto-regulacdo para fornecer o fluxo de sangue necessario frente ao aumento do
metabolismo do organismo. A bomba deve ser, também, duravel, e capaz de trabalhar em uma
grande faixa de variagdo de pressdo e volume sistélico, ter dimensdes compativeis com a caixa
toracica ou abdome e ndo deve causar danos excessivos aos componentes sangiiineos (Lioi,
1981). Atualmente, para este tipo de aplicagdo, o dispositivo pulsatil de assisténcia ventricular
mais utilizado ¢ conhecido como Novacor® (Baxter Health Care Co., Oakland, CA, EUA)
(Figura 2.4.2-1). Este dispositivo utiliza, como mecanismo atuador, um sistema eletromagnético
que comprime uma camara flexivel. Funcionando como um ventriculo artificial, o0 Novacor® gera
um fluxo pulsatil de até 8 L/min. Na entrada e na saida desta cimara sio conectadas duas
véalvulas cardiacas artificiais de disco basculante (Vigané, 1996; Arabia, 1996). Em 1993, foi
desenvolvida uma unidade de controle portétil com baterias recarregéveis. Esta unidade portatil
foi acondicionada em uma bolsa ficando pendurada externamente ao paciente, isto possibilitou
uma maior mobilidade aos pacientes usudrios do Novacor®. Atualmente, foram criados
protocolos em que alguns pacientes podem ir para casa, enquanto aguardam por um doador
(Portner, 1995).

Ainda como exemplo de ventriculo artificial pulsétil, pode-se citar o Heartmate® (Thermo
CardioSystem Inc. (TCI), Wobum, MA, EUA). O equipamento de assisténcia ventricular
Heartmate® bombeia o sangue através da movimenta¢do, por principio pneumatico, de um
diafragma flexivel de poliuretano. A cénula de entrada do dispositivo € anastomizada ao apice do
ventriculo esquerdo e a cdnula de saida 4 aorta. O fluxo unidirecional € obtido pela utilizagsio de

duas préteses valvulares porcinas, sendo uma colocada na saida e outra na entrada da cAmara de
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bombeamento. O tubo de acionamento pneumdtico atravessa a pele do paciente e é conectado a0
console externo, sendo capaz de gerar um fluxo de até 8 L/min. O Heartmate® foi o primeiro
dispositivo de assisténcia ventricular aprovado pelo érgdo competente nos EUA, o FDA (Food

and Drug Administration), como ponte para transplante cardfaco (Arabia, 1996).

Qutro tipo de equipamento de assisténcia ventricular prolongada, conhecido como bomba
de sangue axial, estd sendo atualmente muito estudado por diversos centros de pesquisa. Este
dispositivo ndo pulsatil bombeia o sangue através da rotagdo de um fuso dentro de um tubo de
didmetro entre 10 e 15 mm. A rotagdo do fuso (rotor) € conseguida por indugdo eletromagnética
através de um sistema de bobinas fixado externamente ao tubo (indutor). Este conjunto &
implantado em paralelo ao coragdo do paciente, entre o apice do ventriculo esquerdo e a aorta,
diminuindo a pressio intraventricular esquerda e aumentando a adrtica. S#3o descritas como
principais vantagens das bombas axiais suas dimensdes reduzidas, a nfio necessidade de
instalagdo de valvulas cardiacas artificiais, fécil operagéio e baixos indices hemoliticos (Kawahito,
1997, Butler, 1997; Anai, 1996} (Figura 2.4.2-2).

2.4.3 Suporte Biventricular como Ponte para Transplante e Coracio Artificial

Atualmente, o transplante cardiaco € reconhecide como sendo a melhor terapia em casos
terminais de doengas cardiacas graves. Todavia, devido as dificuldades encontradas no sistema de
captagdo de Orgios, aproximadamente 30% dos potenciais candidatos a receberem um transplante
cardiaco morrem nos EUA enquanto esperam por um doador (Kaye, 1993). Esta discrepancia
entre possiveis receptores e doadores disponiveis gera uma grande necessidade de dispositivos de
assisténcia circulatéria para suporte cardiaco. A assisténcia circulatdria mecdnica foi usada
inicialmente em faléncia cardiaca no pés-operatério, porém mais recentemente, este tipo de
equipamento tem sido usado para suporte cardiaco (ponte para transplante), até que um doador de
coragdo se tome disponivel para a realizagdo do transplante (Lick, 1993). O primeiro uso clinico
de um coragdo artificial como ponte para transplante foi realizado em 1969 por Cooley (1969),
quando ele implantou um dispositive para suportar o paciente por 64 horas até que um doador

cardiaco se tornasse disponivel para o transplante.

16



O uso do coragfo artificial total como dispositivo permanente foi iniciado por DeVries em
1983 (1984), quando ele implantou o coragio artificial Jarvik-7 em um paciente que sobreviveu
112 dias. O primeiro uso com sucesso do coragdo de Jarvik, como ponte para transplante foi
realizado por Copeland em 1985 (1986). A selegdo do paciente é provavelmente o fator mais
importante no sucesso da assisténcia circulatéria mecénica. Experiéncias anteriores com uso de
dispositivos de assisténcia ventricular no pds-operatorio para recuperagéio cardiaca mostrou que
pacientes com menos de 60 anos tém uma taxa de sobrevivéncia em um ano de até 31%,
pacientes com mais de 60 anos apresentam uma taxa de 12% e com mais de 70 anos 6% (Arabia,
1996). A necessidade do suporte biventricular versus o univentricular deve ser avaliada com
antecedéncia. Em geral, pacientes que necessitam de ponte para transplante requerem assisténcia
biventricular, todavia, em casos onde se apresentamn pressdo arterial direita baixa, resisténcia
vascular pulmonar normal e sem arritmia ventricular, podem ser beneficiados apenas pelo suporte
ventricular esquerdo. Aproximadamente 20% dos pacientes que recebem apenas o suporte
ventricular esquerdo acabam necessitando também do suporte direito (Pennington, 1991). Como
exemplo de dispositivo biventricular pode-se citar o Thoratec™ (Berkeley, CA, EUA). Consiste
de um prdtese ventricular paracorpérea movida pneumaticamente que tem sido utilizada com
sucesso como ponte para transplante (Hill, 1995). O débito cardiaco de cada ventriculo
paracorporeo € de 65 ml sendo capaz de bombear um fluxo de até 6,5 L/min. O Thoratec® ¢
paracorporeo e pode ser instalado como um dispositivo de assisténcia ventricular esquerda ou

assisténcia biventricular, quando instalados dois dispositivos em paralelo.

Quando se trata de um coracdio artificial total, as dificuldades e responsabilidades s#o
maiores, porque o equipamento deve fornecer um suporte completo a circulagfio sangiiinea por
requerer a retirada do coragio natural do paciente. Atualmente, diversos coragdes artificiais totais
estdo em desenvolvimento nas principais universidades e centros de pesquisas do mundo. Dentre
estes, pode-se citar alguns que se encontram em fase de avaliacfo clinica ou experimental, como
exemplo: o CardioWest C-70 TAH, mais conhecido como Jarvik-70, Utah Electro-Hydraulic
TAH, o Cleveland Clinic-Nimbus TAH e o Baylor TAH. O CardioWest ¢ um coracgfo artificial
movido pneumaticamente com seus ventriculos artificiais confeccionados em poliuretano, onde

guatre véalvulas mecénicas (Medtronic Inc., Mineépolis, MN, EUA) possibilitam um fluxo
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unidirecional. Em cada ventriculo. o sangue € separado do ar por um diafragma com quatro
camadas de poliuretano. Na sistole o ar comprimido impulsiona o diafragma, ejetando o sangue
para fora do ventriculo artificial. Este equipamento pode proporcionar um fluxo méaximo de 15
L/min, porém normalmente € utilizado um fluxo de 6 a 8 L/min (Arabia, 1996). O Utah-EHTAH
¢ um coraglo artificial Eletro-Hidrdulico desenvolvido na Universidade de Utha, EUA, pelo
grupo do Dr. Olsen que, atualmente, se encontrando em fase de avaliagdo clinica. Este
equipamento possui dois ventriculos artificias, cada ventriculo possui uma cimara de sangue e
uma antecimara contendo 6leo. As cdmaras e as antecimaras sio separadas por diafragmas. Uma
bomba axial de alta rotagdo ¢ utilizada para bombear 6lec de uma antecdmara para a outra,
movendo os diafragmas e ejetando o sangue dos ventriculos de forma alternada. Esta bomba axial
¢ utiliza um motor de corrente continua sem escovas que reverte seu sentido de rotagdo para a
ejecdo alternada dos ventriculos direito e esquerdo. O fluxe méaximo é de 9,7 L/min a uma

frequéncia de 120 batimentos por minuto (bpm) (Chiang, 1994; Tarsumi, 1993).

O Cleveland Clinic-Nimbus TAH ¢ um coragfio artificial que, embora com diferencas no
projeto, utiliza 0 mesmo principio de funcionamento Eletro-Hidraulico do Utah-EHTAH. Estudos
“In Vivo” em bezerros mostraram que o fluxo de sangue variou em 4,5 e 9 L/min, para pressdes

atriais esquerdas de 4 a 13 mm Hg ¢ direitas de 2 a 13 mm Hg (Rintoul, 1993).

O Baylor TAH utiliza o principio Eletro-Mecénico para impulsionamento alternado dos
diafragmas direito e esquerdo (Ohashi, 1997). Através de um convénio entre o “Baylor College
of Medicine” (BCMj e o Instituto “Dante Pazzanese” de Cardiologia (IDPC), este coragdo
artificial tera seu desenvolvimento e aperfeicoamento continuado no departamento de

Bioengenharia do IDPC. Este equipamento sera descrito mais detalhadamente no Capitulo 14.

Mesmo que todos estes equipamentos estejam sendo desenvolvidos para uma substituicio
total e permanente das fungdes cardiacas, a aplica¢do principal dos coracdes artificiais ¢ como
ponte temporaria para transplante de coragfo. Entre 1984 e 1996, um total de 1286 equipamentos
de assisténcia ventricular foram implantados como ponte para transplante, no mundo, e, além
destes, outros 234 coragdes artificiais foram implantados, também como ponte para transplante

{Arabia, 1996}.



Figura 2.4.1-3 Bomba de Fuso.
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Figura 2.4.2-1 Novacor® .

Figura 2.4.2-2 Bomba Axial “DeBakey/NASA Pump”.
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Capitulo 3

Caracteristicas Gerais do Sistema TAH e Sub-Sistemas

O dispositivo de reposigéo cardiaca totalmente implantavel discutido nesta tese é designado
por Sistema TAH. O principal componente do sistema proposto é o Sub-Sistema TAH Eletro-

Mecdnico, composto pelas bombas de sangue direita e esquerda, montadas em um corpo tnico.

3.1. Descri¢io do Sub-Sistema TAH Eletro-Mecéinico

O acionador eletro-mecénico miniaturizado pode produzir os menores dispositivos de
assisténcia ventricular (VAD) e TAHs implantiveis (Takatani, 1990-91; Shah, 1990-91;
Takatani, 1991; Sasaki, 1990-91; Sasaki, 1991; Takatani, 1992). Este acionador de proposito

multiplo pode ser usado ndo apenas em um TAH mas também em um VAD com componentes e

sub-sisternas comuns aos dois objetivos.

O Sub-Sistema TAH ¢ uma unidade compacta com as cdmaras de bombeamento esquerda e
direita envolvendo ¢ mecanismo eletro-mecinico (Figura 3.1-1). Uma caracteristica importante
desse TAH ¢ que ambas as placas propulsoras esquerda e a direita tém formato cénico, que
permite a utilizagdo do espaco existente entre estas placas propulsoras para acomodar um

acionador eletro-mecanico. Assim, a largura total do acionador pode ser pequena {18 mm).
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Figura 3.1-1 Foto do Sub-Sistema TAH Eletro-Mecénico mostrando as cémaras de
bombeamento direita ¢ esquerda montadas em um corpo unico, com os enxertos suturados nas

saidas e os bordeletes nas entradas.
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O componente acionador deste TAH ¢ colocado no espago disponivel atrds da placa
propulsora cbnica. Este acionador consiste de um motor CC sem escova e um parafuso planetério
de roletes. A porca do parafuso de roletes ¢ fixada dentro do rotor do motor com ambas as

extremidades desta porca sendo suportadas por rolamentos de esferas fixados a capa do motor.

Para converter 0 movimento rotatério do motor em movimento linear do parafuso de
roletes, foi incorporado um sistema com eixos guias. Assim, enquanto a porca gira fixada no
rotor, 0 parafuso de roletes avanga e empurra a placa propulsora (detallies destes componentes
séo mostrados nos Capitulos 9.4, 9.5 ¢ 9.6).

O volume de deslocamento deste TAH ¢ de 510 cm’ com didmetro externo de 97 mm ¢

espessura de 78 mm. As dimensdes totais do TAH sdo pequenas devido a;

a) as placas propulsoras dos diafragmas tém formato conico, permitindo que o espago atrds
destas placas acomode o acionador;
b} ¢é utilizade um modo de bombeamento alternado com um menor volume de eje¢do € uma

frequéncia de batimento mais alta.

Para o sistema de controle do TAH, so usados 3 grupos de sensores de efeito Hall: o
primeiro grupo € composto pelos sensores de comutagio do rotor; o segundo, sfo os sensores
para controlar a posi¢éo do parafuso de roletes ¢ a direciio da rotacdo do motor; e ¢ terceiro, € o

sensor para monitorar a posigio da placa propulsora esquerda.

Adicionando a cémara de complacéncia j& desenvolvida (Nos€, 1990; Nosé, 1992), e o
sistema de transmissdo de energia transcuténea (TETS) do ThermoCardio Systems Inc. (TCI)

(Sherman, 1984), o sistema do TAH totalmente implantével se torna complete.
Estudos “In Vitro” demonstraram que a eficiéncia total do prototipo, excluindo-se o TETS,

foi de 19% (pos-carga de 110 mm/Hg, vazfio de 6L/min). Incluindo o TETS, a eficiéncia abaixa

para 14%, desta forma, as baterias implantaveis podem operar o sistema por até 45 min ¢ a
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bateria externa pode operar por até 11 horas nesta mesma condi¢gio operacional (ver Capitulo
7.2).

3.2 Alguns Sistemas TAH em Desenvolvimento em Qutras Instituicdes

No momento, diversas institui¢des no mundo tentam desenvolver um dispositivo cardiaco
implantavel (Hagness, 1991). Aproximadamente 10 anos atras, o “National Institute of Health”
(NIH), dos EUA, selecionou quatro grupos para desenvolver um dispositivo de reposi¢do

cardiaca totalmente implantavel. Foram eles:

a. Sistema Eletro-Mecénico
A Universidade Estadual da Pensilvinia e a Samns Inc./3M, com o Dr. G. Rosenberg da

Universidade Estadual da Pensilvania como principal pesquisador, tem o contrato da NHLBI N©.
1-HV-88105 para desenvolver um TAH Eletro-Mecanico (Snyder, 1992).

b. Sistema Eletro-Hidraulico de alta pressdo

A “Cliveland Clinic Foundation” (CCF) juntamente com a Nimbus Inc. estio desenvolvendo um
sistema TAH Eletro-Hidraulico de alta presso com subvengiio do NIH, tendo como principal
investigador o Dr. Yukihiko Nosé, Ph.D., até agosto de 1989, e mais tarde, Ken C. Butler, B.S.
(Massiello, 1992).

c. Sistemas Eletro-Hidraulicos de baixa pressio

¢.l. Sistema ABIOMED

Robert T. V. Kung, Ph.D, da ABIOMED Inc., juntamente com o “Texas Heart Institute”,
representado pelo Dr. O. H. Frazier, tem um contrato NIH para o desenvolvimento de um sistema

TAH Eletro-Hidraulico (Kung, 1991).

c.2. Sistema da Universidade de Utah
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O Dr. Don B. Olsen, tem um contrato NIH para o programa de desenvolvimento de um sistema
TAH Eletro-Hidraulico (Khanwilkar, 1992).

Quase todos os programas de desenvolvimento estio no estagio final de projeto ou no
inicio da fase de testes “In Vivo”. Entretanto, ainda existem diversos problemas técnicos para se
finalizar um TAH totalmente implantavel. Os problemas mais comuns nesses programas sio:
compatibilidade anatémica do sistema, controle confidvel do sistema e operagdo a longo prazo
eficaz e segura do sistema. A seguir, ser discutido como o sistema TAH aqui proposto resolve

tais problemas.

3.3 O TAH Desenvolvido

Foram projetados e confeccionados quatro TAHs. Um novo sistema de controle foi
desenvolvido e dois controladores eletrénicos foram construidos para o TAH. Com os novos
prototipos de TAH e com o novo sistema de controle foram feitos diversos testes de desempenho
¢ de hemdlise “In Vitro” e foram feitos, também, dois testes “In Vivo” para se analisar a
compatibilidade funcional e anatémica do TAH, além de avaliar a influéncia do ciclo respiratério
no desempenho do TAH implantado. A Tabela 3.3-1 descreve as principais propriedades do
TAH.

3.4 Outros Sub-Sistemas do Sistema TAH

Todos os sub-sistemas jd existentes, desenvolvidos para sistemas VAD, com poucas

mudancas podem ser aplicados a um sistema TAH.

A corrente continua de uma bateria externa de 20 V ¢ transformada em corrente alternada
de alta frequéncia e transmitida através da pele por um transformador transcutineo. O médulo de
bateria externa contém uma bateria recarregavel e um inversor de corrente para fornecer energia

ao transformador transcutdneo. Um retificador de corrente & acondicionado dentro do module de
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baterias internas. A corrente do retificador alimenta o motor do acionador eletro-mecanico ao
mesmo tempo que recarrega e mantém as baterias internas numa condicéio de carga total. O motor
intraventricular ¢ alimentado por corrente continua com uma tensio de 20 V para acionar os

diafragmas das duas bombas de sangue biventriculares intratoracicas.

A variag8o no volume de gas (ar) existente entre os diafragmas da bomba de sangue, gerada
pela diferenga entre a velocidade de ejegfio e enchimento das cdmaras esquerda e direita, ¢

armazenada em dispositivo intratorécico flexivel de volume variavel (Capitulo 13.1).

O equipamento de apoio consiste de um monitor de diagnéstico que pode ser utilizado
pelos médicos e engenheiros para ter acesso aos dados sobre o estado o paciente e do sisterna

TAH, incluindo as baterias.

As bombas de sangue e o acionador eletro-mecénico estdo integrados em um corpo tinico.
O médulo contendo as bombas de sangue e o acionador, o TAH, pode ser implantado na cavidade
toracica de pacientes adultos. Este ¢ orientado de tal forma que as conexdes de entrada do sangue
nas cimaras direita e esquerda, sdo diretas e curtas, enquantc que as conexdes de saida das
bombas, para a artéria pulmonar e a aorta, sdo realizadas através dos enxertos vasculares
convencionais de Dacron e sdo também diretas e curtas. Para direcionar o fluxo, na entrada e

saida dos ventriculos, sfo empregadas valvulas comercialmente disponiveis de tecido biolégico.

O dispositivo de volume varidvel ser colocado dentro da cavidade tordcica, numa posigéio
superior & bomba de sangue. Deve-se obter uma interferéncia minima na func¢iio pulmonar e nos
vasos sanguineos principais, através da colocagio do dispositivo contra a superficie interna da
parede anterolateral do térax ac nivel da terceira ou quarta costela. A conex3o do dispositivo de
volume varidvel com corpo central da bomba de sangue ¢ feita através de um tubo curto de

plastico flexivel.

A bobina secunddria do Sistemna Transmissor de Energia Transcutineo (TETS) serd
colocado na parede abdominal anterior direita. A bobina priméria serd colocada externamente na

pele e centralizada sobre a bobina secundéria implantada.
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O moédulo externo de fornecimento de energia contém as baterias externas, conectores para

fontes de energia auxiliares e um inversor de corrente para fornecer energia ao TETS.

Em resumo, os sub-sistemas do TAH, ou seja, a unidade bomba/acionador e o dispositivo
de volume varidvel sdo implantados na cavidade toricica. Uma bateria interna e a bobina
secundédrio do transformador elétrico, juntamente com um conector de emergéncia para
diagnéstico e para fornecimento de energia, sfo implantados subcutaneamente. A transmissio de
energia elétrica € estabelecida através da pele intacta pelo TETS entre a bobina secundaria
implantada e a bobina priméria anexada externamente a pele. O sistema funciona normalmente

com as baterias internas por mais de 30 minutos sem qualquer fornecimento externo de energia.

Todos Sub-Sistemas do projeto estdo resumidos na Tabela 3.4-1 ¢ Figura 3.4-1. A Tabela
13.4-2 fornece valores de peso e volume do equipamento. A Tabela 3.4-3 fornece os objetivos de

desempenho do Sistema TAH.

Todos os principais elementos do Sistema TAH implantavel esto descritos mais
detalhadamente nos proximos capitulos. A bomba de sangue estd descrita no Capitulo 9 e o
dispositivo de volume varidvel, baterias internas, sistema de transmissio de energia, médulo da

bateria externa e monitores de diagnéstico estdio descritos no Capitulo 13.
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Tabela 3.3-1
Propriedades do Coragiio Artificial Total (TAH) Eletro-Mecénico

Conceito de sistema de bombeamento de corpo tinico;

Bombeamento pulsitil e fisiolégico;

Rendimento tipico do sistema de 20%;

Implantavel em pacientes de tamanho normal e potenciais receptores de um TAH;
Controle auténomo, durante as rotinas diarias normais dos pacientes;

Superficies e formatos que proporcionem compatibilidade com o sangue e tecidos vizinhos;

Protecdo contra vazamentos internos;

Grande mimero de componentes ¢ Sub-sistemas comercialmente disponiveis;

A S A B o S

Procedimentos de fabricagdo e de montagens bem definidos e padronizados;
10. Esterilizacfio a gas com possibilidade de armazenagens prolongadas;

11. Adaptabilidade ao TETS j4 desenvolvido;

12. Possivel de ser implantado “In Vivo” animal sem modificages no modelo para aplicagiio em

humanos.
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Tabeia 3.4-1
Médulos e Sub-Sistemas do Coragfo Artificial Total (TAH) Eletro-Mecénico

A, Mddulos Internos:

Sub-Sistema Coraglo Artificial Total (TAH):

1) Céamaras de Bombeamento direita e esquerda;

2y Corpo Central;

3) Awador Eletro-Mecéanico;

4) Placa Suporte Estabilizadora e Parafuso Planetario de Roletes;
5) Placas Propulsoras e Diafragmas direito e esquerdo;

6) Conectores de Entrada e de Saida.
Sub-Sistema Camara de Complacénceia.
Médulos Hermeticamente Selados:

1) Baterias Internas;
23 Controlador Eletronico do TAH:

3} Bobinas Secundarias do Sistema Transmissor de Energia Transcutdneo (TETS);

4y Conector de Emergéncia.
. Médulos Externos:

1. Bobina Externa de TETS;
2. Mddulo de Energia Externo;

Monitor de Diagndstico;

LS ]

4. Fonte de Energia de Emergéncia



Tabela 3.4-2

Resumo dos Pesos e Volumes dos Componentes do Sistema TAH Eletro-Mecinico

Componentes

Dispositivo de Volume Varidvel (Camara de Complacéncia)

Pod e

Camaras de Bombeamento, Corpo Central e Atuador (TAH)

3. Conectores (enxertos e bordeletes) e Valvulas Cardiacas
4. Controlador Eletrdnico Implantavel

5. DBaterias Internas

6. Cabos e Conectores Elétricos (CC)

7. Bobina Secundaria do TETS

8. Bobina Primaéria do TETS

9.

Médulo de Energia Externo

TOTAIS:

Componentes Intratoracicos (itens 1 a 4)

Componentes Subcutaneos (itens 5 a 7)

Componentes Implantados (itens 1 a 7)

Componentes Externos (itens 8 a 9)

Volume
(cm’)

60 2 150*
510

45

40

655-745%
247

992

* O volume varia ciclicamente devido ac Dispositive de Volume Varigvel

Peso

(g)
100

620
30
30
350
136

360
5500

780

493

1273

5860
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Tabela 3.4-3
Objetivos de Desempenho do TAH Eletro-Mecanico

A. Objetivos de Desempenho do sistema:

A A I

Débito Cardiaco de 8 L/min;

Funcionamento sem novas intervencgdes cirdrgicas por 5 anos;

Atender as varias demandas circulatorias;

Hemolise ou tromboses dentro de limites fisiologicos;

Nenhum problema de interferéncia elétrica na vida normal didria dos pacientes;
Estabilidade e biocompatibilidade dos materiais a longos periodos de implante;
Geragdo e transmissfo de energia térmica aceitaveis;

Assegurar 8 horas de funcionamento com as baterias externas;

Assegurar 30 minutos de funcionamento com as baterias internas.

B. Fatores Mumanos:

Livre de influéncia ou possiveis efeitos giroscopicos causados por vibragdes externas,
choques mecénicos € movimentos musculares;
Componentes internos anatomicamente compativeis e componentes externos confortaveis

a0 paciente.

C. Confiabilidade do Projeto:

N

Estabilidade e confiabilidade de operagfic em testes “In Vitro™;
Estabilidade e confiabilidade de operagfio em testes “In Vivo™;
Proporcionar uma efetiva garantia de qualidade dos componentes;
Operagéo e funcionamento simples e acessiveis aos pacientss e familiares;
Sistema de seguranca contra falhas mecénicas ou elétricas;

Conector de emergéncia para fonte de energia e controle externos.
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Capitulo 4

Compatibilidade do TAH

4.1 Compatibilidade Anatémica
4.1.1 Consideracies Gerais

No desenvolvimento do Sistema TAH, foram considerados os aspectos de engenharia,
fisiologicos, anatdmicos e cirirgicos do projeto. Para um coragdo artificial biventricular
totalmente implantavel, a questdo anatdémica é um dos problemas mais sérios e inflexiveis que
precisa ser solucionado. Desde 30 anos atras, o Dr. Nosé e sua equipe reconheceram esse
problema e comegaram a estudar e publicar resultados nesta area (Nosg, 1965; Nosé, 1966; Nosé,

1967). Esses fatores anatdmicos foram cruciais neste projeto de um TAH.

Alguns dos fatores criticos anatdmicos e cirfirgicos que precisam ser considerados, podem

ser resumidos como segue:

- evitar compressio ou deformagdo de estruturas cardiovasculares criticas tais como os atrios
esquerdo e direito, veia cava e hilos pulmonares;

- prevengdo de migracdo do dispositivo ou mudanga na posicdo apés o fechamento da incisfo;

- compress&o minima dos pulmdes ou diafragma;

- conexfo do sistema 2s estruturas cardiovasculares através de condutos curtos e ndo

estrangulaveis;



- a localizag8o anatomica deve oferecer flexibilidade suficiente para o cirurgidio adaptar o
dispositivo as variagbes normais de tamanho e patologia;

- deve ser implantdvel através de uma incisdo principal tnica que permita amplo acesso
visando seguranga nas anastomoses e conexdes;

- aceitagdo estética apds o fechamento da pele;

- interferéncia minima com a mobilidade do paciente apés a recuperago.

Para se obter a melhor e mais aceitavel configuragio do sistema como suporte circulatério
total, foi feita uma andlise cuidadosa dos dados anatémicos. Estudos anatdmicos foram feitos
durante anos, € como resultado, um grande banco de dados encontra-se disponivel na literatura
(Urzua, 1972; Cleveland Clinic Foundation, 1973, 1974 ¢ 1978; Urzua, 1973 e 1974(a e b);
Jacobs, 1974(a, b e c), 1976 e 1978; Nosé 06/1978; Przybysz, 1978; Fujimoto, 1984 ¢ 1985).
Juntamente com os pardmetros fisiolégicas e os pré-requisitos de engenharia, estas constantes
anatdmicas facilitaram muito a concepgdio de um sistema de suporte circulatério total realmente
compativel anatomicamente. O Apéndice 5 descreve os estudos anatdmicos realizados
anteriormente com TAHs e os resultados de estudos adicionais em 26 pacientes receptores de
transplantes cardiacos, realizados no BCM, utilizando-se um modelo de borracha de silicone com
as mesmas dimensGes externas do TAH, além de estudos anatdmicos em bezerros. Estes dados

foram utilizados no dimensionamento atual do TAH Eletro-Mec4nico.

4.2 Biocompatibilidade
4.2.1 Pesquisas Anteriores Relacionadas ao TAH (1960-1968)

Experiéncias relacionadas ao desenvolvimento do coragio totalmente artificial no
Departamento de Orgios Artificiais (Department of Artifical Organs) na “Cleveland Clinic
Foundation” (CCF) datam de 1957, quando os Drs. Kolff e Akutsu primeiro demonstraram a
viabilidade do TAH em c3es (Akutsu, 1958). Desde entdo, o Dr. Kolff e sua equipe
desenvolveram as pesquisas do TAH até que ele deixou a CCF em 1967. O Dr. Nosé foi para o

CCF em 1964 como chefe da equipe de pesquisa do Coragic Artificial sob a supervisdo do Dr.



Kolff. Apés a saida do Dr. Kolff da CCF em 1967, o Dr. Nosé foi designado chefe do
Departamento de Orgéios Artificiais e continuou na pesquisa do coragdo artificial até se transferir
para o “Baylor College of Medicine” (BCM) em 1989.

Em 1960, pela primeira vez, foi projetado um modelo de coragdo artificial eletro-mecénico
com um micro-motor especialmente desenvolvido para o projeto (Nosé, 1961). Na CCF, em
1965, foram desenvolvidos varios modelos de TAH de corpo tinico, designados como TAH de
cémaras gémeas, utilizando bolsas moldadas de silicone por injegdo (Nosé, 1965 (a, b e ¢)). Essas
proteses cardiacas foram projetadas para serem implantadas dentro do saco pericardico. Foram
conseguidas acima de 24 horas de sobrevivéncia utilizando-se essas préteses cardiacas em
bezerros. Nesses sistemas TAH, o componente mais importante, ou seja, a cAmara de
bombeamento, foi fabricada por inje¢do em moldes de silicone. Este sistema de fabricacio por
injecdo eliminou as variagdes das caracteristicas de durabilidade do TAH que ocorriam
principaimente com as cdmaras de bombeamento feitas 3 mo, aumentando a durabilidade do

TAH de forma reproduzivel.

Durante estas pesquisas iniciais, as trés principais razdes para a interrupcio dos

experimentos com © TAH eram:

1) falhas mecanicas;
2) baixos velumes de retorno venosc relacionados a erros anatdmicos e caracteristicas de
enchimento pobres das bombas;

3) coagulagfo do sangue.

Essas proteses cardiacas pneumdticas eram acionadas, nfo apenas por um acionador de
frequéncia fixa (Nosé, 1966(a)) ou por um sofisticado sistema computadorizado (Nosé, 1965(b),
1566(b), 1967(a)) de frequéncia fixa, mas também por um sistema de frequéncia variavel,
controlado independentemente (IND) (Woodward, 1966).

Mesmo sendo esse TAH de corpo tnico e rigido um pouce maior e dificil para se ajustar

dentro do saco pericardico de bezerros, 0 modo de frequéncia variavel independente manteve os
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bezerros vivos por mais de 24 horas, com controle eficaz dos débitos cardiacos esquerdo e
direito. Fol verificada uma frequéncia de pulsagiio esquerda maior do que a direita (Woodward,
1966), indicando pela primeira vez a existéncia de uma diferenga no débito cardiaco das camaras
direita e esquerda. Uma vez que esse TAH era maior do que os outros projetos de TAH, foi

possivel estudar importantes caracteristicas de compatibilidade anatémica (Nosé, 1966(b)).

Mesmo sendo demonstrada a viabilidade do controle com frequéncia variavel, era muito
dificil esperar uma operagéo estivel no caso do receptor ter mudangas posturais subitas, devido a
posi¢do da canulagho de entrada para os ventriculos artificiais. Desta forma, foram iniciados
estudos para se encontrar um controle adequado de um TAH com frequéncia de pulsacdo fixa.
Em 1967, foi empregado um sistema computadorizado de atuagio pneumatico para aperfeicoar a
resposta do TAH as demandas circulatorias do receptor. Foi construido um sistema de atuagéio
que utilizava as pressdes afriais como sinais de realimentacio. Esse sistema mudava os
pardmetros de pressio de ejecdo baseados nos valores de pressdo venosa. Foram demonstrados
controles de débito cardiaco extremamente eficazes com pequenas mudancas nas presses
venosas (Nosé, 1967(a)). Infelizmente, o sinal de pressdo atrial nfio se mostrou confidvel nem
estdvel. Consequentemente, os resultados dos experimentos foram inferiores aos resultados
obtidos com o sistema de atuagdo com frequéncia de pulsagio fixa sem realimenta¢fo. Verificou-
se uma grande necessidade de se desenvolver transdutores de pressiio precisos, estiveis e

confiaveis.

O trabatho intitulado "The integrity of the large veins and Starling’s law” (Nosé, 1967(a)),
descreveu a importancia do retorno venoso para as préteses cardiacas, sendo o principal fator na
melhoria na habilidade de ajustar seu débito. O projeto do TAH deveria incorporar no somente
fatores que evitassem anatomicamente qualquer obstaculo a um retorno livre do sangue venoso,
mas também deveria incorporar conexdes de entrada dos ventriculos com baixa resisténcia
hidraulica, incluindo as préteses valvares cardiacas colocadas nestas entradas. A chamada lei de
Frank-Starling de regulagem do débito cardiaco € o fator mais importante no controle do TAH. O
principal critério de controle do desempenho das proteses cardiacas € a curva “débito cardiaco
versus pressdo venosa”. Mesmo uma bomba que opere com frequéncia fixa terd uma resposta

adequada de desempenho se forem levadas em conta essas consideragdes.
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No ano de 1967, foram investigados profundamente os problemas de coagulacio nas
superficies lisas de silicone em préteses cardiacas, baseados em experiéncias em 23 implantes de
VAD em série de até 28 dias, 8 implantes de VAD em paralelo por 24 horas, 22 implantes de
TAH acima de 48 horas (Nosé, 1967(b)).

Em 1967, foi publicado que, para se evitar coagulagio do sangue dentro das préteses
cardiacas de superficies lisas de silicone, dever-se-ia considerar os seguintes aspectos (Nosé,
1967(b) e (c); Kwan-Gett, 1967):

1) Desenho da protese cardiaca, evitando-se areas de estagnagio;

2) Manter alto fluxo sangiiineo com apropriada lavagem das paredes;

3) Acabamento das superficies lisas em contato com o sangue;

4) Limpeza adequada ap6s fabricagiio das superficies em contato com sangue, evitando
qualquer contaminagio no processo;

5) Evitar qualquer jungfio de dois materiais diferentes.

Entretanto, verificou-se que era uma tarefa impossivel para uma bomba polimérica de
superficie lisa atender as necessidades acima. A pesquisa para encontrar um material mais
adequado continuou. Um TAH compacto de borracha natural, em 1967 (Nosé, 1968), e um TAH
compacto de poliuretano, em 1969 (Nosé, 1970), reduziram muito o tamanho dos sistemas TAH
intrapericardicos ¢ melhoraram a compatibilidade sangiiinea. Tomando consciéncia da limitagfio
das bombas de superficie lisa, as bombas de superficie texturizada tem sido extensivamente
investigadas. Estudos sobre bombas de sangue texturizadas estdo sendo conduzidos pelo Dr.
Nosé€ e seu grupo desde 1977. Foram demonstradas excelentes biocompatibilidades das bombas

texturizada e biolizada, conforme sers descrito posteriormente, no Capitulo 4.2.2.
O primeiro TAH metélico desenvolvido de forma reprodutivel foi confeccionado em 1968

{Nosé, 1968). Este TAH utilizava pegas intercambidveis e foi denominado coragdo metdlico com

bombas gémeas. A montagem e intercimbio das pecas e partes mecénicas era facilmente

37



conseguida. Este fol o primeiro programa de garantia de qualidade adaptado para a fabricagio de
bombas TAH.

A protese cardiaca biolizada ora proposta utiliza esse conceito de pegas intercambiaveis.
Esse sistema tornou possivel fabricar uma bomba universal de miltiplo uso para véarios métodos
de suporte circulatdrio simplesmente intercambiando alguns componentes padronizados da

bomba.

4.2..2 Proteses Cardiacas Biolizadas

O inicio de utilizagio das valvulas de tecido bioldgico aconteceu em 1969, e o
desenvolvimento das bombas cardiacas biolizadas foi iniciado em 1971 (Nosé, 1971). Em 1975,
o programa: "Desenvolvimento e Avaliagio da Protese Cardiaca” teve seu inicio, sendo
financiado pelo Governo dos EUA para o desenvolvimento de proteses cardiacas biolizadas, tanto
LVAD quanto TAH (Nosé, 1971(a), 1975, 1976, 1978, 1979, 1980). Inicialmente, foi projetada e
construida uma protese cardiaca de miltiplos objetivos, posteriormente ela foi avaliada “In Vivo”
como um LVAD por 10,5 meses (Nosé, 1976, 1978) e como TAH por mais de 5 meses (Nosé,
1978, 1979). Testes acelerados de durabilidade dos diafragmas de borracha “poliolefina” foram
conduzidos por aproximadamente 2,5 anos ou 100 milhdes de ciclos de operagio (Nosé, 1978).
Testes de vida Gtil da borracha “poliolefina” terminaram apés 350 milhées de ciclos, equivalente
a mais de 8 anos de funcionamento. Um LVAD biolizado foi implantado passivamente em um
animal sacrificado apos 5,5 anos (Nosé, 1977). Este LVAD passivo foi implantado de forma
serial com o coragdo do animal e nfo foram observadas formacSes tromboemboliticas nas
paredes da protese ou nas valvulas artificiais. A maior parte das superficies em contato com

sangue fol coberta com um revestimento celular endotelial.
O programa de desenvolvimento de uma prétese cardiaca biolizada com placas propulsoras

teve seu inicio em 1977. A proétese cardiaca desenvolvida foil novamente uma bomba universal de

uso multiplo. Esta bomba era modular e qualquer componente poderia ser trocado facilmente.
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Esse sistema de bomba foi idealizado para possibilitar uma integraciio com os sistemas

implantaveis de fornecimento energia elétrica, entio em desenvolvimento.

A primeira exigéncia para uma bomba assisténcia circulatéria permanente ou bomba de
reposigao cardiaca, € a confiabilidade a longo prazo, que deve ser assegurada pela utilizagfo de
materiais selecionados que possuem caracteristicas de estabilidade, durabilidade e
compatibilidade sangtiinea. A filosofia basica para se conseguir compatibilidade sangiiinea esta
baseada na utilizagdo do processo de "biolizagfio" desenvolvido em 1971 (Nosé, 1971(a)). Vide
Figura 4.2.2-1.

O tratamento com aldeidos dos tecidos vivos naturais é um dos processos mais eficazes de
"Inativagdo biologica" (Nosé, 1977; Imai, 1971). Exemplos de préteses bioldgicas usadas
clinicamente e tratadas com glutaraldeido sfo as valvulas de pericardio bovino ou suinas usadas
em reposicdes de valvulas cardiacas e as artérias carétidas bovinas usadas em enxertos de vasos.
A adi¢o de componentes biolégicos tais como a albumina ou gelatina, a polimeros como o
poliuretano e a borracha natural (ativacio biolégica) e um subsequente tratamento com aldeidos
tém demonstrado produzir um material compativel com o sangue (Kambic, 1976 1978). A
impregnacdo de superficies poliméricas com uma fina camada de gelatina tratada com
glutaraldeido resulta numa excelente compatibilidade sangiiinea a Jongo prazo, enquanto retém as
propriedades fisicas ¢ mecénicas do material substrato (Nosé, 1978, 1979 ¢ 1980; Kiraly, 1979;
Imai, 1970). Vide Figura 4.2.2-2.

Trés diferentes processos para gerar superficies biolizadas foram comprovadamente
aplicados na fabricagfio de préteses cardiacas. A incorporagio de tecidos biolégicos nas bombas
cardiacas artificiais comegou em 1969 (Nosé, 1975), com a utilizacBo de valvulas adrticas
tratadas com glutaraldeido. Estas bombas (coragfio parcialmente biolizado) tiveram suas
superficies internas recobertas com tecido Dacron (EI du Pont de Nemours & Co. Inc., USCI
1642, Billeric , MA, EUA). Apés a verificagdo de uma formagdo imprevista de pseudoneointima
(PNI) e calcificagdo das paredes internas da bomba (Nosé, 1971(b)), as superficies recobertas
com tecido Dacron foram substituidas por superficies recobertas por tecido bioldgico tratados

com glutaraldeido (coragdo totalmente biolizade) (Nosé, 1971(a e b)) e1973).
39



O diafragma das bombas foi mais tarde substituido por borracha de “poliolefina” com
tecido de poliester recoberta com proteina tratada com aldeido (Nosé, 1975). O modelo de
prétese cardiaca biolizada de 1975 eliminou completamente as superficies recobertas com tecido
(Nosé, 1976).

Desde 1969, pelo menos quatro tipos de proteses cardiacas foram desenvolvidas utilizando-
se o conceito de biolizacdo antes que se chegasse ao modelo atual. Uma prétese cardiaca de
multiplo uso com placas propulsoras movimentadas por processo eletro-hidraulico foi testada “In
Vivo” como um sistema de assisténcia ventricular (VAD) por 195 dias (Snow, 1981; Fujimoto,
1986). Vide Tabela 4.2.2-1.

A biolizacgdo foi também aplicada a uma bomba pneumadtica de baixo volume e alta pressio
implantada ndo apenas como VAD em animais por 250 dias e em humanos por 152 dias (Nosé,
1990), mas tambeém como um TAH. As superficies dessas bombas em contato com sangue
permaneceram as mesmas, denominadas cobertura uniforme de gelatina tratada com
glutaraldeido. Durante os ultimos 10 anos, para um TAH biolizado foram usadas duas bombas
com placas metalicas planas. Para o VAD foi usado uma placa propulsora de forma céncava com
um corpo que se ajustaria dentro da cavidade toracica. As bombas TAH planas foram projetadas
para se ajustar dentro da cavidade do torax. Mesmo com a forma do corpo da bomba, o
alojamento do acionador ¢ o formato geral da bomba diferentes, foi empregado o mesmo
diafragma moldado em formato plano em todas as bombas produzidas no passado. Vide Tabela
4.2.2-2.

Todas as bombas tinham idéntica cobertura de gelatina glutaraldeidica e utilizavam
valvulas de tecido biolégico. A cobertura biolizada € capaz de produzir uma cobertura hidrofilica,
uniforme e lisa na superficie interna texturizada da bomba. Qualquer pequena abertura entre dois

componentes € coberta como mostra a Figura 4.2.2-3. A bomba de reposicéo cardiaca eletro-
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hidraulica (E4T} desenvolvida pelo CCF utilizou um desenho de cdmara similar ao do TAH

Eletro-Mecanico (Tabela 4.2.2-2). Esta bomnba E4T tem as seguintes caracteristicas gerais:

1. Cémaras de Titdnio para as bombas direta e esquerda de formato cdnico com conectores de

entrada ¢ saida devidamente orientados;

]

lacas propulsoras de formato cdnico;

L

Um diafragma de borracha “Hexsyn™ com formato plano com possibilidade de se adaptar aos

itens i e 2.

4. Acionador alojado entre as bombas direita e esquerda,

TABELA 4.2.2-1 Testes “In Vivo” com Préteses Cardiacas Tipo Placas Propulsoras

Bombas Biolizadas:

LVAD Pneumitico de uso Clinico 150 dias
LVAD Pneumatico Experimental 250 dias
LVAD Eletro-Hidraulico (Nimbus) 195 dias
TAH Pneumatico 282 dias

Bombas Texturizadas™:
LVAD Eletro-Mecanico (TCI) 130 dias
LYAD Eletro-Termo-Pneumatico

(Untversidade de Washington e TCI) 75 dias

*Superficie de poliuretano recoberto de Dacron da Thermo CardioSystems, inc. {TCD
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Figura 4.2.2-1 Hipotese sobre o Processo de Biolizagdo Iniciada em 1971
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Figura 4.2 2-2 Diagrama Esquematico com Trés Exemplos de Processos de Biclizagio.
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TABELA 4.2.2-2 Prétese Cardiacas Biolizadas Tipe Placas Propulsoras

Bomba Tipo de Placa Diafragma  Mecanismo Atuador
Propulsors

LVAD da CCF Epoxi Conecava Plano Preumatico
Curta Duracdo
TVYAD da OCF - Nimbus Titdnio Cdnecava Planc Fletro-Hidrantico ou
Permanente Fundido Elstro-Mecinico
TAaH da OCF Aco Plana Plano Prneumatico
Pneumatico Inox.

Titdnio  {onics Plano Eletro-Hidraulico

TAH Fibra Canica Planc Fletro-Mecinico
Hletro-Mecinico de
Carbono

camada biolizada

distancia

Junciode AeB

Figura 42.2-3 Desenho Esquematico de uma Cobertura de Gelatina aplicada as syperficies

texturizadas de deois materiais diferentes. As pequenas distincias nas juncdes dos dois materiais

sa0 eliminadas nor recobrimentoe pela gelatina.

e
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4.3 Prevencio de Infeecdo Localizada no Dispositive
4.3.1 O TAH ¢é Fisiologicamente Aceitdvel?

Desde dezembro de 1982, mais de 200 coragdes artificiais foram implantados em pacientes
& espera de um transplante cardiaco. Em particular, o coragdo artificial Jarvik-7 (TAH I-7) foi
usado em 167 casos clinicos. Inicialmente, complica¢io romboembdlica foi o principal problema
desse dispositivo, Mas com as experiéncias realizadas utilizando tratamentos anti-coagulantes
mais prolongades, um melhor sistema de monitoragdo e um melhor protocolo terapéutico, tornou-
se logo ¢bvio que o problema real com o TAH J-7 ndo era tromboembolismo, mas sim infeccdo.
Os quatro primeiros pacientes receptores do TAH J-7 como coragdo permanente operados pelo
Dr. William DeVries morreram de complicagdes pelo menos em parte devido a infecgdes (Kurin,
1988). O Dr. Bartley Griffith ¢ seus colegas de Pittsburgh reportaram uma taxa de mortalidade de
34% em pacientes transplantados apos terem recebido suporte com o TAH J-7. Quase a totalidade
dessas mortes foram direta ou indiretamente relacionadas a infecgfio (Griffith, 1988). Eles
concluiram que um TAH J-7 proporcionava, no mediastino e o saco pericardico, um meio de
cultura rico para o desenvolvimento de mediastinite. Quando o dispositivo foi usado por menos
de trés semanas, 0s incidentes de infecg@o foram bem menores. Entretanto, todos os oito
pacientes que receberam o TAH J-7 por mais de cem dias ndo sobreviveram, mesmo que quatro

deles tenha recebido um transplante cardiaco ortotdpico (Pennington, 1990),

Em contraste a esses resultados, vérios dispositivos de suporte circulatério implantados
como ponte para transplante em pacientes a espera de um doador demonstraram resultados
drasticamente diferentes. A taxa de sobrevivéncia dos pacientes que foram implaniados com
esses dispositivos foi de aproximadamente 60%. Se forem considerados apenas agueles
transplantados, a taxa de sobrevivéncia subiria para 80 a 85% (Portner, 1989; Farrar, 1988, Fsses

resultados sdo similares aqueles de transplantes cardiacos de rotina.

Recentemente, a assisténcia ventricular prolongada estd comegando a ser preferida por
muitos cirurgides, pois os pacientes receptores de dispositivos de assisténeia ventricular possuem

um quadro hemodindmico superior aos pacientes nfo suportados. Com isto, o periodo médio de
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espera de trés meses para um transplante cardiaco propicia uma preparag@o com melhoria das
condigdes fisicas do paciente para resistir ao transplante. O uso de um dispositivo de assisténcia
ventricular como ponte para transplante prolongada ndo demonstrou qualquer resultado negativo,
inclusive infecgéo; ao invés disso, demonstrou um resultado positivo. Esses resultados favoraveis
foram demonstrados, nfio somente pelos VAD Pierce-Donachy extracorporeos movidos
poeumaticamente, mas também pelos dispositivos elétricos e pneumaticos intraabdominais

Thermo-CardioSystem (TCI), e pelos sistemas movidos eletricamente Novacor.

Resultados de implante do TCI em 12 pacientes que receberam suporte por um periodo de
mais de 30 dias com o dispositivo (média de 117 dias) demonstraram uma taxa de sobrevivéncia
de 100% apds o transplante (McGee, 1991). O mais longo implante de sistema TCI foi por 500
dias de sobrevivéncia, e 0 LVAD Novacor foi de 367 dias (Dasse, 1992).

Baseando-se nessas experiéncias, poder-se-ia acreditar que o implante de uma protese
cardiaca dentro da cavidade do tdrax, particularmente dentro do saco pericéardico, nfio seria
clinicamente viavel, enquanto que os dispositivos implantados dentro da cavidade abdominal ndo
causam infecco. A cavidade abdominal (Sequin, 1985) e os musculos da parede abdominal
(Chang, 1982; Cruz, 1988) fornecem ambientes resistentes a infeccio. Porém, o implante dentro

do mediastino ndo possui nenhum ambiente protetor para as proteses cardiacas.

Entretanto, ha outras diferencas muito importantes entre o TAH J-7 e os outros dois
dispositivos. O TAH J-7 ¢ construido de um polimero liso denominado “Bicmer” (poliuretano)
(Kolff, 1983). Devido a sua construgdo ser semi-rigida, esse dispositivo sofre algumas mudancas
dimensionais a cada ciclo de bombeamento, provocando deslocamentos mecanicos continuos nos
tecidos vizinhos & protese. Mesmo sendo o exterior do LVAD Novacor recoberto com um
polimero liso “Hysol™ (epoxi), ¢ basicamente uma construgdio rigida ¢ nfio propicia quaisquer
mudangas dimensionais com a agio de bombeamento (Portner, 1988). O LVAD TCI § feito de
TitAnio, sendo basicamente uma construcio rigida, mesmo com superficie de contato com os
tecidos diferente dos outros dois dispositivos (Graham, 1990). O Novacor e o TCI niio provocam
deslocamentos mecénico ciclico nos tecidos vizinhos as préteses. O TAH J-7 é uma bomba

volumetricamente dindmica, e os outros dois LVAD sfo bombas volumetricamente estiveis.
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Mesmo que as influéncias ambientais numa bomba implantada exercam um papel
importante, os efeitos das diferencas estruturais dessas bombas irfio exercer um papel mais

importante na produgfo de infec¢des relacionadas ao dispositivo, ap6s o implante.

A hipotese acima foi comprovada pelos seguintes estudos realizados no passado:

(a) Estudos comparativos foram conduzidos quanto as taxas de infec¢fo de vérias proteses
cardiacas implantadas em 1983 (Fields, 1983). Corages artificiais da CCF foram encapsulados
em conchas externas de epoxi rigido ou ago inoxidavel tornando-se bombas volumetricamente
estaveis. Os LVADs intratorcicos eram também rigidos de Titdnio ou de epoxi. O LVAD
paratoricico (PVAD) também era uma bomba de Titdnio rigido. Os dois primeiros dispositivos
foram implantados dentro da cavidade do térax de bezerros, e o terceiro dispositivo foi
implantado no espaco intercostal sob a camada de musculos. Mesmo que as posigdes de implante
para esses trés dispositivos fossem diferentes, a taxa média de incidentes de infecgfio sistémica
foi de 50% no TAH (5/10), 56,6% no LVAD (13/23) e 50% no PVAD (9/18). Estes estudos nfo
mostraram grandes diferengas de incidéncia de infecgfio entre o TAH e LVAD conforme
demonstrado nos casos clinicos. Esses resultados também podem ser comparados com os
implantes do TAH de corpo flexivel ¢ dindmico da Universidade de Utah. Eles também
reportaram 95% (19/20) de cultura positiva ao redor do dispositivo (Burns, 1987), enquanto que
apenas 60% dos casos de infeccdo sistémica demonstraram cuitura positiva (Fields, 1983) ao
redor do dispositivo dos estudos com TAHs volumetricamente estaveis da CCF. Como o método
de avaliagio desses dois estudos foi diferente, é muito dificil comparar seus resultados.
Entretanto, eles sugerem que € necessario investigar esses aspectos de infeccio relacionada ao

dispositivo sob condi¢des controladas.

(b) Para desenvolver um dispositivo intratordcico de compensac@o volumétrica (cimara de
complacéncia) para um LVAD totalmente implantivel, foram realizados diversos estudos. Foram
implantadas cdmaras de complacéncia de Silicone liso em ambos os lados do térax de bezerros
(Snow, 1981). A press@io de uma das cimaras oscilou através do bombeamento de ar para seu

interior de forma pulsatil a 80 batimentos por minuto (bpm), enquanto que a outra camara
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permaneceu estatica. Apos trés meses de estudos em trés animais, as capsulas de tecido que se
formaram ao redor da cdmara estitica estavam bem finas (menos que 1 mm). Ao contrario, a
espessura da capsula ao redor da cdmara oscilante foi de mais de 5 mm, ap6s os mesmos trés

meses de implante, indicando um estagio inflamatério agudo (Snow, 1981).

O dispositivo de volume varidvel dinimico pulsatil com superficie lisa causou traumas
mecénicos continuos aos tecidos vizinhos, e a superficie do dispositivo no aderiu aos tecidos. A
acumulagdo de fluidos nesse espaco tecido-dispositivo também esteve presente. Mesmo que nio
houvesse incidentes de infec¢éo ao redor dos implantes, ficou claro que o ambiente ao redor dos

implantes era uma condigio favoravel para cultura de bactérias.

(c) Para acionar uma protese cardiaca pneumdtica intracorpérea, ¢ necessario que haja um tubo
implantado de forma percutanea. No passado, foram realizados muitos estudos para desenvolver
um dispositivo de acesso percutineo livre de infecgfio (Nosé, 1961 e 1963). Foram desenvolvidos
varios dispositivos de transposigdo da pele com sucesso. Estes dispositivos permaneceram livres
de infec¢fo por um longo periodo de tempo. Entretanto, sempre que foram usados como
dispositivos percutdneos para proteses cardiacas, os bons resultados obtidos desses dispositivos
de pele ndo eram reprodutiveis. Ocorreram infe¢Ses freqiientemente. A razdo para esses altos
incidentes de infecgdo foi devido a movimentos mecénicos ou tensionamento do tecido no ponto
de entrada na pele desse dispositivo (Freed, 1985). Isto novamente comprova que existe uma
correlaglo entre os movimentos mecénicos nos tecidos ao redor de um implante e seus incidentes

interfaciats de infeccdo.

4.3.2 Infec¢do Localizada em Biomaterial: adesdo microbiana versus integracio do tecido
A infecclio que ocorre depois do implante de uma protese ou material sintético é

geralmente fatal ou necessita da remogfo do material implantado para possibilitar o tratamento da

infeccdo. Recentemente, implantes cirlirgicos ou dispositivos feitos pelo homem se tornaram

mais complexos e importantes para a sustentacfo da vida do paciente, tal como num coragio
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artificial. Assim, a necessidade de se evitar infecgfio localizada nos dispositivos implantados se

tornou indispenséave] e urgente.

Essa infec¢fo localizada dos biomateriais estd relacionada 4 grande habilidade de
adaptagdo das bactérias em colonizar diretamente as superficies dos biomateriais “inertes" ou as
células dos tecidos adjacentes. Vide Figuras 4.3.2-1 e -2 para melhor ilustracfo deste fendmeno.
Se a integragdo bem sucedida entre tecidos saudéveis, compostos de células vivas, e polimeros
extracelulares ocorrer primeiro na superficie de um biomaterial, entdio esta colonizacio de
bactérias pode ser evitada (Gristina, 1987). Assim, torna-se extremamente importante
compreender-se esta “corrida” entre bactérias e células hospedeiras em direc#io a superficie de um
biomaterial. N#o € apenas o biomaterial com suas estruturas mecénicas e moleculares diferentes,
mas também a superficie do material biclogicamente modificada apds o implante que sio os

responsaveis pela competicdo da adesdo de células ou bactérias.

Quando materiais nfo biolégicos sdo introduzidos no corpo de um receptor, este local se
torna favordvel para colonizagdo de bactérias. Isto € particularmente marcante se o receptor do
dispositivo estd imunologicamente comprometido. A progressfio do quadro para uma infecgdo
clinica, apos o implante de préteses nfio biolégicas em pacientes normais ou imunossuprimidos
(veja Fig. 4.3.2.-2), envolve a maturacdio de patégenos indcuos conhecidos (geralmente,
pseudomonas aeruginosa, staphylococcus aureus) ou a transformacfio de ndo patégenos
(staphylococcus epidermidis) a um foco séptico de organismos “produtores de muco™ ou
virulentos. Esta transformacgfo ocorre e ¢ potencializado pela presenca da superficie do

biomaterial (Gristina, 1987).

Interages com células ou tecidos comprometidos e fatores humorais reativos acentuam
ainda mais a fixaclo ¢ a ades@o bacteriolégica ao biomaterial ap6s o implante. As fixacdes
bacterioldgicas séo aceleradas em biomateriais com cobertura de proteina, inclusive fibronectina,
fibrinogénio e colageno. Estas bactérias interagem com a camada protéica formando um biofilme
(Gristina, 1987). Esse biofilme exerce um papel importante no desenvolvimento das infeccdes

clinicas. Dentre do biofilme, podem se desenvolver microzonas de condicBes favoraveis a
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infecgdio. A infecgfo pode se estabilizar ou se propagar e, de uma forma geral, ndo pode ser

adequadamente tratada até que a prétese seja removida.

Dentre todas as bactérias, o staphylococcus epidermidis, o staphylococcus aureus e o
pseudomonas aeruginosa sio mais comumente encontrados nas superficies dos biomateriais de
implantes ou TAH (Ward, 1987).

4.3.3 Outros Fatores que Influenciam a Infeccdo ao Redor e no TAH

Em qualquer dispositivo usado em contato com o sangue, um material biocompativel é
fundamental. Entretanto, os materiais atualmente disponiveis ainda nfio sio ideais para esta
utilizaggo. Pacientes com corago artificial séo susceptiveis a derrames causados por embolias ou

trombos gerados no interior do dispositivo.

As embolias e os trombos sdo geralmente infectados. Tem se verificado uma associagio
entre trombose e infec¢fo em uma série de condicdes clinicas, ndo apenas nos diversos tipos de
proteses cardiacas, mas também em outras proteses implantadas, inclusive valvulas biologicas e
mecanicas ou enxertos vasculares. Um trombo forma um meio nutritivo e ideal para a bactéria
aderir ¢ se multiplicar. Por outro lado, certas bactérias, tais como: staphylococcus epidermidis
(pela secregdo de enzimas pré-coagulantes) e pseudomonas ceruginosa (pela secrecio de
exotocina A) podem induzir a ativagio e agregago de plaguetas ou leucécitos, e a ativagio de

fatores de coagulacgéo, resultando assim em trombose.

A deposig@o de bactérias nas superficies internas da bomba em contato com sangue sdo
mais provaveis de acontecer se a superficie do biomaterial estiver recoberta por fibronectina ou
fibrinogénio ao inveés de albumina. No desenvolvimento de TAHs, esta evidéncia foi
demonstrada tanto em estudos clinicos (Ward, 1987) quanto experimentais (Bums,1987). Uma
vez que a bactéria se encontra em um trombo, ela se torna menos susceptivel ao ataque dos

mecanismos de defesa do organismo e dos antibacterianos terapéuticos (Friedman, 1983). Assim,
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a formagdo de coagulo de sangue nas superficies internas ou externas da prétese deve ser evitada

em qualquer implante. Vide Figura 4.3.3-1.

Os biomateriais podem afetar as protefnas do plasma, os fatores imumolégicos e
componentes celulares, bem como os fatores de coagulacfo e as plaquetas. Quando se estuda a

biocompatibilidade em érgéos artificiais, deve-se considerar os trés seguintes aspectos:

1) Muitos sistemas humorais e celulares do mecanismo de defesa do organismo nfio sdo

independentes;

2) As reagles locais, nas interfaces material/sangue, reduzirio as reagdes sistémicas.
Consequentemente, 0 sangue ou ¢ organismo serdo alterados mais pelas interacdes entre o
material e o sangue. As mudancas sistémicas induzidas por uma reagfo local podem entio afetar

as interac@es interfaciais entre o material e o sangue;

3) E importante reconhecer as seqiiéncias de tempo de tal interagdo entre as reacdes sistémicas e
locais (Friedman, 1983).

Como o estado imunologico do receptor exerce um papel importante na infecco localizada
em um biomaterial, € necessirio levar em consideracfio todos esses aspectos ao invés de

investigar apenas os fendmenos interfaciais que ocorrem apés do implante do dispositivo.

Apds um implante, 0 organismo passa a ser constantemente agredido por uma multiplicidade de
estimulos nocivos que requerem um mecanismo de defesa bem desenvolvido para assegurar sua
sobrevivéncia. O sistema de coagulagdo evita perdas de sangue desnecessarias ap6s o trauma dos
tecidos; o sistema fibrinolitico protege contra trombose; os sistemas complementares propiciam
atividades vasomotoras e promotoras de fagocitose de grande importdncia nas doengas
infecciosas € de imunidade. Cada mecanismo €, em principio, uma cascata de reacles e permite
diversos pontos possiveis de controle tantc por mecanismos inibidores ou inativadores. Os
biomateriais respondem de diferentes formas, tanto a nivel interfacial local quanto a nivel

sistémico (Murabayashi, 1986).
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Figura 4.3.2-1 Uma infeccdo localizada ocorre quando as bactérias aderem diretamente a um
biomaterial (A). Quando ocorre a deposigiio ou crescimento de células sadias na superficie do

biomaterial a infecclio é evitada {(B).
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Figura 43.2.-2 A infecgdo localizada € maior se o paciente receptor do dispositivo esta tomando

drogas imunosupressoras (A} ou se a superficie do biomaterial esti coberta por células ou tecidos

danificados (B},
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caéguio de sangue

BACTERIA

BACTERIA = BACTERIA
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Figura 43.3-1 A) Quando a bactéria adere na superficie do biomaterial e existe um coagulo,
caracteriza um foco contaminado. Por outro lado, se um coagulo ¢ depositado na superficie do
biomaterial, as bactérias invadem e se torna contaminado de difici] acesso ao sistema de defesa
do organismo. B) Se ha um espage na superficie do biomaterial, apds o encapsulamento, este

espaco € preenchido por fluidos, tornando um local ideal para cultura de bacténas.



As dificuldades de um estudo de biocompatibilidade sdo maiores devido & participagio de
componentes celulares tais como plaquetas, leucdcitos e macrdfagos. O papel das plaquetas nos
mecanismos hemostéaticos € bem estabelecido, mas as plaquetas estdo também envolvidas nas
reagdes imunolégicas e inflamatorias. Estudos indicam vérios diferentes mecanismos pelos quais
as plaquetas interagem com os sistemas do complemento, incluindo ativagio das plaquetas por

componentes complementares e vice-versa (Henson, 1981).

Biomateriais diferentes também provocam respostas diferentes para a adesio celular em
suas superficies (Murabayashi, 1986). Rotineiramente usada, a Heparina também altera a
ativagdo complementar (Takaoka, 1985). E conhecido que a trombocitopenia transitéria, redugio
das plaquetas circulantes, ocorre durante a circulagio extracorpérea, efeito que pode também ser

explicado pelos sistemas complementares (Henson, 1981).

A ativacdo de complementos afeta as fungdes celulares no sistema de defesa do organismo

{Hugli, 1984).

Conforme descrito, tanto os componentes celulares quanto os hormonais do sistema de
defesa do organismo sdo interrelacionados e complexos. O receptor de um TAH estd sujeito a

todas as agressdes imunoldgicas e cirlirgicas possiveis, associadas ao implante.

Mesmo n3o sendo sempre necessario o uso de Circulagfo Extracorpérea Cardiopulmonar
(CPB) para o implante de uin VAD, ¢ essencial utilizar a CPB para o implante de um TAH. A
circulagdo de sangue através do circuito extracorpdreo e a exposi¢do do sangue ao ambiente da
sala de cirurgia conta para a elevacio da taxa de infeccfic em pacientes que se submetem as
operacbes de coracido aberto. A sucgdo do ar da sala ou do sangue da cavidade toracica exposto a
microorganismos sedimentares podem faciimente contaminar ¢ sangue circulante na CPB

(Oeveren , 1985).

Varios fatores podem influenciar no enfraquecimento da defesa do organismo na CPB:
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1) diluigdio do sangue, que decresce a concentracio de polimorfonuclear (PMN) e de proteinas

plasmaticas, que contribuem para a defesa contra infeccfio;

2) as condiges hipotérmicas durante desvio do sangue na CPB, que diminuem a atividade

bactericida do soro (o sistema complementar funciona muito bem a 379C) e a atividade dos
PMN;

3) um longo tempo de operagéio e danos aos tecidos, que podem ser responsaveis pela diminuig&o
de respostas dos T-linfocitos (Royston, 1985);

4) finalmente, o contato do sangue com o ar livre que desnatura as proteinas do plasma e o
contato do sangue com as superficie do circuito da CPB que induz a uma “reacio inflamatéria
generalizada: acompanhada pelo consumo de proteinas plasmaticas envolvidas nos

mecanismos de defesa do organismo” (Oeveren, 1987).

O sistema complementar exerce um papel importante nos mecanismos naturais defesa
contra infec¢fo. A ativagdo do complemento leva a um esgotamento parcial de fatores
complementares €, assim, a atividade bactericida do soro pode se tornar enfraquecida. A
concentracdo minima do soro sangiiineo varia de 10 a 50% para se obter meios nio infectados,
dependendo do tipo de bactérias (Tofte, 1980). Isto € importante para os pacientes de CPB, pois
seu sangue ¢ diluido por quase 50% com soro fisioldgico (priming). Em adi¢#o, a hemodiluigio
e/ou ligacdo da fibronectina a superficie artificial diminui as concentragdes de fibronectina
durante a CPB (Snyder, 1983).

Em adultos saudaveis, 95% dos granuldcitos circulantes s&o PMN. As proteinas citotoxicas
contidas nos granulos e os produtos reativo do oxigénio exercem sua acio dentro do PMN apés a
fagocitose, ou fora da membrana, se liberados no sangue ou intersticio. O PMN tem uma meia
vida de 6,7 h, sendo que, no homem, aproximadamente 10'' de PNM sio repostos a cada dia.
Aproximadamente 40% de PMN maduros circulam no sangue e o restante esta presente em
actmulo marginal. A ativagiio do complemento durante a CPB causa uma queda significante no

numero de leucdcitos circulantes (Oeveren, 1990). A leucopenia é causada principalmente por
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um decréscimo noe PMN e a leucocitose subsequente & causada parcialmente por PMN em

estagios de pré-maturacio.

A fagocitose e a destruigfio de bactérias s3o fendmenos estreitamente ligados. Embora uma
fagocitose eficiente leve geralmente a morte de bactérias, existem varios relatos de bactérias
patogénicas que sobrevivem em um fagécito (Stossel, 1974). Essas bactérias siio igualmente

protegidas contra antibiGticos e contra a agfio bactericida do soro (Harvath, 1978). Durante a

hipotermia (abaixo de 339C) o metabolismo da célula diminui de tal forma que a taxa de
fagocitose € notadamente reduzida (Leyh, 1979). Isto implica que condigbes de hipotermia
durante 2 CPB diminui a defesa do organismo dependente de PMN. Alguns estudos sobre a
fagocitose humana isolada durante uma CPB mostraram que a fagocitose diminuiu durante a
operagio (Silva, 1974), embora outros estudos nio puderam confirmar essas observages
(Conroy, 1986). A avaliagdo sistémica da capacidade do PMN de fagocitose € a capacidade de
matar as bactérias durante o CPB, relacionada a vérios fatores tais como o tipo de oxigenador e o
efeito de antibiéticos profilaticos administrados, pode contribuir para definir as condi¢cdes Otimas

para se preservar a funciio PMN (Oeveren, 1987).

No passado, a reagio local de proteses cardiacas, com relagfio a formacdo de coagulo
sangiiineo dentro da bomba, era um problema muito dificil, de forma que a maioria dos esfor¢os
no campo do desenvolvimento de proteses cardiacas eram concentrados na superficie de contato
com sangue, ignorando completamente a superficie da prétese em contato com os tecidos
biologicos. De uma forma geral, acreditava-se que as compatibilidades do dispositivo aos tecidos
biolégicos eram menos importantes, comparadas 4 compatibilidade sangiiinea. Entretanto, a
infecgdo localizada no dispositivo €, atualmente, um dos maiores problemas que precisam ser
resolvidos, antes que uma protese cardiaca intratoricica seja aceita como um método seguro e
eficaz de suporte circulatério a longo praze. Estudos sobre reages locais e sistémicas causadas

pelo coragfo artificial Jarvik-7 s&o mostrados no Apéndice 6.






Capitulo 5

Consideracoes Clinicas e Cirargicas

5.1 Consideracoes gerais

Uma observagio importante ao se fazer experimentos com corago artificial total “In Vivo”
¢ que um procedimento cirlrgico cuidadosamente planejado é um pré-requisito para se obter uma
sobrevida satisfatoria. As consideragdes cirlirgicas foi outro ponto importante no

desenvolvimento do Sistema TAH.

Basicamente, o implante desse dispositivo de reposigfio cardiaca implantdvel é realizado
com o posicionamento das cimaras de bombeamento e mecanismo acionador e o dispositive de
volume variavel dentro do térax, através de uma esternotomia central e apds a remogdo dos
ventriculos naturais. Antes disso, a bobina secundéria do sisterna de transmisso de energia e as

baterias internas s&¢ colocadas através de pequenas incisdes no tecido subcutdneo do abdémen.

O sistema do TAH, conforme foi projetado, ¢ fundamentalmente vantajoso para o cirurgido

pelas seguintes razdes:

1) Todos os componentes podem ser colocados numa tnica cavidade do corpo através de uma
esternotomia central. Nio hé necessidade de toracostomia ou de envolvimento de cavidade

abdominal.
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2) Os sistemas secundarios estdo localizados longe de estruturas criticas tais como os étrios,

grandes vasos ou hilo pulmonar, de forma que o cirurgifo tem maior liberdade no implante.

3) A estabilizag#o da posi¢8o com relag8o a caixa toracica é bem estabelecida.

4) Os bordeletes de entrada e os condutos de saida de sangue podem ser destacados da bomba

durante a sutura de forma a permitir melhor acesso e facilitar a técnica de sutura.

5) Os condutos de entrada de sangue sfo suturados aos anéis fibrosos das vélvulas,
preferivelmente do que na fina, e as vezes fragil, parede atrial. Esta estrutura mais resistente

permite uma suturacio mais facil ¢ hemostaticamente mais segura.

6) Todos os componentes, exceto o proprio TAH, podem ser colocados antes de se iniciar a
circulagdo extracorpérea, ¢ o bombeamento do TAH pode comecar imediatamente apds o
término da anastomose cardiovascular, minimizando o tempo da circulagfo extracorpérea e o
uso de heparina. Esses fatos diminuem a possibilidade de discrasia sangiifnea, hemorragia pés-
operatéria e evita os riscos relacionados com a permanéncia de sangue parado nos condutos,

valvulas e nas cdmaras da bomba, antes de ser iniciado o bombeamento.

7) Uma conexdo especialmente projetada para o tubo da cdmara de complacéncia permite ao
cirurgido a colocagdo desta separadamente no térax, fixando-a & parede do térax, antes ou

depois da fixagdo do TAH, para evitar atrapalhar os procedimentos cirtirgicos principais.
8) Uma valvula na conexdo permite ao cirurgifo a colocagdo da cidmara de complacéncia com

seu volume ja carregada evitando a necessidade de um procedimento intraoperativo de

carregamento.
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5.2 Procedimentos Cirdrgicos para Implante do Sistema TAH em Humanos

Os detalhes especificos da técnica proposta para implantagdio do sistema completo sio

descritos abaixo:

1) O paciente € colocado numa posi¢io deitado em dectibito dorsal (barriga para cima) na mesa
de operagdo e ap0s preparacdo do campeo cirtrgico, € feita uma incisfio toracica central, e o

esterno € dividido.

2) E feita uma incisfo longitudinal no pericérdio, € a extremidade direita ¢ fixada nas margens da

incisio.

3) E administrada heparina (3 mg/kg). Dependendo das condi¢des do paciente, as etapas 5,6 ¢ 7

sdo conduzidas antes da heparinizacfo.

4) QO coragio ¢ preparado para circulacdo extracorpdrea com uma cénula inserida na aorta
ascendente e duas outras clnulas de drenagem s@io posicionadas nas veias cava superior e
inferior, respectivamente, através de suturas no atrio direito. SHo passadas fitas em volta de
cada veia cava para segurar as canulas e desviar todo o retorno venoso para a maquina

corag@o-pulmdo. O paciente ¢ rapidamente preparado para circulagfo extracorpérea (CPB).

5) E feita uma pequena incisdo transversal ao nivel do segundo espaco anterior intercostal
esquerdo, para acomodar o conector de recarga do dispositivo de complacéncia (dispositivo de
volume varidvel) no tecido subcutineo, e entdo, a incisdo é aprofundada na cavidade toracica
preparando para implante do dispositivo de volume varidvel. Segue uma técnica hemostética
adequada para se evitar hematomas. A bobina secunddria ¢ posicionada na bolsa subcutinea
no abdbmen criada por uma incisBo mediana na pele com uma ligagio voltada

subcutaneamente para o médulo de baterias internas.

6) E feita uma bolsa subcutinea para as baterias internas através de uma pequena incisdio no

quadrante esquerdo mais baixo do abddmen. Segue uma técnica hemostética adequada para se

58



evitar hematomas e complicagdes subseqiientes. £ feito um pequeno tinel para as ligacGes
subcutineas conectando as incisdes abdominais e toracica. As baterias internas sio colocadas
na bolsa abdominal. Um conector para emergéncia e diagndstico, que também é conectado ao
modulo das baterias internas, € colocado na posi¢éo subcutdnea adequada. A pleura esquerda €
aberta, e o dispositivo de volume variavel (VVD) € inserido na cavidade toracica esquerda
com o conector de recarga exteriorizado através do segundo espaco intercostal até o tecido
subcutdneo. A placa traseira do VVD ¢ fortemente fixada na parede interna do torax
minimizando uma possivel compressdo do pulmio. O VVD é preenchido com uma quantidade

adequada de ar ou gas, antes de ser colocado no local.
8) A circulagéio extracorporea € iniciada.

9) Os ventriculos sdo extraidos ligeiramente distais (para o lado ventricular) do sulco ventricular

do atrio, € a aorta e a artéria pulmonar sfo divididas acima das valvulas.

10) O musculo ventricular remanescente ¢ cortado nos anéis trictispide e mitral, A aorta e a

artéria pulmonar s8o separadas uma da outra numa extensfio de cerca de 3 a 4 cm das vélvulas.

11) O bordelete (ou aba) para conexfio do 4trio esquerdo ¢ suturado do anel mitral com uma
sutura continua, exceto no lado do septo onde so usados pontos de sutura reforcados

interrompidos. Similarmente, o bordelete do trio direito € suturado ao anel da tricuspide.

12) C conduto de saida do ventriculo esquerdo (enxerto) ¢ suturado (sutura corrida) 4 aorta ap0s
corte no comprimento adequado. Similarmente, o conduto de saida do ventriculo direito

(enxerto) € suturado (sutura corrida) 4 artéria pulmonar apés corte adeguado.
13) A unidade TAH ¢ trazida ao campo cirtirgico. O tubo com o cabo elétrico do acionador é

introduzido subcutaneamente da cavidade mediastina 2 bolsa abdominal até a unidade de

poténcia interna ¢ ¢ outro tubo € conectado ao VVD usando o conector especial.
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14) As saidas e entradas das bombas sdo conectadas a seus respectivos bordeletes e enxertos apos

posicionamento das valvulas artificiais. Os conectores rapidos siio usados nesta operago.

15) As pingas da aorta sdo retiradas e as fitas ao redor da veia cava sio parcialmente afrouxadas.

16) Todo o ar € removido de ambas as bombas e os pontos principais de sangramento sfo refeitos

neste momento.

17) Ainda sob CPB, inicia-se o bombeamento, conectando o cabo elétrico das baterias internas ao
TAH. A bobina externa ¢ acoplada 4 interna (transformador secundério) para energizar

externamente o sistema.

18) Apos o inicio do bombeamento, a hemostasia € revisada cuidadosamente.

19) A CPB ¢ gradualmente interrompida, retornando entfio o volume de sangue ao paciente. S&o

revistas a hemostasia e a hemodindmica e s8o removidas as canulas da aorta e da veia cava.

20) A heparina ¢ neutralizada pela protamina.

21) Apos uma checagem final da hemostasia, é feita a fixacio necessaria da unidade de TAH ao
torax anterior de forma a minimizar qualquer risco de deslocamento ou migracio do
dispositivo, e evitar compressdo do diafragma, pulmdo, hilo pulmonar e desalinhamento ou

dobra nos condutos (enxertos e bordeletes).

22) S&o inseridos dois tubos de drenagem; a esternotomia € aproximada e as incisdes abdominal e

toracica sio fechadas.

No Pés-operatorio, o paciente ¢ mantido com antibiéticos por 5 dias. O funcionamento do
Sistema TAH, a recuperacfio do paciente e sua estabilidade clinica, fisiolégica e, especialmente,
hemodindmica ¢ pulmonar, serfo observadas cuidadosamente no periodo imediatamente pds-

operatorio na UTL
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5.3 Consideracdes sobre o Conforto do Paciente

De uma forma ideal, um sistema de coragdo artificial implantdvel deveria fornecer
suficiente fungio cardiovascular para permitir ao paciente continuar muitas das atividades que ele
sinta ser essencial para uma realizagfio pessoal e felicidade. Para este mesmo proposito, um
sistema implantado deve ter um impacto minimo no estilo de vida do individuo, particularmente
em se tratando do controle, manutengfio ou ma fung¢io do equipamento. Entretanto, é sabido que
pacientes com um TAH serfio totalmente dependentes da bomba e terfio que se envolver
diretamente na monitoragéo de seus sistemas. Para minimizar os problemas ao paciente, todos os
aspectos da operagfo do sistema, que necessitam de interacdo direta do paciente, devem ser
cuidadosamente projetados facilitando seu uso e compreensgo. E de grande importancia que todo
esforgo seja feito para reduzir a atengfio do individuo & presenca do sistema, para eliminar a

preocupac¢do ou ansiedade gerada pelo equipamento.

O Sistema TAH proposto deve promover uma manutencio circulatéria confiavel, eficaz e
segura ao paciente, sem qualquer manipulag¢io externa, nfo apenas nas condi¢es normais da vida
diaria, mas também para condigles extremas tais como: exercicio fisico intenso, exigéncias
fisiologica sibita ou mudangas barométricas (ou seja, num elevador de alta velocidade ou num
avido), atividades corporais ou mudangas posturais sdbitas (vomito, tosse violenta, chogques, ou

mesmo, levantar subitamente da posicio deitada).

Existem alguns aspectos de operagio do sistema e manutengic que necessariamente

precisardo do envolvimento do paciente para assegurar uma operag3o satisfatoria.
1) Mudanga ou recarga da bateria externa.
2) Manuteng8o da fungéo apropriada do sistema de transmissio de energia.

3) Uso seguro do sistema durante o tempo limitado de operagdo livre proporcionade pelas

baterias internas.
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4) Sinais de alerta para prematuro mal funcicnamento do sistema e uma agfio imediata.

A bateria externa necessitard no minimo de wma recarga, durante o dia de trabalho. As
variagbes entre pacientes, suas ocupagdes e estilos de vida ditarfio a periodicidade dessa
operagdo. Diversas caracteristicas de projeto foram incorporadas ao sistema para aumentar a
flexibilidade relativa ao periodo entre as possiveis falhas das baterias: 1) Adaptadores de energia
elétrica externa estdo disponiveis, o que permite operagiio por tempo indefinido tanto para
voltagem de rede de 120 Volts ou 12 Volts (por exemplo: acendedor de cigarros de automéveis).
2) O tempo total de operag@o disponivel com a bateria interna, caso a externa esteja descarregada,
¢ de mais de 30 min., o que proporciona tempo suficiente para mudancga da bateria externa ou
implementacdio de uma energizagdo alternativa. 3) Um sistema de alerta serd incorporado no
médulo de bateria externa que permitird ao paciente prever o tempo remanescente da bateria e

entdo planejar sua mudanca.

Para assegurar uma transmissdo de energia continua, serd necessdrio que o paciente
monitore periodicamente o local de transmissdo. O transformador transcutdneo apresenta uma
diminui¢do de desempenho com um desalinhamento das bobinas do transformador ou com a
proximidade de grandes massas condutivas. O alinhamento adequado do transformador pode ser
assegurado pelo projeto de roupas de baixo especiais que podem controlar a orientacéio da bobina
primaria por sobre a secunddria implantada. Serd necessario ter um sinal de alerta que avise ao
paciente que o transformador estd desconectado, uma vez que, caso 1sto ocorra de forma

prolongada e n&o perceptiva, resultaria em drenagem excessiva das baterias internas.

As baterias internas devem desenvolver duas funges basicas na rotina didria do paciente. A
primeira fun¢do é desenvolver um suporte ou sistema de seguranca no caso de perda inadvertida
de forca externa ou durante uma mudanga de bateria mais demorada. A segunda fungdio é
proporcionar ao paciente um minimo de periodo de atividade livre dentro de cada dia. Esse tempo
livre permitiria as atividades pessoais, tal como o banho, sem o embarago de conexo de energia
externa. De forma a minimizar qualquer ansiedade associada com este periodo de tempo
relativamente curto de operagdo, serd necessdrio ter algum tipo de sinal que indique o tempo

restante de baterias internas, antes que seja necessaria energia externa. Um método de se
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determinar o nimero de ciclos de carga e descarga restante as baterias internas também serad

nEeCcessario.

Uma avaliacfo clinica periddica serd essencial para assegurar uma operagio confidvel do
TAH. Entretanto, se o paciente tiver um estilo de vida relativamente normal, a maioria das
fun¢des de monitoracio deve ser separada da vida diaria do individuo. Uma complexa ordem de
luzes de alerta e alarmes seria confusa e criaria um nivel de ansiedade que interferiria na sua
atividade didria. Neste sentido, haverd pouca atividade de monitoraciio que precisara ser
desempenhada pelo paciente. Propde-se que as visitas médicas possam ser combinadas com
avaliagéo do sistema para se determinar o nivel de desempenho do sistema. Estes parémetros, tais
como: corrente ¢létrica, volume de ejecéio e frequéncia, permitem uma avaliagdo compreensivel
do desempenho do sistema. Avaliagbes episodicas desses pardmetros seriam suficientes. E
considerado também que um sistema de transmissdo telefonica deva ser incorporado. Esse
sistema reuniria e transmitiria informagSes provenientes do conector de emergéncia e
diagnéstico, implantado subcutaneamente. Isto possibilitard uma comunica¢iio mais estreita entre
o paciente € a equipe meédica, bem como permitird fornecer um meétodo mais adequado para lidar

com varias situag¢bes que podem necessitar de diagnostico do desempenho do sistema.

Em geral, as possiveis falhas do TAH seriam falhas brandas. Desta maneira, ha um tempo
grande de adverténcia para o paciente consultar os médicos. Uma vez que a maioria das falhas de
funcionamento do sistema eletro-mecanico, conforme experiéncias passadas, sdo de natureza
elétrica, nfo mecénica. O conector de emergéncia, incluido no sistema, deve ser utilizado para se
evitar falbas catastréficas. A familia do paciente pode utilizar um dispositivo que faz uma
pequena incisdo na pele para conectar diretamente uma fonte exierna de energia elétrica ¢ um

controlador ao conector subcutdneo de emergéncia.

Logo apos a alta, com a eliminacdo do sistema de monitoragdo hospitalar, o paciente tera
responsabilidades primarias para acessar o funcionamento do sistema TAH e reconhecer as falhas
ou potenciais probiemas. Para possibilitar ao paciente viver confortavelmente com seu Sistema

TAH, seré necessario estabelecer uma série de critérios ou sinais de alerta que possam anunciar
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problemas. Serdc fornecidos cursos de treinamento doméstico e um manual para garantir uma

operagdo segura € eficaz do TAH.

5.4 Esterilizaciio, Estocagem e Preparacio para Implantagio

Em janeiro de 1982 o LVAD biolizado, incorporado como parte do sistema TAH, foi
aprovado para uso clinico tempordrio pelo FDA na “Cleveland Clinic Foundation” (CCF). Foi
usado em pacientes humanos, e sua experiéncia proporcionou uma forte base de conhecimentos
para gerar os procedimentos manuais para o implante permanente do TAH. Mesmo se fosse
desenvolvido um dispositivo eficaz e seguro para aplicagdo clinica, nio seria amplamente usado a
menos que o dispositivo fosse ficil de ser esterilizado e armazenado. Além disso, é necessério

estar apto a ser usado clinicamente sem complexos procedimentos de preparac3o.

Engenheiros e Médicos que atuam no campo das proteses cardiacas sabem que as proteses
cardiacas biolizadas sdo algumas das bombas sangiiineas mais compativeis disponiveis.
Entretanto, elas nunca foram usadas fora da CCF. A razfo para isto é muito simples: era muito
dificil manter a superficie biolizada em condigdes estéreis por um periodo longo de tempo. Além
desse problema, havia a necessidade de manter 0 TAH em um ambiente Gmido. Também era
necessario retirar todo formaldeido do sistema implantivel antes de sua aplicacdio clinica.
Consequentemente, era muito dificil enviar esse dispositivo para fora do laboratéric onde eram
fabricados. Baseando-se nesses problemas, foi desenvolvida a cobertura biolizada seca.
Atualmente o TAH pode ser esterilizado a gés, bem como ter uma estocagem mantida por um
longos perfodos sem qualquer preparagio complexa. Tudo o que é necessério para a cAmara de
bombeamento ser usada € que ela seja embebida numa solugdo salina antes do implante (veja
Capitulo 10).

Os componentes do transformador transcutineo, o dispositivo de volume varidvel, os
bordeletes de entrada e os enxertos de saida de sangue também sdo embalados, rotulados,
esterilizados com gas ¢xido de etileno e armazenados sem procedimentos especiais durante a

checagem pré-implante. As baterias internas podem ser similarmente manuseadas, exceto as
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unidades que estiverem com prazo de validade expirado no rétulo da embalagem, estas baterias

devem ser descarregadas, recarregadas e reesterilizadas.

O implante do sistema TAH ¢ um procedimento complexo ¢ a checagem do sistema deve
comegar algumas horas antes do inicio do implante. A carga das baterias internas deve ser testada
para se verificar se estd normal, e entdo carregada até seu nivel maximo. Todos os cabos e
conexdes elétricas devem ser revisados. As valvulas artificiais devem ser enxaguadas segundo
pratica clinica padrio para biopréteses. A bomba de sangue deve ser conectada as baterias
internas e colocada num reservatério de solugdo salina para checar seu funcionamento. Apos a
remocdo da fonte de energia, a regifio de conexfo da cdmara de complacéncia no TAH deve ser
encapada com uma luva descartavel. Finalmente, a cAmara de complacéncia deve ser removida de
seu pacote estéril, carregada com ar ou gas e o conjunto submerso num recipiente com solucio
salina estéril para verificar seu volume por deslocamento. Deve ser realizado um teste final de
vazamento através de pressdo manual suave da cdmara, O conector desse dispositivo também
deve ser encapado antes que o cirurgifio termine a conex#@o da bomba. Neste ponto, todos os
principais componentes do sistema devem ser verificados funcionalmente para estarem prontos

para implante.

A tmnica preparac@o importante desenvolvida durante a cirurgia € a pré-coagulacio dos
condutores de saida de sangue (enxertos). Assim que a amostra de sangue do paciente esteja
disponivel, esses componentes devem ser pré-coagulados, segundo pratica clinica padrdo, com o

proprio sangue do paciente.

As especificagdes ambientais e de manuseio do TAH, durante seu embarque e estocagem,
nfo requerem quaisquer cuidados especificos. Ele pode ser manuseado do mesmo modo
tradicionalmente usado para os oxigenadores de sangue disponiveis comercialmente do circuito

de circulagfo extracorporea.
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Capitulo 6

Caracteristicas de Operacio e Controle

6.1 Consideracdes Gerais

Apbés 35 anos de pesquisa, as proteses cardiacas pulsiteis (VAD) provaram ser
clinicamente viaveis. Diferentes tipos dessas préteses foram desenvolvidas por varios grupos de
pesquisa. Mesmo tendo desenhos e funcionamento diferentes, estas proteses cardiacas pulsateis
igualmente demonstraram grande utilidade ao salvar vidas em até 1/4 dos pacientes que
apresentaram falha cardiaca no pés-cirurgia e em vérios pacientes 4 espera de um transplante
cardiaco (ponte para transplante). Sem essas proteses, estes pacientes provavelmente ndo teriam

chance de sobrevivéncia.

Entretanto, a introdugdo recente de bombas nio pulsateis rotativas revelou que estas
proteses podem ser igualmente eficazes em ambas as aplicagbes. Este assunto foi discutido pelo
Dr. Nosé na edigéo de maio de 1992 da revista “Artificial Organs” intitulada "Is a Pulsatile
Cardiac Prosthesis a Dying Dinosaur?". Infelizmente, o tempo de funcionamento dessas bombas
ndo pulsateis € ainda curto, limitado a uns poucos dias. Independentemente de sua limitagdo, ha
cada vez mais aplicagbes dessas bombas ndo pulsiteis para suporte circulatério. Baseado em
registros da “American Society for Artificial Internal Organs” (ASAIO), atualmente, mais de 3/4
dos suportes circulatérios para pacientes que apresentam falha circulatria, apés uma
cardiotomia, s&o submetidos ao uso dessas bombas ndo pulsateis. Sabendo-se que a aplicagio
original dessas borbas era limitada & circulagfo extracorpdrea durante a cirurgiacardiaca, € facil

especular gue mais casos clinicos tém empregado esse tipo de bomba mas ndo foram oficialmente

66



reportados. Uma vez que o tempo necessdrio para suporte circulatério para esse grupo de
pacientes € geralmente limitado a 7 dias, a bomba nfo pulsatil serve eficazmente as necessidades

clinicas desse grupo.

Mesmo para aplicagfo com ponte para transplante, o uso de bombas nfo pulsiteis esta
aumentando dia a dia. Em geral, € usado primeiramente bombas nfio pulsateis nesses pacientes, e
se for suspeitado que o tempo de espera para o transplante deva ser longo, entfio é implantada

uma bomba pulsétil.

A razfo para o aumento na utilizago das bombas nfo pulséteis € muito simples. Ela possui
um custo menor, comparada com uma bomba pulsitil, que € de cerca de dez mil délares
americanos. O pre¢o de uma bomba ndo pulsatil ¢ de apenas algumas centenas de délares. Além

do mais, é simples de ser implantada e operada.

Durante o implante, a conexfo de uma bomba ndo pulsatil nfio necessita de uma cinula de
entrada muito grande, e o0 implante dessa bomba pode ser feito sem toracotomia, o que facilita em

muitos aspectos os casos de emergéncia.

Como ja foi dito, atualmente, o tempo de implante das bombas nfo pulsiteis mais
clinicamente utilizadas esta limitado a apenas alguns dias, por isto so chamadas de bomba de
dois dias (Tabela 6.1-1). Entretanto, estdo sendo feitas tentativas de desenvolvimento de bombas
ndo pulsateis de duracdo maior por vérios grupos de pesquisa. E esperado que se tenha uma
bomba chamada “bomba de duas semanas” muito em breve (Tabela 6.1-1). Se este tipo de bomba
estiver disponivel para suporte circulatorio por 3 meses se tornard comercialmente viavel. De
fato, o grupo do Dr. Nos¢ tem demonstrado que é possivel ter bombas nfio pulsateis como
assisténcia ventricular por cerca de 3 meses em animais com esse tipo de bomba (Nosé, 1990). Se
assim for, a necessidade de suporte circulatério extracorpéreo para espera de transplantes pode

ser proporcionada na maioria dos casos clinicos por esse tipo de sistema.

Os principais fatores limitadores de uma bomba rotativa s&o a coagulacfio sangiiinea ¢ o

possivel vazamento de sangue, com subsequente travamento do sistema ou diminuicdo de seu
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desempenho. Estes problemas podem ser eliminados removendo os tradicionais eixos centrais,

rolamentos e os retentores presentes nas bombas rotativas.

Entretanto, a curva de desempenho de uma bomba rotativa torna muito dificil desenvolver
um sistema de controle que seja livre de falhas e por longo prazo para uma bomba rotativa
totalmente implantavel, como um TAH (Figura 6.1-1(A)). Seu desempenho ¢ afetado pela pos-
carga td0 severamente que, a menos que se tenha um controlador manual extracorpéreo, esta
bomba ndo pode enfrentar as varias mudancas de pressio sangiiinea que ocorrem em pacientes

fisicamente ativos, como ocorre com um TAH.

Além disso, uma bomba rotativa nio ¢ sensivel & pré-carga como uma bomba pulsatil
(Figura 6.1-1(B)). O desempenho de uma bomba nfio pulsatil é afetado pela diferenca de pressio
gerada entre a pré e pds-carga. Isto torna muito dificil de se produzir um sistema de controle livre
de falhas e confidvel para uma bomba rotativa. Outro problema limitador de uma bomba nio
pulsatil € que ndo € uma bomba de enchimento passivo. Sendo uma bomba de enchimento ativo,
podem ocorrer muito freqlientemente, na entrada da bomba, pressées negativas em niveis
elevados. Por essas razbes, presentemente apenas uma bomba pulsatil pode atender as
necessidades clinicas e de engenharia para ser utilizada como uma prétese cardiaca totalmente
implantavel e permanente. A Figura 6.1-2 mostra os periodo de utilizagdo mais apropriados para

diferentes tipos de proteses cardiacas.

Certamente, uma bomba nfo pulsatil € eficaz, barata e simples de se usar como um VAD ou
para circulagdo extracorporea. Entretanto, seria muito dificil aperfeicoar este tipo de bomba para

possibilitar que ela seja utilizada como um sistema TAH totalmente implantdvel e permanente.

Mesmo com os resultados bem sucedidos dos transplantes cardiacos, o niimero de doadores
de coragfo disponiveis € menos de 1/20 do que se necessita. Para este grande grupo restante de
pacientes, € necessaria uma prétese cardiaca totalmente implartivel. Atualmente, apenas as
bombas pulsiteis podem proporcionar um sistema de TAH totalmente implantavel seguro,

configvel e eficaz.
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Tabela 6.1-1 Apiicactes Clinicas das Bombas Rotativas

A- Bomba de Dois Dias:

1. Bombas de circulacio extracorpérea (CPB) para cirurgias com coraciio aberto

2. CPB para angioplastia

3. CPB para emergéncias

4. Assisténcia Ventricular para cirurgia cardiaca

B. Bomba de Duas Semanas:

1. Oxigenacao extracorporea prolongada com oxigenador de membrana

2. Suporte cardiaco apds cardiotomia

3. Ponte para transplante com possivel recuperacio cardiaca

4. Ponte para transplante
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A escolha do modo de operagio de um coracdo total artificial pulsétil requer uma resposta inica

para duas questdes potencialmente conflitantes:

1) Quio proximo um coragdo artificial precisa reproduzir as caracteristicas de resposta do

coraglo natural para possibilitar sua utilizacfo em pacientes humanos?

23 Quéo proximo ¢ coragdo artificial deve ser similar ao coragfo natural, satisfazendo restricdes

relacionadas ao tamanho. peso, formato e complexidade?

As pesquisas ao longo dos ultimos 20 anos mostraram gue © organismo humano pode se
adaptar bem a uma protese cardiaca cuja resposta fisiologica seja somente proxima ao coragio
natural. Além disso, a tecnologica necessaria para fazer dispositives mais sensiveis tem avancado

muito.

A partir de 1964, o objetivo principal das pesquisas com cora¢des artificiais era obter
sobreviventes cronicos por quaisquer meios possiveis. Por volta de 1976, esse nivel foi atingido
por Tsushima (Tsushima, 1976}, e o novo objetivo tornou-se descobrir os melhores meios

possiveis para conciliar as questdes | e 2 descritas acima.

De uma forma geral, conforme descrito na literatura, um receptor de TAH passa por 3 fases

distintas enquanto se adapta a nova prétese (Nosé, 19903, que sido:

Na primeira fase, nas primeiras horas pos-operatdrias, quando os sistemas neuro-humorais
do paciente ndo estdo operando adequadamente, podem ocorrer sangramento e alguns 6rgdos
podem apresentar algum grau de mal funcionamento. Neste periodo, 0 melhor modo de controle
do TAH deve possuir um razoavel grau de resposta passiva, mas de simplicidade suficiente para
dar ao sistema cardiovascular do paciente, nfo somenie um débite cardiaco suficiente. mas a

habitidade de responder a uma demanda de fluxo de forma previsivel.

Na segunda fase {de alguns dias até 2 semanas), os mecanismos de controle fisioldgicos

estdo se recuperando e respondendo as agressfes da cirurgia e a instalacfo de um dispositive de
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bombeamento de sangue tdo diferente. Em geral, os hematdcritos e valores totais de hemoglobina
estdo se recuperando durante esse periodo, € o receptor estd hiper-adrenérgico. A pressdo venosa
e a resisténcia periférica estio altas, enquanto que o débito cardiaco, embora inicialmente baixo,
aumenta e, ao fim deste estigio, diminuindo novamente. Este periodo intermediirio é muito
dificil, o desejo, € talvez a necessidade, ¢ de reagir & oscilagdo hemodindmica com ajustes

compensatdrios no controlador do coragéo artificial.

No terceiro e ultimo estagio, o corpo retoma o comando de seus sistemas e pode recrutar
varios mecanismos para manter o equilfbrio hemodindmico. Geralmente, os pacientes alcangam
esse estagio ap0s 2 semanas de implante. Durante essa fase, como o coragdo artificial tem meios
i)ara detectar as tendéncias hemodinédmicas gerais, um débito cardiaco satisfatério parece ser
relativamente facil de se manter. Por isso, o maior problema do controle € ultrapassar esses
estagios imiciais adequadamente e o mais rapido possivel, de forma a permitir ao paciente

desfrutar de uma situagfo relativamente benigna que o estagio 3 oferece.

Além dessas consideragbes fisiolégicas, o TAH totalmente implantado possui alguns outros
problemas praticos. A eliminacdo de todo o acesso percutdneo é importantz. porém torna dificil
enfrentar a segunda fase do periodo de adaptacio, onde modificacdes no modo de controle
normalmente s30 necessarias. Qutro fator € que os transdutores implantaveis de longo prazo, que
operam sem possibilidade de calibragio e com pequenos sinais dos parimetros fisioldgicos, nio
foram completamente desenvolvidos como uma tecnologia segura e confidvel. Uma terceira
consideragdo € que as diferencas nos fluxos meédios entre os ventriculos esquerdo e direito
existem, e no inicio do periodo pds-operatorio, estas diferencas podem acontecer em ambas as
direcdes (Jacobs, 1985; Unger, 1977; Takatani, 1982). As diferencas de volume ejetado a cada
batimento também existem (Olsen, 1986). Fatores fistoldgicos (respiracio, derivagio para artéria
bronquial) e dindmicas do bombeamento (passagem direta pelas valvulas pela inércia)
contribuem para as diferengas de fluxo entre os ventriculos esquerdo e direito, as quais, se
ignoradas, poderiam levar a resultados catastréficos no sistema totalmente implantavel (Jacobs,
1983). Qualquer sistema de controle que integre duas bombas juntas deve considerar estas
diferencas. Um quarto problema ¢ a necessidade de evitar elevagbes nas pressdes dos pulmdes

(congestdo pulmonar). Qualquer situagfio que reduza a eficiéncia respiratéria pode rapidamente
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ter um grande impacto sobre todo o organismo, muitas vezes levando 3 morte. Uma congestio

venosa de curto prazo nfo € um problema sério.

6.2 Possiveis Modos de Controie

Para se conseguir um controle automatico de um coragdo artificial biventricular, sio
possiveis muitos métodos diferentes, conforme mostra a Figura 6.2-1. Os modos de frequéncia
fixa sdo os mais ficeis de implementar e, historicamente, foram os mais comumente usados.
Entretanto, sem um meio de intervir ¢ mudar a frequéncia cardiaca, eles se tornam muito
limitados. Neste caso, se torna necessario aumentar o volume da bomba como uma reserva
cardiaca, que resulta em perda de espago. Além disso, uma bomba grande ejetando somente parte
de seu volume pode apresentar caracteristicas ou comportamento de fluxo indesejaveis
facilitando a coagulagio do sangue e um tromboembolismo. Desta forma, modos de frequéncia
fixa, embora importante na historica, apresentam aplicagdes limitadas para um coragdo artificial
totalmente implantavel, exceto talvez como modo de seguranca quando o sistema de controle

principal apresenta mal funcionamento.

Os modos de frequéncia varidvel sdo mais complexos, necessitando um mecanismo seletor
de frequéncia. Esse mecanismo pode estabelecer a taxa baseando-se em algum pardmetro do lado
direito, algum pardmetro do lado esquerdo ou alguma estratégia para selecdo ou combinacio dos
parametros. Além disso, ele pode fazer com que os ventriculos batam: em sincronia como no
coragéo natural, em um modo alternado (180° fora de fase) ou permitindo bater livremente, cada
um com sua propria frequéncia. Em adicéo a essas consideragdes quanto a frequéncia, uma légica
adicional pode fazer o sistema funcionar com um volume de ejecfio fixo ou varidvel, de acordo

com algumas regras.
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6.3 Estudos de Comparacio dos Modos de Contrele

Para selecionar cientificamente denire as possibilidades, estudos foram realizados, desde
1980, para comparar as diferentes opedes de escotha (Takatani, 1982). A bomba usada para esse
estudo comparative {01 um desenho de TAH "biolizado” com placas propulsoras da CCF. Um
acionador pneumatico de alta pressdo movia o eixo da placa propulsora dando ao sistema TAH
um modo de operagdo similar ao TAH Eletro-Mecénico (Figura 6.3-1). A pressédo do ar causava
giecdo da bomba de sangue ¢ entdo o vacuo retraia o pistdo do acionador que se desacoplava da
placa propulsora sem que o atrito do acionador ndo impedisse o retorno venoso. O eixo da placa
propulsora era guiadc no eixo do pistdo. de forma que o volume de ejecdo da bomba era
diretamente ¢ linearmente relacionado ao volume de ar deslocamento. Um sistema de sensores
magnéticos de efeito Hall permitia o calculo do fluxe através dos sinais processados Erros no
calculo desse fluxo podiam resultar de regurgitacdo valvular, elasticidade do diafragma ou
passagem direta de fluxo através da bomba. Este sensor Hall também possibilitot um mecanismo
de realimentaglc intrinsecc simples, que podia detectar mudancas relativas a eventos

hemodindmicos sem o uso de transdutores fisiologicos.

Nos estudos, seis modulos basicos de controle foram investigados (Takatani, 1982; Stacy,
1985). Independente (IND)}, Alternado com Esquerdo Mestre (LMA), Sincronizado com
Esquerdo Mestre (LMS), Alternado com Direito Mestre (RMA), Sincronizado com Direito

Mestre (RMS) e de Frequéncia Fixa (FR) (Tabela 6.3-1)

(s modos de controle com frequéncia varidvel foram implementados pelo uso dos sinais
dos sensores magnéticos de efeito Hall. O inicio da fase de eje¢io era estabelecida quando o sinal
de um dos sensores indicasse que o ventriculo estava cheio, e o inicio da fase de enchimento
quando o sinal indicasse vazio. Fara o modo independente. cada bomba estabelecia sua prépria
frequéncia. Para um modo variavel, a bomba mestre estabelece a frequénceia, e a bomba escrava
bate em sincronia ou alternadamente com um fluxo de enchimento limitade. O modo de controle
a ser usado em cada teste era selecionado em wm controlador eletrdnico especialmente

construldo. Implicito nesses estudos. estava responder s perguntas: E desejdvel uma
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configuragio mestre-escravo? Qual tado (direito ou esquerdo) deveria controlar a frequéncia de

batimentos e, consequentemente, o débito cardiaco?

Foram realizados 8 experimentos, todos com mais de um més de implante {de 1 a 5 meses).

(s TAH metdlicos foram implantados dentro da cavidade tordcica de bezerros.

Antes de explicar ¢ principio dessa série de experimentos, seguird um breve comentario
histérico. No passado, estudos examinaram de uma forma geral os problemas relacionados com o
controle de um TAH. Na primeira etapa, fol eliminado o chamado controle com realimentagdo
"extrinseca” que inclui abordagens sofisticadas (Manhaupt, 1980; Plerce, 1976; Clark, 1980), que
dependiam de pardmetros explicitamente medidos, tanto de press3o quanto de fluxo. Exemiplos
de tais controles sdo abundantes na literatura, feitos por grupos em Berlin (Frank, [980), Houston
(Mclnnis, 1982) e Jap&o (Tsuchia, 1984). A filosofia aplicada neste projeto TAH foi desconfiar
da estabilidade da interface entre o transdutor e os tecidos vivos e, ao invés disso, confiar no uso
da bomba de sangue como meio de deduzir certas variaveis fisiologicas. Isto significou selecionar

uma bomba que, por exemplo, tivesse um volume de ejegdo facil de calcular.

Desta forma, foi proposto estudar as abordagens que assegurassem maior simplicidade (e
portanto confiabilidade), mas ao mesmo tempo permitissem aumentos adequados no débito
cardiaco para exercicio fisicos. Uma bomba tipo placa propulsora foi escolhida por apresentar
facil medicBo das caracteristicas de eiecdo e facilidade de ser acoplada aos acionadores
existentes, financiados pelo “Nationa! institute of Health” (NIH} {(Moise, 1983; Takatani, 1981},
possibilitando a utilizagdo do sistema eletro-mecénico. Um total de 5 modos de controle foram
selecionados, todos dependentes de medi¢des intrinsecas das varidveis fisiologicas por meio das
propriedades da bomba por si 30. Um modo adicional, Frequéncia Fixa (FR), foi usado como
controle para ser comparado aos resultados anteriores com bomba tipo diafragma. No modo FR,
cada ventriculo opera a uma frequéneia pré estabelecida e com um percentual do volume sistélico

total, uma vez que ambas as bombas operavam com enchimento limitado (Kiraly, 1976},
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Tabela 6.3-1 Descriciio de Cada Modo de Controle

Denominacio do Modo Descricie do Funcionamento
Independente (IND) Cada ventriculo funciona completamente cheio,

porém com frequéncias de batimento independentes

Alternado com Esquerdo Mestre (LMA)  Ventriculo esquerdo completamente cheio e direito

com enchimento limitado e ejecGes alternadas

Sincronizado com Esquerdo Mestre (LMS) Ventriculo esquerdo completamente cheio e direito

com enchimento limitado e ejecdes sincronizadas

Alternado com Direito Mestre (RMA) ventriculo direito completamente cheio e esquerdo

com enchimento limitado e ejecdes alternadas

Sincronizado com Direito Mestre (RMS)  ventriculo direito completamente cheio e esquerdo

com enchimento limitado e eje¢des sincronizadas

Frequéncia Fixa (FR) A frequéncia de batimento dos ventriculos artificiais

¢ fixada pelo controlador eletronico

Frequéncia Variavel (VR) A frequéncia de batimento dos ventriculos artificiais
ndo ¢ fixada pelo controlador eletrénico, ela é
dependente dos tempos de enchimento dos
ventriculos, velocidade do motor ou outras variaveis

fisioldégicas
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Deve-se notar que o modo Independente (IND) impSe o menor nimero de limitages na
fisiologia dos mamiferos (Takatani, 1981), ¢ conforme mostrado em dados publicados,
proporciona os melhores resultados (Takatani, 1982). Por esta razio, os dados hemodinamicos do
modo de controle IND foram usados como dados basicos contra 0s quais outros algoritmos foram
comparados. Para um sistema de TAH pratico, no qual o tamanho da cdmara de complacéncia é
diminuido, a eficiéncia do sistema ¢ aumentada e o conjunto como um todo ¢ simplificado em
termos de numero total de componentes, tanto a abordagem LMA quanto a LMS seriam
preferiveis. Esses modos, entretanto, impdem restri¢des ligeiramente mais estritas em certos
aspectos da fisiologia do paciente. Por exemplo, o diferencial de fluxo esquerdo-direito se torna
mais dificil de compensar, ¢ no modo LMA, o &trio direito (remanescente da extragio do
coragdo) bate invariavelmente contra a uma vélvula de entrada fechada (a tricispide), uma vez
que o ventriculo esquerdo tende a se sincronizar com o batimento do 4trio esquerdo (Takatani,
1981; Takatani, 1983). A hipotese entfio era de que os métodos LMS e LMA fossem pelo menos
comparaveis a abordagem IND, com minimas restri¢des. Determinou-se que os modos de
operagdo RMS e RMA tivessem uma menor prioridade de investigagio, uma vez que eles
necessitam quéjventriculo direito, com uma maior lentiddo de enchimento, operasse com um
volume de gjecdo reduzida e uma frequéncia maior para obter um fluxo da bomba esquerda
significativo (Takatani, 1981). Existiam, também, controvérsias se o lado esquerdo ou o direito,
num arranjo mestre/escravo, deveria controlar as mudangas de fluxo (Stohr, 1984; Henning,

1984; Kitamura, 1984; Umezu, 1984; Moller, 1984; Rosenberg, 1984).

Diversas metodologias foram usadas para demonstrar que as abordagens de controle mais
simples (de um ponto de vista do equipamento) do que o IND poderiam realmente levar um
receptor de TAH, com sucesso, através de todos os 3 estagios pés-operatorios descritos

anteriormente, sem qualquer ajuste externo. Os estudos foram:

1. Estudos com exercicio;
2. Experimentos com drogas;

3. Estudos crénicos.

Cada um deles serd descrito brevemente, juntamente com alguns resultados:
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1. Estudos com Exercicio:

Exercicio progressivo foi feito numa esteira para se determinar os niveis dos limites
anaerébicos. Os resultados desses experimentos visavam ajudar a estabelecer o melhor algoritmo

de controle atender as necessidades de mudanca de perfusdo (Yozu, 1985; Yozu, 1985).

Basicamente, esses ensaios consistiram de limite anaerobico (Matsumura, 1983),
determinado durante o exercicio progressivo, aumentando a velocidade da esteira de 1 Km/h a
cada 3 minutos, até 6 Km/h. Para esse teste, que da resultados que refletem com maior precisio o
equilibrio entre o fornecimento e a demanda corpérea total, o nivel de lactato sangiiineo &
colocado em um grafico versus o consumo de oxigénio e o ponto de quebra na curva ¢ definido
como o limite anaerdbico (AT), ponto no qual o metabolismo anaerébico comega (Takatani,
1982). Resultados dos estudos de Matsumura (1983) mostram uma correlagio entre AT e doenca
cardiaca. Dados com o mesmo método aplicado para analisar os algoritmos de controle,
mostraram que todos esses 3 modos (IND, LMA, LMS) de controle mostraram niveis iguais de

limite anaerdbico.

Enquanto estes resultados foram particularmente feitos para comparagio dos modos IND,
LMA e LMS, outros estudos incluiram também dados do RMA. No modo RMA, a bomba direita
funciona livremente, operando 2 frequéncia varidvel com volume de ejecfio total {com seu valor
maximo 10% menor do que o do lado esquerdo), mas controlando a frequéncia do ventriculo
esquerdo. O resultado indicou que, apenas em termos de aumentos de fluxo em resposta ao
aumento de demanda, o modo IND foi ligeiramente superior ao LMA e RMA, mas nfo
estatisticamente significante. Em termos de protegfo atrial esquerda, o modo IND foi novamente
ligeiramente melhor do que 0 LMA e o RMA. Finalmente, os dados de lactato mostraram uma
tendéncia similar em todos os modos IND, LMA ¢ RMA. Esses dados ajudaram muito na tomada

de uma decisfio para a estratégia de controle do TAH.

2. Estudos com drogas:
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Foram feitos testes com drogas que alteram a pos-carga para verificar qual abordagem
forneceria inerentemente melhor protegdo aos pulmdes, ou seja, que mantinha baixa pressio atrial
esquerda (LAP) sob qualquer circunstancia, nos piores casos. Isto foi feito para simular condicdes

que poderiam ocorrer durante as duas fases iniciais de implantagio do TAH (Watanabe, 1986(a e

b)).

Para se conseguir uma melhor compreenséo da dinfmica geral do sistema, vérias drogas
foram administradas para causar aumentos (norepinefrina) ou diminui¢es (nitroglicerina)
graduais na pOs-carga. A resposta do sistema a essas perturbagbes, conforme estudado
anteriormente, pode ser especialmente relevante para o controle da LAP, reduzindo assim a
possibilidade de edema pulmonar. Um teste comparativo tipico, com aumento da pos-carga
artificialmente induzida, revelou que, mesmo o modo LMA estando sujeito a um maior aumento

na pressio adrtica (AOP), produziu a menor LAP.

Importante € que cada um desses 3 modos de controle (IND, LMA e LMS) simulou a
resposta de um coragho natural, em termos de LAP, AOP, pressio atrial direita (RAP) e pressio
da artéria pulmonar (PAP). Devido a diferencas fundamentais de sensibilidade, os valores
absolutos das pressGes atriais sdo mais baixos para um coragfo bioldgico. Destes dados, pode ser

concluido que 0 LMA ¢ no minimo comparéavel, e as vezes superior aos métodos de controle
IND e LMS.

3. Estudos Cronicos:

Finalmente, para rever os efeitos mais lentos que podem resultar dos véarios modos de
bombeamento, cada algoritmo funcionou por um certo periodo de tempo (primeiramente de 3
semanas, reduzido depois para 1 semana) para cada lado (direito e esquerdo) com um intervalo de
uma semana em modo de controle IND. O IND funcionou como controle, uma vez que as

condigbes do animal, incluindo seu peso, mudam com o tempo.

Os dados mostraram claramente nio haver diferencas signifitivas entre os modos de

controle testados. Mais especificamente, os dois TAH que operaram em LMA produziram
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pressdes atriais equivalentes at€ os primeiros 40 dias (LAP média menor do que 15 mm Hg e
RAP média menor do que 12 mm Hg, ao final do estdgio 2 do periodo pés-operatéorio referido

anteriormente).

Conclusdes dos Estudos de Modo de Controle:

Sob uma perspectiva do sistema (com relagéio a valores limites anaerdbicos obtidos durante
exercicio progressivo), 0s modos IND (independente), LMA (alternado com esquerdo mestre) € o
LMS (sincronizado com esquerdo mestre) sdo equivalentes, embora todos sejam inferiores ao

coragdo natural.

Sob uma perspectiva de protecdo pulmonar (baseando-se em testes com resposta transitoria
usando drogas), os modos IND, LMA e LMS s#o equivalentes ao coragfio natural. Entretanto, o

LMA pode ser ligeiramente superior aos outros modos.

Sob uma perspectiva fisiolégica (estudos crénicos), ndo ha diferencas detectiveis se os

ventriculos batem sincronizadamente, alternadamente ou independentemente.

6.4 Modo de Controle Adetado para o Prejeto TAH

Baseado nos estudos acima, foi selecionado um modo de controle LMA para o sistema
TAH. Pode-se, também, verificar que ¢ desnecessério utilizar as mudancas na pds-carga como
um sinal de realimentacfo para controlar o sistema, como no sistema da Penn State. Este assunto

sera abordado neste Capitulo e no Capitulo 11.

Para o sistema de controle e funcionamento do TAH adotado, enquanto o ventriculo
esquerdo € acoplado ao acionador € estd ejetando, o ventriculo direito € desacoplado do
acionador, enchendo livremente de acordo com a pressdo de retorno venoso do atrio direito. Por
outro lado, durante a segunda metade do ciclo € enguanto o ventriculo direito estd acoplado e

ejetando, o lado esquerdo, enche livremente de acordo com a pressio do 4atrio esquerdo. A fase de
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enchimento de ambas as bombas ¢ essencialmente dependente do comportamento fisioldgico,
com cada bomba de sangue aceitando qualquer fluxo entregue pelos sistemas venoso e pulmonar
até o limite de seu volume de ejecfio. Desta forma, a auto-regulagem ¢ inerente. O acionador é

movimentado para frente ¢ para tras, fazendo o trajeto completo para cada ciclo (Figura 6.4-1).

6.5 Controle de Frequéncia do TAH Eletro-Mecénico

Para este TAH, a frequéncia de batimento cardiaco ¢ dependente da frequéncia do
acionador. A velocidade do motor impGe o témpo de ejeglio para ambos os ventriculos, sendo o
tempo de ejeco, inversamente proporcional a velocidade do motor. Devido ao enchimento
passivo dos ventriculos, a pressio de entrada impde o tempo de enchimento. O problema entio é
selecionar a velocidade do motor para uma operacio adequada da bomba. E possivel aplicar-se

uma velocidade de motor variavel ou fixa como sistema de controle para o TAH.

6.6 Sistema de controle de TAH com velocidade de motor variavel

Uma opgéo para o sistema controlador ¢ variar a velocidade do motor. A Figura 6.6-1
ilustra como isto pode ser feito. Na porgfo superior da figura, estd o sinal de direcdio do motor.
Este ¢ um sinal de um sensor de efeito Hall ou sinal de comutagdo, que indica a direciio do
deslocamento do acionador. Quando o sinal muda para alto (T1), a direcio do acionador mudou
para a esquerda, e a ejegio esquerda comeca. Similarmente, quando o sinal muda para baixo (T0),

a ejecdo direita comega.

Outro sinal de sensor Hall indica quando o diafragma da bomba esquerda se aproxima do
enchimento (CI, C2 ou C3). Um microprocessador compara o tempo entre os sinais dos sensores
{T1 com C}. Se ocorre o pulso do diafragma simultaneamente com o puiso direcional do motor,
ou imediatamente apds (C1 = T1), o acionador esta restringindo ¢ enchimento esquerdo. Se isto
persistir por um certo numero de batimentos, o controlador acelera o motor de forma que o tempo

de ciclo diminui ¢ a freqliéncia de batimento aumenta.
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Por outro lado, se ocorrer o sinal do sensor Hall do diafragma significativamente apés o
pulso direcional do motor (T3 > T1 + dt), significa que o acionador estd movendo muito
rapidamente. O volume ¢ a energia de bombeamento est3o sendo usados ineficientemente. ¢ o
sangue estd sendo ejetado mais rapidamente do que o necessario. O motor é consequentemente
desacelerado para permitir um enchimento mais complete da bomba esquerda e uma gjecio mais

ienta.

A bomba esquerda ¢ usada como mestre devido aos dados discutidos anteriormente. A
sensibilidade da bomba direita ¢ indiretamente obtida devido a diferenca entre os fluxos direito e
esquerdo. A mesma frequéneia de batimento, o deslocamento direito serd normalmente de 5 a
15% menor do que ¢ esquerde. Consegueniemente, se 0 TetOrno venoso sistémico aumentar
subitamente, a bomba direita poderia aumentar seu débito, aumentando seu deslocamento.
Bombeando esse fluxo do diafragma direito, através dos pulmées e para 0 dtrio esquerdo,

aumentaria a velocidade de enchimento esquerda, ocasionando que o TAH aumente sua

frequéncia de batimento.

Como o acionador € movido por um motor sem escova de corrente continua (CC) e o
parafuso de roletes € um sistema altamente eficiente, 2 inerente influéncia da pés-carga &
relativamente baixa (Capitulo 11). Os estudos “In Vivo” (Capitulo 12} com o modo de controle
selecionado indicam também que a pods-carga tem pouca influéneia no TAH, provavelmente
porgue os confroles neuro-humorais do corpo mantém uma relagfio légica entre a agfio da pré-

carga e da pOs-carga.

E importante a utilizagio de um sistema de seguranga contra falhas de deteccdo dos
sensores Hall, mudando o modo de controle com frequéncia varidvel (VR) para controle com
frequeéncia fixa (FR), quando a frequéncia cai abaixo de um valor minimo estipulado previamente

{(por exemplo: 60 bpm).
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Sdo empregados dois conjuntos de sensores de posigéo de efeito Hall para implementar a
ejecdo alternada com bomba esquerda como mestre (LMA) em VR. O primeiro conjunto é
formado por sensores de posicdo do parafuso de roletes. Ele € usado para inverter a direcdo de
rotagdo do motor, isto €, selecionar a ejego esquerda e direita e controlar a energia elétrica
fornecida ao motor. Os niveis de ejec8o final méximos para a esquerda e direita sio estabelecidos
usando batentes mecénicos incorporados a ambas as extremidades dos eixos estabilizadores do
parafuso de roletes. Mesmo estando incorporados os batentes, eles ndo serfio atingidos a cada
pulso. Eles sdo instalados como uma medida de seguranga, no caso dos sistemas de controle
elétrico ndo responderem apropriadamente. Assim que os niveis finais de ejecdo direita e
esquerda s&o detectados, por uma elevagdo répida da corrente, acima do nivel normal (até 1,2 A),
a direcdo do motor ¢ invertida, como sistema de seguran¢a. Quando o fim de ejegdo direita &
alcangado, o motor € desligado at¢ que o proximo sinal de inicio de ciclo ligue o motor
novamente. Quando o TAH ¢ operado no modo LMA em VR, a bomba esquerda enche, e o sinal
deflagrador, proveniente do sensor Hall de posicionamento do diafragma esquerdo, liga o motor
novamente. Um ciclo cardiaco ¢ completado apds a ejecfio direita, desligande o motor. A
frequéncia de batimento da bomba ¢ registrada continuamente através do sinal de posiciio do
parafuso de roletes, e quando a frequéncia da bomba cai a menos de 60 bpm, o controle é
automaticamente mudado para o modo FR, como sistema de seguranca para manter o coracio em
operagdo minima. Em modo FR, o pulso de um gerador de pulsos interno aciona o motor,

iniciando assim um novo ciclo.

Como uma reserva ao controle baseado no sensor Hall do parafuso de roletes, pode ser
incorporado também um controle baseado no sensor comutador do motor. Inicialmente, um
contador de pulsos de comutagéo ¢ sincronizado ao fim da ejegio direita conforme determinado
pelo sinal de posigio do parafuso de roletes. Quando um contador atinge o nivel de contagem de
um comprimento de ejecdo, indicando que o fim da ejecdio esquerda foi alcangado, a diregfio do
motor € invertida para iniciar a ejegfo direita. Conforme ¢ alcangado a contagem de fim de gjeciio
direita, a energia do motor ¢ desligada. O sinal de enchimento do diafragma esquerdo em VR ou
o sinal do controlador em FR acionam o motor para iniciar o proximo ciclo. Uma vez que o
motor empregado ¢ de 3 fases com 14 pélos, sdo usados 3 sensores Hall para comutar a rotacio

do motor. Uma volta do motor produz entio 7 pulsos por sensor ou 21 pulsos para 3 sensores.
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Uma vez que uma rotagio completa do motor avanga o parafuso de reletes em 4 mm, 3 rotagbes
completas resultam em 12 mm de deslocamento do parafuso, que é o comprimento de uma

gjecio.

6.7 Sistema de controle com velocidade fixa do motor

Este sistema de controle foi desenvolvido visando obter um TAH confidvel e de
funcionamento estavel. O conceito basico deste tipo de controlador € simples ¢ dispensa o uso de
dispositivos programaveis como um microprocessador. Todas as fungdes necessdrias sdo

fornecidas por circuitos analdgicos e digitais.

Os modos de operagdo deste controlador sdo o FR e LMA. Operando no LMA, um novo
ciclo espera até que o ventriculo esquerdo esteja cheio. O enchimento esquerdo total € indicado
por um sensor Hall colocado no corpo central que detecta a aproximagdo de um ima montado na
placa propulsora esquerda. Neste modo de operagfio, o ventriculo direito segue a agdo do
esquerdo. O deébito da bomba esquerda ¢ sempre definido pelo volume de ejecfio esquerdo

multiplicado pela frequéncia cardiaca, porém, o débito direito € dependente da pré-carga direita.

No modo LMA, o controlador trabalha com uma frequéncia varidvel que muda apés cada
ciclo, de acordo com o tempo de enchimento esquerdo, uma vez que o tempo de ejegio é fixo,
pois a velocidade do motor € fixa. A Figura 6.7-1 mostra um diagrama com os principais
modulos do controlador (Mueller, 1996).

Durante a construcdo desse controlador, tomou-se muito cuidado com os conectores
externo e interno para propiciar uma operagéo segura e estavel do TAH. Eles devem ser selados e
feitos de material duravel. Os pinos e soquetes tém acabamento em ouro ou prata para diminuir a
resisténcia elétrica nos contatos. Para as fiagGes externas, sdo usados apenas cabos trangados. Os

conectores ¢ placas internos sdo ambos da VECTOR Electronic Co. (Sylmar, CA, USA).
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O acionador do motor proporciona uma velocidade constante do motor. Usando-se um
conjunto completo de circuitos integrados especificos fabricados pela Motorola, o circuito é
simples e com um nimero minimo de componentes adicionais. Este circuito proporciona dois
sinais ao controlador do TAH. sendo um SEGUE/INVERTE para mudar a direcio e outro
ABILITA para ligar ¢ desligar o motor. A tens3o elétrica fornecida ao motor também alimenta o

circuito acionador e € de 20 a 24 Volts (CC),

O controlador contém o circuito dos sensores HALL, o controle do tempo ¢ a logica de
seguranga contra falhas. A logica de seguran¢a ¢ uma funcio que altera o modo de controle de

[LMA para FR, caso a frequéncia do coragfo caia abaixo de 60 bpm.

Este controlador possul 2 mostraderes, um para a frequéneia do coragiio e outro para o
fluxo bombeado pele ventriculo esquerdo. O circuito que alimenta os mostradores faz o calculo

do fluxo e do batimento cardiaco usando os sinais do controlador d6 motor.,

Todas as pegas cletrdnicas estdo colocadas em uma unidade controladora usando somente
um fornecimento externo de energia elétrica. Uma vez que o controlador necessita de 4 tensdes
diferentes, a melhor alternativa foi uma fonte de energia com multiplas saidas. Esta fonte de
energia fornece véarias tensdes de saida, geralmente 5 Volts, +12 Volts e -12 Volts. Para o

controlador do TAH também ¢€ necesséria outra tensdo, pois ¢ acionador do motor precisa de

tensdc de 20 a 24 Voits.

No modulo LMA, uma detecgdio precisa da posi¢do do parafuso de roletes ¢ da placa
acionadora do diafragma esquerdo € muito importante para o funcionamento adequado do TAH.
Esta detecglio foi realizada através de sensores de efeito Hall. Um sensor ¢ usado para detectar e
proporcionar um sinai quando o ventriculo esquerdo estd cheio ¢ outros dois sensores foram

utilizados para detectar a posicdo do parafuso de roletes.

83



Frequéncia
(bpm)

Painel com Mostradores

Figura 6 7-1 Diagrama do Sistema de Controle com Velocidade Fixa do Motor no Mode de

Operacdo LMA e VR

o

s



Para se obter uma deteccio mais estavel e confidvel, foram utilizados sensores digitais de
efeito Hall. Também, a posiciio dos sensores e dos imads permanentes foram alteradas da
configura¢io original do TAH. Para diminuir o mimero de camadas pelas quais ¢ campo
magnético deve atravessar, foi aplicada uma solu¢do simples. A idéia basica foi detectar a
posi¢do do parafuso de roletes, usando-se os imas permanentes e os sensores Hall dentro da
bomba, ou seja, 0 espago entre os diafragmas. Isto proporciona um niimero minimo de meios com
permeabilidades magnéticas diferentes entre 0s im#s e os sensores Hall, além de nio ser

necessaria qualquer fiac#o externa adicional 4 bomba.

A melhor opglo foi implantar os iméds nos eixos guias da placa suporte e colocar os
sensores Hall em frente a eles no corpo central do TAH. A Figura 6.7-2 mostra as novas posicdes

dos dispositivos de sensores Hall e imds.

Um desempenho bem estavel € uma vantagem importante. Esta nova posi¢io também reduz
o trabatho feito pelo circuito, pois agora hd um sinal para cada posi¢io (em cima e em baixo) do
parafuso de roletes, o que permite uma relacfo fixa entre a direcfio e a posicio do parafuso de
roletes. Além disso, passa a ser desnecessdria a montagem do sensor Hall no topo da camara
esquerda do TAH.

Para essas novas posi¢bes dos im#s permanentes nos eixos guias da placa suporte, o
deslocamento do parafuso de roletes para a ejecfio € fixado pela distdncia entre esses imds. A
fixagdo do deslocamento na ejegdo torna também o volume de ejecdio da bomba constante,

consequentemente, a operacio do TAH ¢ mais estavel.

Para o controlador TAH com velocidade fixa do motor, a velocidade do motor é fixada
usando um potenciémetro localizado na placa de circuito eletrdnico. A velocidade do motor ndo
altera significativamente a frequéncia de batimento do coragdio, definindo apenas o tempo de
ejecdo do TAH. A logica de controle utiliza os sinais dos 3 dispositivos sensores de efeito Hall
localizados no corpo central do TAH. A Figura 6.7-3 mostra como esse controlador usa estes

sinais para operar ¢ TAH nos médulos FR e LMA.
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O primeiro sinal vem do sensor Hall detectando a aproximacgdo do imd localizado na
posigéo inferior de um dos eixos guia da placa suporte; este sinal informa quando a placa suporte

esté na posi¢éo superior, ou seja, quando o ventriculo esquerdo esta vazio.

Imediatamente ap6s detectar que o ventriculo estd vazio, o controlador muda a direcéo do
motor e a fase de enchimento comeca. A placa suporte ¢ fixada ao parafuso de roletes ¢ se move
em diregfo ao corpo central do TAH mais rapidamente do que a placa propulsora que esta fixada

ao diafragma, propiciando um enchimento passivo do ventriculo esquerdo.

Quando o segundo sensor Hall detecta a aproximagdo do imé localizado na parte superior
do outro eixo guia, o controlador desliga o motor. Se a operagdo for em FR, um novo ciclo
comeg¢a apds um certo periodo de tempo. Este tempo define a frequéncia cardiaca e pode ser
ajustado utilizando-se um potencidmetro localizado no painel do controlador. Se a operagéo for
em LMA, o controlador espera até o completo enchimento do ventriculo esquerdo. O terceiro
sinal detecta a aproximac#io da placa propulsora esquerda e este sinal indica que o ventriculo

esquerdo esta cheio, entdo um novo ciclo comeca.
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Capitulo 7

Caracteristicas Funcionais do TAH

7.1 Débito Cardiaco

O volume das cémaras de bombeamento de sangue e o projeto dos diafragmas estio
dimensionados de forma que o sistema seja capaz de suportar a circulagio e produzir um débito
cardiaco esquerdo de 8 L/min, com uma pressfo atrial esquerda cerca de 10 mm Hg, bombeando
0 sangue a uma pressdo arterial média de 110 mm Hg e uma pressdo pulmonar média de 25 mm
Hg. O sistema de acionamento possui for¢a suficiente para produzir pressdes méaximas de ejecio
bem acima do que poderia ser esperado fisiologicamente (aproximadamente 300 mm Hg no lado
esquerdo ¢ 150 mm Hg no lado direito). Desta forma, o sistema pode responder as mudangas
necessarias de desempenho, fornecendo os volumes de ejegéio (volumes sistolicos) adequados (63
ml) e gerando uma frequéncia de batimento entre 60 a 170 bpm. As caracteristicas de enchimento
das cimaras de sangue permitird estas mudangas de desempenho, durante o funcionamento do
TAH, mantendo as pressdes maximas de retorno venoso no lado direito em aproximadamente 10

mm Hg ¢ as pressdes maximas de retorno venoso no lado esquerdo em 15 mm Hg, valores

aceitaveis fisiologicamente.

7.2 Demanda de Energia

As eficiéneias e as distribuigdes de poténcias de cada componente do sisterna TAH sio

mostradas nas Tabelas 7.2-1 ¢ -2 para débitos cardiacos de 8 L/min e 6 L/min, respectivamente.
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Pode se notar, que em uma condi¢do de 6 L/min, o nivel de eficiéncia total do sistema
utilizando as baterias internas € de 19% e, devido as perdas associadas ao sistema de transmissgo
de energia transcutineo (TETS), este valor € reduzido para 14% com as baterias externas
(Takatani, 1992; Poirier, 1986; Okamoto, 1991). A Figura 7.2-1 mostra as curvas de demanda de
energia do sistema TAH, ilustrando as poténcias requeridas para opera¢io com as baterias
internas e externas, para diferentes débitos cardiacos. A diferenga entre as duas representa as
perdas associadas ao TETS. A Tabela 7.2-3 relaciona os tempos de operagdo com as baterias
internas e externas para os débitos cardiacos de 6 ¢ 8 L/min. Mesmo que a eficiéncia do sistema
seja em média de 14%, a operagiio de um TAH por 70 minutos com as baterias internas e por 11
horas com as baterias externas, assegura uma condi¢do clinicamente aceitavel, fornecendo um

débito cardiaco de 6 L/min.

7.3 Efeitos Térmicos

O calor gerado pelo sistema deve ser dissipado internamente no organismo. Para o sistema
TAH, o calor ¢ gerado pelos sub-sistemas de acionamento, de baterias internas e pela bobina
secundaria do TETS. As condigSes mdximas de geracdo de calor correspondem a um débito
cardiaco maximo, assim, os dados relacionados na Tabela 7.2-1 representam o pior caso de
distribuicfo e dissipacfo t€rmica aos tecidos vizinhos e ao sangue. A necessidade de dissipacéo
de calor do Sub-Sistema TAH, em particular, é de menos de 12 W, Essencialmente, esse calor é
transmitido por conduciio as areas relativamente grandes que estdo em contato com os tecidos

biolégicos e desse modo sfo mantidos niveis aceitaveis de fluxo de calor.

O projeto basico do conversor de energia do TAH leva em consideragdo o fator de
transferéncia de calor das partes criticas geradoras de calor. Por exemplo, o calor gerado pelo
estator do motor sera conduzido pelo corpo metélico central. A placa metélica central condutora
de calor dissipa eficazmente o calor aos tecidos vizinhos, prevenindo assim, um aumento na
temperatura dentro do corpo da bomba. As caracteristicas térmicas do TAH foram

consubstanciada em testes “In Vitro” (Capitule 11.5).
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Estudos preliminares, em condi¢Ges extremas, em que sio presumidos que a maioria das
perdas de energia sfo conduzidas para os tecidos através das superficies do médulo de
acionamento, indicam que a média do nivel de fluxo de calor estaria em 0,04 W/cm®. Um valor
comumente usado para limite de fluxo de calor de tecidos bioldgicos sdo os dados desenvolvidos
por Rawson (1967). Ele mostra um limite de 0,05 W/em? para tecido ndo vascularizado e 0,1

W/cm? para tecido vascularizado.

O valor maximo dissipado na bateria interna ¢ de menos de 1 W. Com uma 4drea superficial
das baterias internas de aproximadamente 140 ¢cm?, o fluxo de calor resultante de 0,007 Wiem? é

uma ordem de grandeza menor que o fluxo de calor tolerdvel para tecidos nfio vascularizados.

Os testes “In Vivo™ com o TETS mostram que com 20 W de poténeia fornecida pela bobina
secundaria implantada, a temperatura méaxima dos tecidos vizinhos foi de menos de 1° C acima da
temperatura de referéncia do tecido. Isto é coerente com as perdas secund4rias encontradas (I°R)
de menos de 1 W e os 100 cm” aproximadamente de 4rea de superficie da bobina. Os resultados
acima sdo limites uma vez que a poténcia méxima necessaria ao TAH ¢ menor do que 20 W
(Takatani, 1992).

Baseando-se nesses fatores, pode-se estabelecer com confianga que as perdas de calor

associadas a0 TAH podem ser adequadamente dissipadas.
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Tabela 7.2-1 Distribuicio de Energia e Eficiéncia do TAH operando com 8 L/min, 100 mm
Hg de pressdo arterial média e 30 mm Hg de pressiio da artéria pulmonar.

Poténciade  Eficiénciapor Poténciade  Eficiénciado

Entrada Componente Saida Sistema com
(Watts) (%) (Watts) Baterias (%)
bomba de sangue direita 0.55 80 0.44
bomba de sangue esquerda 2.60 75 1.95
dispositivo de volume varidvel 96
Conversor de Energia 13.2 25 3.33
Controlador Eletronico 14.6 90 13.2
Bateria Interna 14.9 98 14.6 16
TETS 19.9 75 14.9
Bateria Externa 20.0 99 19.9 12

Tabela 7.2-2 Distribuicio de Energia e Eficiéncia do TAH operando com 6 L/min, 100 mm
Hg de pressdo arterial média (PAM) e 30 mm Hg de pressdo da artéria pulmonar (PAP).

Poténcia de Eficiénciapor Poténciade  Eficiéncia do

Entrada Componente Saida Sistema com
(Watts) (%0} (Watts) Baterias (%)
bomba de sangue direita 0.49 80 0.39%
bomba de sangue esquerda 1.77 75 1.33
dispositive de volume variavel 56
Conversor de Energia 7.83 30 2.35
Controlador Eletrbnico 8.70 S0 7.83
Bateria Interna 8.38 98 8.7¢ 19
TETS 11.94 75 8.88
Bateria Externa 11.96 99 11.84 14
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Figura 7.2-1 Caracteristicas de Consumo de Energia pelo Sistema TAH

TABELA 7.2-3 Periodos de Operacio do TAH com as Baterias

1

Condicdes de Operacio do TAH Bateria Internsa Bateria Externa’

8 L/min, 100 mm Hg de PAM

e 30 mm Hg de PAP 45 minutos 7 horas

6 L/min. 100 mm Hg de PAM

2 30 mm Hg de PAP 70 minutos i1 horas
i “Nickel Metal Hydride Battery” - 1.1 Ah, 80% de descarga

2

“Lead Acid Cells” - 10 Ah, 80% de descarga
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Capitulo 8

Caracteristicas Fisicas do Sistema Totalmente Implantavel

3.1. Ambiente Interno

O implante coloca os componentes em contato com tecidos biolégicos e sangue, isto é, em
um ambiente salino e corrosivo, mantido & temperatura do corpo (aproximadamente 36,8°C),
acima da temperatura ambiente normal. Todos os materiais em contato com sangue ou tecidos
provaram ser resistentes a efeitos corrosivos. O principal material em contato com o sangue é a
superficie biolizada, enquanto que os tecidos bioldgicos estdo principalmente em contato com
tecido de poliéster. O médulo eletrdnico de controle e as baterias internas sio hermeticamente

selados, prevenindo vazamentos dos componentes ou infiltragdes dos fluidos do corpo.

O sistema pode suportar mudangas de temperatura, provando tolerar a temperatura de 60°C
durante a biolizago sem qualquer dificuldade. O ciclo de esterilizagio a gas padriio ndo afetou o

desempenho do sistema.

No dimensionamento das baterias internas, foram considerados os efeitos degradativos da

temperatura de 36,8°C no fornecimento de energia.

Uma vez que um aumento na temperatura poderia diminuir a vida 6til do sistema, foi usada
uma temperatura 5°C acima da normal para o teste de durabilidade do sistema. Os testes de
durabilidade com velocidade acelerada ¢ temperatura de 42°C por 4 meses nfio afetaram o

desempenho do sistema.
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O transformador secundério e as fiagOes elétricas entre o TETS, as baterias internas € o
acionador s3o implantados nos tecidos subcutineos. Com uma combinacgio de revestimento de
baixa permeabilidade e perdas de calor nas fiagdes, € esperado prevenir qualquer condensacéio

dentro desses componentes.

8.2 Ambiente Externo

Como influéncias externas podem ser incluidas mudangas na pressdo, temperatura, umidade
e campos eletromagneéticos. Além disso, o paciente estard sujeito a aceleragdes e vibracdes
externamente induzidas. O sistema acionador do TAH n#io ¢ influenciado por pressio ambiental e
¢ operado por principio eletro-mecénico. O efeito mais significativo de variagdes nas pressdes
ocorre no dispositivo de volume varidvel. A cdmara de complacéncia deve possuir um excesso de
volume para compensar mudancas na pressdo atmosférica. Em viagens de avifio, a uma altitude
de cerca de 7.000 pés (0,78 atm) as variagles nas presstes devem ser toleradas. Esta altitude é
suficiente para permitir a vida em todos os centros populacionais do Brasil, Estados Unidos e em
muitas dreas. Assim, € previsto ser usada uma cdmara de complacéncia aumentada, que
originaimente foi desenvolvida para um LVAD. Uma vez que o TAH é operado no médulo
LMA, isto €, com ejeglo alternada, o valor de complacéncia necessario é extremamente menor,
acomodando apenas a diferenca existente entre os débitos cardiacos esquerdo e direito. Desta
forma, o valor do volume de complacéncia de 80 cm’® sera suficiente para compensar as

mudangas de pressdo do ambiente, também para o TAH.

O principal efeito da temperatura ambiente € na operagfio das baterias externas. Espera-se
que estas baterias sejam usadas sob as roupas. Espera-se também que os pacientes tentem evitar
exposiclo das baterias a temperaturas extremas. Exceto em emergéncias, é razoavel estimar-se
que os componentes externos permane¢am a uma média de temperatura de 0 a 38°C. A
capacidade de armazenar energia das baterias de Niquel a 38°C é em média 70% em relacio
aquela a 25°C. Os componentes externos sio projetados para alta umidade e exposicio a

pulverizagdo de dgua.
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O sistema TETS ¢ o componente mais sensivel 4 influéncias externas uma vez que qualquer
condutor e¢letromagnético em sua adjacéncia imediata tendera a absorver energia da bobina
priméria. Torna-se necessério alertar o paciente sobre o uso de pecas de metal na proximidade do

transformador.

A fixagio do Sub-Sistema TAH no espago intercostal propicia uma protecdo contra
aceleragdo e vibragfo induzidas externamente podendo causar danos ao organismo. Este tipo de
implante intratoracico do dispositivo também elimina a possibilidade de potenciais danos aos

tecidos delicados dos drgéos abdominais, como ocorre em implantes abdominais.

8.3 Selecio de Materiais

Todos os materiais utilizados nos componentes implantéveis do sistema TAH tém uma
historia de compatibilidade, durabilidade e impermeabilidade. Um resumo dos materiais
utilizados em contato com sangue e tecidos biolégicos é mostrado na Tabela 8.3-1 (Veja também
o Capitulo 10).

Para se evitar infegio localizada no dispositive (Capitulo 4.3), todas as superficies do
sistema que entram em contato com tecidos bioldgicos, exceto a bobina secundéria do TETS e o

modulo das baterias internas, sdo recobertas com tecido Dacron.
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Materiais em Contato

Camaras de Bombeamento de Sangue

Corpo Central do TAH

Diafragmas das bombas de Sangue

Superficies Internas das Bombas

Enxertos Artificiais (saidas do TAH)

Bordeletes Atriais (entradas do TAH)

Proteses Valvares Artificiais

Corpo do Dispositivo de Volume Variavel

Conectores do Volume Varigvel

Diafragma do Volume Varidvel

Cabos Elétricos

Mdbdulo das Baterias Internas

Bobina Secundaria do TETS

Tabela 8.3-1
com o Sangue e Tecidos Biologicos

Resina Epoxi, com ou sem fibra de carbono, cobertas
com tecido de poliester (Dacron)

Aluminio ou Titanio (6 AL4V), recoberto com
Dacron

Borracha Hexsyn

Cobertura de Gelatina Desidratada (biolizada)
Dacron

Dacron

Pericardio Bovino

Polisulfona

Titanio (6AL4V)

Borracha Hexsyn (Hexsyn-Butyl bi-laminar)
Poliuretano recobertos com Dacron

Titanio (6AL4V)

Poliuretano
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Capitulo 9

Descricio da Bomba de Sangue

9.1 Sub-Sistema TAH

A Figura 9.1-1 mostra um desenho esquemdtico do TAH. O TAH consiste de bombas de
sangue tipo placa propulsora de formato conico envolvendo o corpo central de espessura reduzida

(18 mm) contendo o sistema de acionamento eletro-mecanico (todos os desenhos das partes

mecénicas sdo mostrados no Apéndice 1).

Os principais componentes do TAH sio:

a) As bombas esquerda e direita;

b) O corpo central;

¢) O sistema de acionamento eletro-mecinico;
d) A placa estabilizadora e o parafuso de roletes;
e) As placas propulsoras e os diafragmas;

f) Os conectores de entrada e de saida.

a) As bombas esquerda e direita (Figura 9.1-2): As camaras foram feitas de resina €poxi

através de um procedimento de moldagem. Os modelos das cdmaras das bombas esquerda e
direita foram projetados e testados através de colocagdio e ajuste anatdmico em pacientes
humanos durante transplante cardiaco. Durante a moldagem, anéis metslicos foram encapsulados

nas camaras para aumentar a forca das bordas usadas para fixagfio no corpo central. Tanto os

103



conectores metalicos do fluxo de entrada como os de saida das camaras foram fixados com epoxi.
Qrificios de remog¢@io do ar foram feitos nas cdmaras com abertura de rosca de tamanho

apropriado.

b) O _corpo central (Figura 9.1-3): O corpo central de aluminio aloja o sistema de
acionamento eletro-mecénico e 0s sensores (efeito Hall) de posicionamento da placa propulsora e

do diafragma esquerdo. Canais foram abertos no corpo central para acondicionar a fiacio elétrica
dos sensores Hall de posicionamento e dos sensores de comutacio e do motor. Os cabos de
alimentagdo e o tubo de conducéo de ar foram conectados ao corpo central através de conectores

de 1/4 de polegada de didmetro interno parafusados no corpo central.

c. O sistema de acionamento eletro-mecénico (Figura 9.1-4): O sistema de acionamento

eletro-mecnico consiste de um motor sem escova Modelo 5630A (Sierracin/Magnedyne,

Carlsbad, CA) ¢ um parafuso planetdrio de roletes, Modelo SRC 8x4R (SKF, Franca). O motor

contém trés fases em delta com 14 pélos. O didmetro do parafuso de roletes é de § mm contendo
uma rosca com avanco de 4 mm. A porca do parafuso € fixada dentro do rotor do motor. Este
conjunto € apoiado por um par de rolamentos radiais e entfio fixado ao corpo central com o
estator do motor sendo colocado fora do rotor. Os sensores de comutagio consistem de 3 sensores
Hall montados num suporte especial com seus 4ngulos de separagdo de 17°, sendo este suporte
inserido no sistema de acionamento eletro-mecanico préximo 4 uma das extremidades do rotor

para comutar sua posi¢éo.

d. A placa estabilizadora e o parafuso de roletes (Figura 9.1-5): Para transformar a rotacdo

do motor em um movimento retilineo do parafuso de roletes, este foi fixado 2 uma placa
estabilizadora com 3 eixos guias deslizantes espagados igualmente. Os eixos deslizantes passam
através do corpo central onde foram montadas buchas de Bronze. As buchas foram lubrificadas
minimizando assim o desgaste e o atrito. Na extremidade livre de cada eixo deslizante, foram

colocadas porcas de travamento mecénico para limitar o curso da eje¢fio em 12 mm.

e. As placas propulsoras ¢ os diafragmas (Figura 9.1-6): O diafragma de borracha Hexsyn

foi confeccionado por processo de vulcanizagdo a quente e pressdo, tendo sua superficie
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texturizada para possibilitar a aderéncia da camada feita com uma solugdo gelatinosa. Os
diafragmas séo fixados por colagem as placas propulsoras de formato cénico. O eixo central
fixado a placa propulsora ¢ introduzido dentro do furo do parafuso de roletes, ficando, desta
forma, a placa propulsora solta porém guiada em relagdo ao parafuso de roletes, permitindo o
enchimento passivo do ventriculo. A extremidade do diafragma ¢ comprimida entre a borda da
cémara e 0 corpo central, pelo aperto dos parafusc: ae fixac@io e montagem da cAmara no corpo

da bomba de forma que n3o hajam vazamentos.

1. Os conectores de entrada e de saida (Figura 9.1-7): A sub-montagem dos conectores de

entrada das camaras consiste de um bordelete de Dacron anexado ao sistema de conexdo rapida
de silicone. Uma viélvula cardiaca artificial bioldgica, de trés folhetos e com 27 mm de didmetro,
€ suturada na entrada do bordelete. O sistema de conexdo de saida do TAH consiste de um
enxerto de Dacron cilindrico com difmetro de 30 mm anexado a uma conexgo rapida de silicone.

Uma valvula biolégica com 23 mm foi suturada dentro de cada enxerto.

Os componentes do TAH acima descritos foram confeccionados e cuidadosamente
revisados para assegurar a qualidade e a confiabilidade do projeto. Os componentes estavam em
conformidade com as especificaces descritas nos desenhos e projetos mecénicos (veja Apéndice
1). A Figura 9.1-8 mostra os componentes de 4 unidades de TAH. A Figura 9.1-9 mostra os 4
TAHs montados com vista lateral esquerda.

9.2 Conversor de Energia

O conversor eletro-mecénico de energia & o componente que, utilizando energia elétrica,
gera a aglo de bombeamento de sangue das préteses cardiacas. Isto & conseguido através da
transformacdo do movimento rotacional do motor de corrente continua (CC) sem escovas para o
movimento retilineo do parafuso planetirio de roletes. A Figura 9.2-1 apresenta o diagrama

esquemdtico do conversor de energia do TAH.
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O motor utilizado € do tipo sem escova de corrente continua, configurado com um rotor de
14 pélos magnéticos ¢ um indutor de trés fases ligadas em “delta”, projetado e fabricado
especialmente para ser empregado no projeto TAH pela empresa Sierracin/Magnedyne (Carlsbad,
CA, EUA) (Figura 9.2-2). As dimensdes do rotor do motor sdo: 25 mm de didmetro por 19 mm
de comprimento, com estator de 44 mm de didmetro por 20 mm de comprimento. A sensibilidade
de torque € de 10,15 g.m/A. A rotagio nominal do motor € de 1.000 a 2.500 rpm. O torque
nominal é de 4 2 8 gm nas condigdes médias de operacdio com o TAH. A eficiéncia

correspondente do motor € de 35 a 40%.

O parafuso planetério de roletes (SRC 8x4R, SKF, Fran¢a), conforme mostrado na Figura
9.2-2 (lado dirreito), é composto de uma porca cilindrica de roletes com um parafuso de 8 mm de
didmetro e rosca com 4 entradas que podem resistir a uma forca de 10.000 Newtons. Este
dispositivo possui uma eficiéncia mecénica de 90-95% com expectativa de vida util de cerca de
10 anos para esta aplicag8o (utiliza¢fio em um TAH). A porca de roletes ¢ fixada dentro do rotor
do motor Sierracin/Magnedyne por interferéncia com a utilizagio de duas buchas de fixacso,
formando uma unidade de acionamento compacta e eficiente. Atualmente, nenhum outro
fabricante produz outro dispositivo com conjunto parafuso e porca de roletes que atenda as

especificagGes do projeto do coracio artificial.

A porca de roletes, as duas buchas de fixago e o rotor do motor formam um conjunto Gnico
que transforma ¢ movimento rotacional do motor em movimento retilinec do parafuso. Este
conjunto € entdo colocado dentro do estator do motor com ambas as extremidades apoiadas por
dois rolamentos radiais ajustados dentro de rebaixos feitos nas capas do motor. Desta forma, o
conjunto rotor ¢ porca pode girar quando o estator do motor ¢ energizado. A transformacio da
rotagdo da porca para movimento retilineo do parafuso ¢ possivel uma vez que o parafuso nfo
pode girar, mas apenas deslizar, pois uma das suas extremidades esta fixada a uma placa
estabilizadora com trés eixos guias que deslizam em mancais fixados no corpo central do TAH.
Os trés eixos guias sdo soldados equidistantemente na placa estabilizadora que por sua vez é
soldada na extremidade do parafuso. Os eixos guias deslizam em trés mancais feitos de bronze e

fixados no corpo central.
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A dire¢@o do motor deve ser revertida para se iniciar 0 movimento do parafuso na direcéio
oposta. A reversdo da diregdo do motor € feita pelo controlador eletrénico do TAH, utilizando os
sinais dos sensores de efeito Hall, conforme o método descrito no Capitulo 6. Trés porcas foram
fixadas nas extremidades livres dos eixos guias para limitar o curso do parafuso de roletes,
atuando como um sistema de seguranga para limitar o curso das placas propulsoras, evitando que
os diafragmas sejam comprimidos contra as paredes internas das cdmaras ventriculares. O avanco

méaximo € de 12 mm. A Figura 9.2-1 mostra o conceito do acionador do TAH.

Para guiar as placas propulsoras, foi feito um furo circular passante no centro do parafuso
de roletes, por processo de eletroerosdio. O eixos das placas propulsoras sdio colocados nas duas
extremidades, direita e esquerda, do furo central do parafuso de roletes. Desta forma, o
movimento das placas propulsoras pode ser guiado pelos seus eixos deslizando dentro do
parafuso de roletes. Uma vez que o parafiso empurra a placa propulsora somente durante a fase
de eje¢do do sangue da cdmara ventricular, sendo desacoplado da placa propulsora durante a
didstole, a cdmara ventricular pode encher passivamente pela pressio de retorno do sangue, tendo

seu deslocamento guiado pelo seu eixo dentro do furo central do parafuso de roletes.

O conversor de energia € fixado no centro do corpo metalico do TAH, localizado entre as
duas cdmaras ventriculares. Os outros elementos, inclusive os sensores Hall e os sensores de
comutagio do motor sdo incorporados dentro do espago central disponivel entre as duas cimaras.
O conjunto de baterias internas € conectado 3 unidade de bombeamento através de um cabo de

alimentagéo selado.

Os principais componentes do conversor de energia eletro-mecanico sdo mostrados na
Figura 9.2-3. A Figura 9.2-4 mostra, & esquerda, o conversor de energia eletro-mecanico montado
no corpo metalico central do TAH e, 2 direita, a placa estabilizadora (ou placa suporte) com seus

trés eixos guias.
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Camara Esquerda

Diafragma

Tma Placa Propulsora Esquerda

Parafuso de Roletes

Placa Suporte

Sensor Hall para Placa Eixo Estabilizador

Propulsora Esquerda Sensor Hall para

Placa Suporte
Estator do Metor
Rotor do Motor ~ Ima
" Bucha Guia Estabilizadora

Camara Direita -

Figura 9.1-1 Desenho Esquematico dos Principais Componentes do Sub-Sistema TAH Eletro-

Mecénico.
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Figura 9.1-2 Camaras de Bombeamento Esquerda e Direita.

109



3.8

7.8 .;i
=)
NN
N
\
2
=
N
f
|

Section AA

Figura 8.1-3 Corpo Central Metalico (Al) do TAH com algumas dimensées.
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Porca do Parafuso

Espagador Rotor do Motar de Roletes

do Rotor (imis permanentes) Espagador do Rotor

Rotor do Motor Rolamento
Rolamento

Figura 9.1-4 Montagem da Porca do Parafuso de Reletes no Rotor do Motor.

Placa Propuisora

Fixeo Estabilizador Placa Suporte
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Figura 9.1-5

8.1-5 Desenhe Esquematico do Posicionamento do Fixo Estabilizador com a Porea

Fim de Curso {Batente) e as Placas Suporte e Propuisora do Mecanismo de Acionamento

TAH.



Diafragma de Borracha Hexsyn
Colagem com

cola de Silicone

Placa Propulisora

fuso lateral para saida de ar

Eixo Guia da Placa Propulsora

Imai de posicionamento

da Placa Propulsora Parafuso de Roletes

Parafuso de Fixacdo
da Placa Propulsora

Figara 9.1-6 Montagem do Diafragma na Placa Propulsora, mostrando o eixo guia da placa no

Parafusc de Roletes

Enxerto de Dacron (30 mm)
Valvula de Pericardio
Bovino (mitral 27 mm)

YValvuia de
Pericardio Bovino
{adrtica 23 mm)

Bordelete
de Dacron

cola de silicone Abracadera

Abracadera .

Conector de Silicone
Conector

Conector de Silicong

Conector de Entrada
de Saida da Cémara
da Cimara Saida da Camara Fntrada da Cdmara

de Bombeamento de Bombeamento

Figura 9.1-7 Enxerto de Entrada e Bordelete de Saida das Camaras de Bombeamente, mostrando

o posicionamento das préteses valvares cardiacas de pericdrdio bovine.
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Figura 9.1-8 Foto Mostrando os Componentes dos Quatro TAHs Confeccionados.



Figura 9.1-9 Foto Mostrando os Quatro TAHs Confeccionados e Montados para Realizaciio dos

Testes “In Vitro” e “In Vivo”.
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Fixo
Estabilizador
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Estator

Rotor

Fuaroe
Passante

Parafu 5;0,/v
de Roletes
/V &

Rolamento
de Esferas

!
Corpo
Central

Porca
Placa Batente
Suporte
Corpo Central

Figura 9 2.1 Conversor de Energia (Sistema Acionador) do TAW




Figura 9.2.3 Principais Componentes do Conversor de Energia Eletro-Mecénico do TAH.

Figura 9.2-4 A esquerda, o Conversor de Energia Eletro-Mecanico Montado no Corpo Central
do TAH. A direita, a Placa Suporte , mostrando os trés eixos estabilizadores.
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Capitulo 10

Materiais Usados na Confeccido dos TAHs

10.1 Diafragma da Bomba

Em qualquer projeto de bombas de sangue pulsateis, existe a necessidade de um elemento
flexivel ou deformavel. Essas bolsas, diafragmas ou cdmaras devem possuir caracteristicas de
biocompatibilidade sangiiinea bem como uma elevada vida til. Pesquisas na area de biomateriajs
tem proporcionado uma melhor compreensdo das interagdes entre o sangue e materiais sintéticos
ou artificiais (Vroman, 1977). Um excelente resultado tem sido obtido com ¢ uso, ja bem

difundido, de poliuretano em aplicagdes com bomba de sangue (Pierce, 1975; Phillips, 1980).

Nos dltimos 20 anos, diversos estudos e pesquisas tém se concentrado no
desenvolvimento de materiais flexiveis com caracteristica inerente de elevada vida ttil (Kiraly,

1977) e elevada compatibilidade sangiiinea (Kambic, 1979).

A borracha poliolefina € um tipo de polimero preparado através de técnicas de
polimerizagio por soluglo (Lal, 1976). Este material possui uma cadeia principal de
“polihexeno/S-metil-1,4-hexadieno” (Hexsyn) e é interpolimerizado em ligagdes cruzadas
utilizando o Enxofre como catalisador. Desde 1976, esse material tem sido usado na confeccio
dos diafragmas de bombas tanto em TAHs quanto em bombas de assisténcia ventricular (V AD:s).
Essa borracha foi desenvolvida especificamente pela Goodyear Rubber Co. (EUA), visando a

obtengio de propriedades de flexibilidade e elevada vida Wtil, atendendo as especificacdes
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técnicas para uma protese cardiaca. Posteriormente, esta tecnologia foi transferida para a
Universidade de Akron (Akron, Ohio, EUA).

Conforme relatorios técnicos fornecidos pelo fabricante, a vida ttil deste material foi
medida nas maquinas de teste DeMattia usando uma amostra padrio (ASTM D430). Apds uma
notédvel marca de 350 milhées de ciclos, a amostra nfo apresentou qualquer dano e o teste foi
terminado. A Tabela 10.1-1 mostra uma comparagfo da vida ttil de varios polimeros. A elevada
vida til da borracha de poliolefina ¢ obtida devido a diversas caracteristicas. Primeiramente, a
poliolefina ¢ uma borracha composta de pequenos médulos que reduz os esforgos entre as cadeias
poliméricas quando o material é flexionado. Além disso, sua cadeia principal ¢ praticamente
retilinea totalmente resistente a oxidag¢do e ozonizacfio, desse modo, eliminando a erosdo
oxidativa que ocorre normalmente em imperfeicdes superficiais de borrachas convencionais
insaturadas. Trata-se de um composto vulcanizado com Enxofre, e sua viscosidade permite
compressio ou injecdio para a fabricagfo de produtos. Elementos sulfiiricos estranhos e outros
agentes de cura so removidos apés a vulcanizagio pela extragdo com acetona e tolueno,
deixando um polimero de hidrocarbono puro com excelentes propriedades fisico-quimicas. A
Tabela 10.1-2 relaciona as propriedades mecanicas desta borracha e a Tabela 10.1-3 mostra que

essas propriedades sdo essencialmente inalteradas nas avaliagdes de envelhecimento por hidrlise

por até 4 meses a 70°9C.

Para se avaliar a toxicidade da borracha usada no diafragma, foram moldadas amostras da
formulagéo atual por compressio em forma de folhas ou placas, posteriormente sendo limpas e
esterilizadas, de acordo com os procedimentos usados no preparo do diafragma para montagem
das bombas de assisténcia ventricular e corages artificiais. As placas de amostra foram entfio
enviadas ao “Material Science Toxicology Laboratories” na Universidade do “Tennessee” para
realizagio de testes de toxicidade (Kiraly, 1977; Kambic, 1979). Foi feita uma série completa de
testes para avaliag@o biolégica, incluindo: cultura de tecidos; implantes em misculos de coelhos;
testes de hemolise; toxicidade sistémica ¢ inibi¢fo de crescimento de células. A Tabela 10.1-4
resume os resultados obtidos nestes testes. A borracha poliolefina mostrou uma toxicidade de

baixissima ordem.
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TABELA 10.1-1 Vida Util de Varios Polimeros

Tipo do Polimero Ciclos até Ruptura (x10%
borracha oxipropileno 10
etileno-propileno-dieno-terpolimero 14-15

Neoprene 6-8

borracha estireno-butadieno 3-4

borracha natural 3-4

Biomer 18

borracha poliolefina (polyolefin) 350 (sem falha)
Silicone 0.8

Tabela 10.1-2 Propriedades Mecanicas da Borracha “POLYOLEFIN”

Resisténcia a Tragio (psi) 1700
Alongamento (%) 450
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Tabela 10.1-3 Efeito da Hidroélise nos Polimeros (hidrélise a 70°C)

Periodo em dias
0 60 9% 120

Resisténcia & Tracio (psi) 1700 1760 1900 2000
Alongamento (%) 450 500 410 420

Tabela 10.1-4 Testes Bioldgicos Realizados na “MATERIALS SCIENCE TOXICOLOGY
LABORATORIES - UNIVERSITY OF TENESSEE”

Testes diretamente em amostras de borracha poliolefina (Hesyn):

Cultura de tecidos pequena resposta
Implante em musculos de coelhos ndo téxica
Testes em Hemodiélise sem resposta significativa

Teste em Fxtratos:

Cultura de tecidos néo téxica

Testes Intracutidneos em coelhos néo irritante

Toxidade sistémica em ratos sem morttes ou efeitos adversos
Inibicdo de crescimento celular sem resposta significativa
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Os procedimentos de composicdo e mistura utilizados foram os delineados na norma
ASTM - D3182. Foi usado um misturador para preparar ¢ misturar o polimero basico com o
pigmento e catalisadores. Posteriormente, a mistura € transferida para o laboratério onde é

realizada a adigdo de catalisadores ou agentes de vulcanizagio.

O ambiente dos laboratorios € cuidadosamente controlado durante esses procedimentos,
evitando-se a contamina¢io da borracha. Todas as etapas subsequentes de fabricacio s3o feitas
dentro de uma bancada de trabalho com fluxo laminar de ar limpo para diminuir a contaminagio
por particulas. O procedimento de moldagem consiste na colocagéo de quantidade de borracha
previamente pesada no o molde pré-aquecido a uma temperatura de 150°C. O molde é fechado e
colocado numa prensa hidrdulica. E aplicada uma carga de 14.000 Kgf por 15 min, representando
metade do tempo de cura. O molde ¢ removido da prensa, aberto, ¢ o diafragma parcialmente

curado ¢ removido do molde e inspecionado.

Para fixar mecanicamente a cobertura de proteina (Biolizagio) nas superficies internas da
bomba, o diafragma precisa ser texturizado. A superficie texturizada é obtida por uma técnica de
dissolugdo de sal (Kiraly, 1977). Uma mistura com borracha diluida em solvente ¢ sal (NaCl)
com granulagfo controlada ¢ depositada por pintura na superficie do diafragma que entrari em
contato com sangue. O diafragma com a cobertura de borracha de sal é entdo secado (evaporacio
do solvente da borracha). A cura final em estufa faz a cobertura de borracha texturizada se tornar
integralmente ligada & borracha do diafragma. O sal ¢ entfo enxaguado da superficie porosa do
diafragma, com agua. A Figura 10.1-1 ¢ uma fotografia do diafragma e a Figura 10.1-2 mostra
uma micrografia de varredura eletrénica da superficie porosa resultante. Os tamanhos dos poros
estdo entre 10 a 50 pum enquanto que a espessura da camada porosa ¢ de aproximadamente 100
pum. A Figura 10.1-3 ¢ um diagrama de blocos do processo de texturizagdo do diafragma de
Hexsyn. Para verificar as caracteristicas de durabilidade do diafragma Hexsyn, foram realizados

testes de durabilidade tanto com ¢ diafragma hemisférico quanto com o plano. Os testes foram

desenvolvidos em solugfo salina a 379C. Durante os testes, os diafragmas bombearam a solucio
com uma frequéncia de 100 pulsos/min (ppm) ¢ com uma pés-carga de 100 mm Hg. As
caracteristicas de durabilidade foram testadas por 2 anos tanto para os diafragma hemisférico

(146 milhdes de ciclos) quanto para os planos (108 milhdes de ciclos) (Nosé, 1980).
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Figura 10.1-1

Figura 10.1-2 Microgratia Eletronica da Superficie Texturizada de um Diafragma.
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diluir Hexsyn ndo polimerizado em Tolueno (Hexsyn/Tolueno = 1/9)

:

misturar uma guantidade igual de Cloreto de Sodio (particulas de 38 a 75 um)

v

pintar a superficie do diafragma pré vulcanizado

E
: 4

Secar a temperatura ambiente {sala limpa)} por 12 horas
H

|
h 4

Secar a vacuo (43°C) por 1 hora

4
colocar em forno limpo a 155°C por 30 min para polimerizacio

!

submergir em agua destilada a temperatura ambiente por 12 horas

!

k4
lavar bem o diafragma em agua destilada

.

colocar em forno a 60°C por 12 horas
E

¥

extrair agua com solugiio Acetona/Tolueno (7/3), temperatura ambiente, 6 horas

|

ki
vacuo a 60°C por 24 horas

i

L

submergir em agua fervendo por 1 hora

|
k 4
secagem final e inspecio

Figura 10.1-3 Processo de Texturizagio dos Diafragmas de Borracha Hexsyn.



(O dimensionamento do diafragma de bomba de sangue foi feito para atender aos seguintes

critérios basicos:
1} Nio deve ocorrer elevados niveis de estiramento do material;

2y Deve haver auséncia de esmagamento ou movimento relativo que gere atrito com as paredes

da bomba;

3} Deve possuir um perfil baixo ou raso para diminuir as dreas de estagnaco de sangue dentro da

homba,

Apds o dimensionamento do diafragma, o molde por compressio de duas metades fol

projetado e confeccionado para produzir o diafragma de Hexsyn.

Apos a retirado do diafragma parcialmente curado do molde, uma radiografia (Raio X) ¢
feita para assegurar a qualidade do diafragma de borracha Hexsyn (Figura 10.1-4 ¢ 10.1-5). As
chapas mostram se o diafragma esta desigual em espessura, tem materiais estranhos ou bolhas de
ar encapsulados na borracha Hexsyn, ou se ha qualquer orificic no material. Durante este
procedimente, os diafragmas Hexsyn ndo sfio tocades diretamente com as mos para assegura
contaminacio minima. Em seguida, a superficie texturizada é aplicada no lado do diafragma que
entrard em contato com sangue, conforme descrito anteriormente. Apds a cura final, extracio do

solvente, enxaguar ¢ secagem. os diafragmas sfo novamente inspecionados antes de serem

embalados ou colados nas placas propulsoras do TAH.

.
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Figura 10.1-5 Impressdo Radiologia (Raio X), Mostrando Presenca de Defeitos.



i$3.2 Camaras de Bombeamento

No inicio do desenvolvimento de bombas com placas propulsoras, em 1978, foram
confeccionadas cdmaras das borbas de materiais plasticos para se conseguir bombas disponiveis
para testes e para implantes o mais rapido possivel (Nosé, 1979). Era esperado que o projeto do
sistema final utilizasse cAmaras de sangue de Titdnio. No entanto, essas bombas de plastico foram
implantadas por até 10 meses em animais, mostrando que uma cdmara de bombeamento de
Titanio ndo € essencial. Modelos plasticos das cdmaras da bomba foram feitos e com estes
modelos foram confeccionados moldes de silicone. Utilizando estes moldes foram

confeccionadas cAmaras vazadas em resina epoxi “Hysol”, aprovada pelo érgio “Food and Drug

Administration” (FDA) dos EUA.

Para biolizar as partes em contato com sangue das cimaras de bombeamento, foi
necessario produzir uma superficie interna texturizada na qual a camada de gelatina fosse capaz
de aderir. Foi utilizado jato de areia na texturizagfo interna das cAmaras de epoxi. A Figura 10.2-

1 mostra as etapas do processo de texturizacfo das cAmaras de epoxi.

O tradicional epoxi Hysol utilizado no TAH fol posteriormente substituido pelo epoxi
com mantas de fibra de carbono por ser um material mais forte e mais leve. A fibra de carbono
fabricada pela Fortafil Fibers, Inc. (Knoxville, TN, EUA) tem propriedades fisicas conforme
mostra a Tabela 10.2-1. Conforme o fabricante, este material possui maior resisténcia A tragio
associada a um baixo peso, ambas caracteristicas ideais para uma cdmara de bombeamento de

sangue.

A fibra de carbono € fornecida em forma de manta ou folha pré-impregnada com epoxi. A
espessura da folha ¢ de 0,3 mm, sendo cortada e pressionada no macho do molde de silicone
(“Room Temperature Vulcanized” - RTV) da cdmara da bomba. De 4 a 5 camadas da folha de
fibra de carbono sfo colocadas de forma cruzada e ajustadas por pressdo a superficie do molde

para obter uma espessura total da parede da camara de aproximadamente 1,5 mm.



Jateamento (areia) das superficies (35 Ib/pol)

v

Limpeza por uitra-som {solucdo detergente, 30 min}

T
h 4

Enxagiie com dgua filtrada e desionizada

v

Limpeza por ultra-som {4gua desionizada, 5 min)

k4

Enxagiie com agua filtrada e desionizada

v

Secagem

Figura 10.2-1 Processo de Texturizagdo das Camara de Bombeamento de Epoxi, com ou sem

fibra de carbono.

TABELA 106.2-1 Fibra de Carbono da FORTAFIL

Propriedades da Fibra:

Resisténcia a Tracdo
Alongamento

Densidade

Area da secco transversal
Formato dos Filamentos
Diametro dos Filamentos
Calor Especifico
Condutibilidade Térmica Axial
Expans@o Térmica Axial
Resistividade Elétrica

pH {agua destilada)

Elementios:
Carbono 95,0%
Nitrogénio 3,6%

550 Ksi

1,7%

0,065 Ib/pol®
6,7 x 10 pot’
Arredondado
0,30 % 107 pol

Hidrogénio 0,4%
Oxigénio 0,4%

3800 MPa
1.7%

0,8 g/cm%

43 x 107 mm’
Arredondado
73U

0,22 cal/g/°C
0.20 W/em/°C
0.1 x 10°°C
1670 uld/em
Neutro



O molde de RTV recoberto com a fibra de carbono € entdo colocade numa bolsa de
polietileno, com aplicagdo de vacuo para comprimir mais as fibras de carbono a superficie do
molde. Com a aplicago do vicuo, todo o conjunto € entdo colocado dentro de um forno a 150°C,

or 1 hora. Uma breve comparac8o das cdmaras de epoxi e de fibra de carbono € mostrada a
p

seguir:

Fibra de Carbono Epoxi
Peso (Incluindo anel de reforge metalico) S2¢ 73g
Espessura da parede 1.5 mm 3 mm

A cdmara com fibra de carbono possul peso e espessura reduzidos. A Figura 10.2-2
mostra ¢ TAH com as c&maras confeccionadas em fibra de carbono enquanto que a Figura 10.2-3

mostra um LVAD de fibra de carbono.

10.3 Processo de Bielizacio

A superficie biolizada consiste de uma cobertura protéica (gelatina) com ligacdo cruzada
por tratamento aldeidico. A gelatina € ancorada a superficie do diafragma e da cdmara da bomba
de sangue em superficie texturizada sobre a qual a gelatina ¢ aplicada por impregnagdo a vdcuo.
A gelatina preenche completamente os poros da superficie texturizada formando uma superficie

i1sa em contato com o sangue,

UUma vez que a cobertura de gelatina ¢ aplicada as superficies texturizadas, ela passa por
um tratamento com glutaraldefdo se tornando uma camada estabilizada por ligacio cruzada das
proteinas da gelatina. Este tratamento eleva a resisténcia mecénica da camada gelatinesa e a torna

insoitvel.



Figura 10.2-2 TAH com as Cimaras de Bombeamento Confeccionadas com Fibra de Carbono.

Figura 10.2-3 LVAD com as Camaras de Bombeamento Confeccionadas com Fibra de Carbono.
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O processo de cobertura utiliza uma solucfo aquosa de gelatina a 5%, impregnada a vacuo
na superficie da bomba de sangue ja completamente montada. Ao se revestir 2 bomba j4 montada,
toda a superficie em contato com sangue nio deve apresentar descontinuidades. O sangue entra

em contato apenas com uma camada de gelatina lisa e continua.

O componente protéico gelatina nfo existe na natureza, mas € derivado da proteina
colageno. A transi¢do de colageno para gelatina é um processo pelo qual o colageno, bem
organizado e insolivel em dgua, ¢ transformado de uma rede assimétrica de fibras tropocolagenas
para um sistema de moléculas independentes soltiveis em agua (Veis, 1964). A dissociacio de
cadeias de polipeptideos por processos térmicos ou quimicos leva a uma classe de produtos
denominada gelatina, como esbogado na Figura 10.3-1. A natureza do produto gelatina, apés
degradacdo da fibra de colageno, depende da composi¢io dos aminoacidos das cadeias (Kambic,

1981). Esta gelatina possui grande quantidade de aminodcidos Glicina {GLY) e Alanina (ALA)
(Traub, 1971; Bensusan, 1969).

A Figura 10.3-2 descreve as etapas do processo de biolizagfio usando-se gelatina. As
gelatinas podem ser classificadas como um tipo de hidrogel natural. Uma vez tratada com
aldeido, em forma de gelatina com ligagbes cruzadas, tem uma forte influénecia na
compatibilidade sangliinea do material base de borracha texturizada dos diafragmas. A gelatina
produzida pela Fisher (Fair Lawn, New Jersey, EUA) com concentracdo de 5% mostrou maior
elasticidade e flexibilidade quando comparada a todas as outras gelatinas, A gelatina Fisher foi

escolhida para ser usada no processo de biolizacdo desde 1979 (Kambic, 1979).
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fibras de colageno
{seccdo transversal) 7
'] /

l’hi f"
86 A

Tropocolageno gelatina

Figura 10.3-1 Representagdo Esquematica da Orientagdo das Fibras de Tropocolageno no
Colageno. A dissoctagdo dos polipeptideos por processo quimico ou térmico separa e quebra as
cadeias em segmentos, produzindo moléculas de gelatina com diferentes comprimentos e pesos

moleculares.

preparar solugio com 5% de gelatina (60°C, 60 min, a vicuo)

v

Submergir o TAH na solugfo (30 min, a vacuo)

v

Resfriar o TAH em camara humidificadora (4°C, 15 min)

>

Repetir submersdo em solugdo de gelatina (30°C, 5 min)

v

Repetir resfriamento do TAH (4°C, 15 min)

Verificar se a
sunerficie € lisa

sim
k4

Submergir o TAH em glutaraideido (0,45%, 4°C, pH 7,4, 24 h)
?i
Retirar a camada de gelatina do exterior do TAH

Figura 10.3-2 Processo de Biolizacdo do TAH.



O processo de biolizagho aplicado atualmente € mostrado na Figura 10.3-2. Uma solucdo
de gelatina a 5% € preparada pela dissolugfo de gelatina em 4gua destilada a 60°C, sendo fiitrada
para remover quaisquer materiais insoluvels, e desgaseificada numa estufa a vdcuo. A bornba de
sangue montada, com um tubo temporariamente conectado para ventilagio da cdmara do motor, é
imersa numa solu¢do de gelatina e colocada numa estufa a vdcue a 60°C por 30 min. A
extremidade do tubo de ventilagdo temporaria ndo ¢ submersa para prevenir entrada de gelatina
na camara da motor, ou seja, no alojamento do conversor de energia. Este tubo cria uma linha
aberta ac vacuo de forma que ndo ocorra diferenca de pressio entre os lados do diafragma. Apds
retornar a pressdo atmostérica por 5 min., o vécuo é novamente aplicado por mais 5 min. Para
garantir a impregnag¢do de gelatina nos poros da superficie texturizada. A bomba € entdo tirada da
solugdo de gelatina e colocada numa cdmara de alta umidade a 4°C por 135 min. Sob essas
condigBes, ocorre o resfriamento da cobertura sem secagem da fina camada de gelatina. Neste
ponto, todos os poros da superficie texturizada estfio preenchidos com gelatina. Entretanto, a
camada de gelatina ndo ¢ grossa o suficiente para proporcionar uma superficie com acabamento
liso. Desta forma, a bomba € novamente mergulhada numa solucfio (3%) de gelatina a 30°C por
alguns segundos, e colocada numa cdmara umida a 4°C para resfriamento da gelatina adicional.
Esses procedimentos complementares de imerso sdo repetidos diversas vezes, at€ que seja obtida
uma superficie lisa com uma camada continua de gelatina em toda a superficie da bomba que
entrard em contato com sangue. A bomba € entdo imersa numa solucio de glutaraldeido de 0,45%
(pH 7.4) a 4°C por pelo menos 24 h. para fixagio da gelatina, seguida de limpeza da gelatina das

superficies externas.

As medigdes das tensfes no composte de gelatina e borracha poliolefina texturizada
foram executadas com atenglc especial dada a qualquer evidéncia de ruptura da camada de
gelatina na superficie da borracha. Desde os primeiros protétipos das bombas de diafragmas,
foram observados poucos casos de ruptura na superficie de gelatina ou sua separacio do
diafragma de borracha texturizada. A cobertura de gelatina ndo altera as caracteristicas de

resisténcia a deformacdo do material base de borracha poliolefina (Kambic, 1979

As amostras de cobertura gelatinosa também foram sujeitas a testes de durabilidade

ciclica a 100 ciclos/min com uma deformacfio ou distensdo de 15 a 60%. Nio foram observadas
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rupturas dentro desta faixa de deformagéo, com as superficies de gelatina permanecendo intactas
¢ bem ancoradas ao material base de borracha. A razio de distensfio maxima da gelatina sozinha
¢ em média de 45%. Quando foram testados os compostos, borracha e gelatina, nio foram
observadas rupturas em razdes de distensio de até 60% (Kambic, 1979). Os diafragmas
atualmente usados em bombas com placa propulsora tém uma razio mixima de distensio de

15%, podendo empregar as coberturas gelatinosas satisfatoriamente para esse tipo de diafragma.

Estudos de avaliagio da toxicidade da gelatina foram realizados com implantes
musculares subcutineos de Dacron com e sem cobertura de gelatina. Os implantes de Dacron sem

gelatina foram usados como controle. Todos os materiais foram classificados como ndo téxicos
(Kambic, 1979).

Por varios anos, o glutaraldeido tem sido o mais eficaz agente formador de ligagdes
cruzadas, dentre os reagentes normalmente utilizados. As ligagbes cruzadas introduzidas pelo
formaldeido demonstraram ser instaveis (Kambic, 1976). O uso de formaldeido para as bombas
de sangue é recomendado apenas para manter a esterilidade, apds a polimerizagfo preliminar das

proteinas pelo glutaraldeido.

O uso de glutaraldeido como agente de ligacsio cruzada eficaz, depende da concentragio,
pH e temperatura. A insolubilizacdo das proteinas ao pH de 7,4 satisfaz as condicBes necessarias

para a formagio do composto (Blass, 1976).

10.4 Esterilizacfio a Gas da Cobertura Biolizada Desidratada

Apbs o procedimento de cobertura, as gelatinas sio fixadas com solugdo de glutaraldeido
a 0,45% e pH 7.4. Apés lavagem da cobertura com solugdo fisioldgica, as gelatinas sio
desidratadas num procedimento gradual de submersio em diferentes concentragdes de solugdo de
etanol, posteriormente, esterilizadas com gas éxido de etileno (ETO) e armazenadas a seco
{(Figura 10.4-1).
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Todos as gelatinas séo rehidratadas em solug8o salina antes de serem utilizadas.

Quando a gelatina recobre o material texturizado com uma camada com espessura de 30 a

50 um nfo ocorrem trincas ou rupturas na cobertura apds a desidratagfo ou esterilizagdio com
ETO.

Ap6s 30 min de rehidratacfio, a pelicula de 30 a 50 um das superficies texturizadas da
bomba se torna lisa, uniforme e de aparéncia semelhante as gelatinas originais (antes da

desidratagéo).

Os dados apresentados a seguir foram obtidos em estudos realizados anteriormente pelo
grupo do Dr. Y. Nosé (Emoto, 1987, 1988 e 1991).

Caracteristicas fisicas:

As mudancas nas tensdes e distensGes maximas foram estudadas comparando as gelatinas
originais e as rehidratadas em solugéo salina, albumina e plasma. Os resultados indicaram que os
valores das distensdes permaneceram inalterados apds a secagem e rehidratagio; entretanto, a
resisténcia a tragdo aumentou apos a rehidratagio em solugfo salina, albumina e plasma (Tabela
10.4-1). NZo houveram diferencas significativas dentre as 3 solugdes rehidratantes, e a

temperatura do solvente néo teve maior efeito na rehidratacfo da gelatina ou gel.

Tabela 10.4-1 Tensdes e Deformacdes Maximas de Gelatinas Originais ¢ Rehidratadas

(n = 18, meédia £ desvio padréo)

Tensdes Maximas (dina/cm) Deformacio Maxima (%)

Gelatina Original 2.79+1.32 40+ 8
Rehidratada com solucéio fisioldgica 481151 39+ 10
Rehidratada com Albumina 5.09+1.76 439
Rehidratada com Plasma 4.82+1.29 42+9

134



Submergir o TAH com a camada biolizada em
solugdes com diferentes concentragdes de etanol,
comegando com 70% (por 2 horas)

¥
Submergir o TAH em etanol 90%
(por 2 horas)
Y
Submergir 0 TAH em etanol 100%
{por 2 horas)

k4
Submergir o TAH em etanol 100%
{por 2 horas)
!

|
Secar com ar forgcado
{por 30 min)

'

Esterilizar a gas
{oxido de etileno)

k 4

Rehidratacio
(60 min em solugio fisiologica)

!

|
i 4

soluclo de Albumina a 5%
{30 min, opcional)
i
§
b
solucdo de Dextran a 10%
{30 min, opcional)

Figura 10.4-1 Processo de Desidratacio e Rehidratagio da Camada de Gelatina.
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Adesfo das plaguetas “In Vitre™:

As gelatinas (gels) secas foram individualmente rehidratadas com solugfo salina normal
ou albumina bovina e incubados com plasma rico em plaguetas bovinas por 2 h a 37°C. A
gelatina hidratada original serviu como grupo controle. Ndo houve diferenga significativas entre o
namero de plaquetas aderentes nos gels molhados originais ¢ gels secos e rehidratados em
solugdo salina. Nessas superficies, ndc houve mudanga na morfologia das plaquetas. Os gels

rehidratados em albumina mostraram namero minimoe de plaguetas aderentes.

Testes de durabilidade “In Vizo™,

A cobertura de gelatina rehidratada, num diafragma texturizado, foi testada em LVADs
pneumaticos tipo placa propulsora. O bombeamento foi mantido num sistema simulador da
circulagio sangilinea em condicGes fisiolégicas (120 batimentos/min) por 3 a 5 semanas. A
cobertura de gelatina permaneceu resistente e intacta no diafragma. Nio foram observadas
rupturas ou deformidades. A Figuras 10.4-2 mostra uma foto de uma microscopia eletrénica
{SEM) de um diafragma de borracha com cobertura de gelatina seca e na Figura 10.4-3 sio
mostrados cortes transversais de uma camada de gelatina seca e rehidratada cobrindo a superficie

de borracha texturizada ¢ uma gelatina original como controle. Ndo foram observadas diferencas

importantes entre as camadas.

Justificativas para uma cobertura biclizada seca na superficie do imnlante:

Uma gelatina a 3% com ligagiio cruzada é composta de moléculas desnaturadas de
colagenos e grandes volumes de dgua. Estudos anteriores sugerem que esta dgua € reposta por
proteinas plasmaticas apds contate com sangue (Emoto, 1988). A assimilagdo destas proteinas na
gelatina cria uma superficie rica em proteina de plasma que confere a camada uma grande

compatibilidade sangliinea (Emoto. 1991}

A maxima tensdo de tragio suportada pela gelatina aumentou com o procedimento de

rehidratagdio e a distensfio maxima ficou inalterada. As propriedades mecinicas e elasticidade

.
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desta cobertura permanecem aceitaveis para aplicagdo em bombas de sangue. Os estudos “In
Vitro” de interagfo das plaquetas mostraram ndo haver diferengas significativas entre a gelatina
original e a rehidratada. A compatibilidade sangiiinea das superficies de gelatina seca nfio pode
ser comprovada apenas a partir de estudos com plaquetas, todavia, os dados quanto ao nimero de
plaquetas aderidas sugerem que essas superficies sfo similares a gelatina original e também sdo
biocompativeis com sangue. Em um estudo preliminar, esta cobertura biolizada de gelatina seca e
rehidratada foi usada em 8 implantes de TAH em bezerros por mais de | semana sem qualquer
anti-coagulante. Micrografias (SEM) mostraram que as superficies permaneceram lisas sem
deposi¢do celular ou formagio de trombo. A gelatina se mostrou bem ancorada ao diafragma
texturizado sem rupturas, trincas ou deformagfo. Essa fina camada de gelatina desidratada
quando esterilizada a gas pode ser submetida a longos periodos de estocagem, proporcionando
uma pelicula estavel em uma grande variedade de materiais de substrato que irfio entrar em

contato com sangue. Para o projeto TAH essa cobertura de gelatina desidratada foi empregada

COm SUCESSO.
10.5 Valvulas

Desde 1975, as valvulas de trés folhetos fabricadas de duramater humana tém sido usadas.
A duramater ndo ¢ quimicamente tratada, mas ¢ esterilizada por desidratagdo em glicerina por um
minimo de 2 semanas (Harasaki, 1980). Infelizmente, sua durabilidade clinica provou ser
pequena ¢ ndo ¢ usada clinicamente, mesmo pelo grupo brasileiro que a desenvolveu. Assim, para
o TAH, ¢ utilizada uma vélvula de pericardio bovino comercialmente disponivel. A garantia da

qualidade destas valvulas € feita pelo fabricante.

As valvulas de pericardio bovino possuem durabilidade comprovada por mais de 5 anos
baseando-se em diversos estudos clinicos. Como um projeto TAH requer uma vida util minima
de 5 anos a caracteristica de durabilidade dessas védlvulas é satisfatéria. E vantajoso utilizar
valvulas de pericardio em uma bomba biolizada, pois as superficies em contato com sangue séo

mantidas de tecidos biologicos ou tecidos derivados de proteinas.
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Cobertura de gelatma
: desxd;:atada

Camad" de Geiatma Ongmai'
(Controie)

Camada de Gelatina Rehidratada

Figura 10.4-3 Secfio Transversal de uma Camada de Gelatina Rehidratada Comparando com
uma Camada Original {controle).
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Capitulo 11

Testes de Desempenho “In Vitro” do TAH

E um procedimento padrio, nos principiais centros de pesquisa e desenvolvimento de
dispositivos implantaveis ou érgdos artificiais, que todos os protétipos passem por extensivos
testes “In Vitro™ antes dos estudos e testes “In Vivo™ animal. Esta ¢ também uma pratica normal
do Departamento de Cirurgia do “Baylor College of Medicine”, em Houston, Texas, EUA. Tais
testes, se adequadamente conduzidos e documentados, nfio apenas verificam a viabilidade de uso
de um equipamento, como também tornam possivel prever as caracteristicas de desempenho do

sistema testado.
Os testes “In Vitro” com o TAH foram realizados com os seguintes objetivos:

1) confirmar se foram atingidos os critérios estabelecidos para o projeto;

2) verificar a consisténcia e reprodutibilidade dos dispositivos;

3) verificar o desempenho do sistema sob uma variedade de condigées fisiolégicas € ndo
fistologicas que ocorrem tanto de forma prolongada quanto de forma transitdria;

4) verificar a resposta do sistema sob condi¢Ses especiais nfio produzidas facilmente em
experimentos “In Vivo”;

5) obter dados de durabilidade dos componentes e do sisterna como um todo;

6) treinar as equipes de engenheiros e médicos quanto 4 operagio e controle do sistema antes do

implante.
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11.1 Testes Funcionais Hemodindmicos

Todo sistema de bombeamento de sangue usado como coragdio artificial implantavel é
sujeito a extensivos testes de caracterizagfo antes do uso. O protocolo de teste para um ventriculo

tnico foi realizado em 3 etapas:

1) Na primeira parte, foi determinado o volume de ejegfio estatica versus o deslocamento
do diafragma. A Figura 11.1-1 fornece os resultados obtidos com as bombas esquerda e direita do
TAH. Este ¢ um teste basico de desempenho, sendo 1til mais tarde para comparacio com o débito
cardiaco efetivo do TAH. O débito cardiaco efetivo pode ser mais alto ou mais baixo que o
volume de ejegho (volume sistélico) multiplicado pela frequéncia cardiaca, dependendo da
existéncia de fluxo direto atravessando o ventriculo ou do volume de retorno de sangue causado

por regurgitacdo das valvulas artificiais (Jacobs, 1985).

2) A segunda série de testes foi realizada sob condicBes dinimicas. Estes testes sio
realizados utilizando um circuito simulador do sistema circulatorio humano. Este simulador
possui um reservatorio “venoso” conectado a entrada do ventriculo em teste, cujo nivel de
liquido, e consequentemente a pressfo “atrial”, pode variar. A saida do ventriculo € conectada a
uma cdmara acrilica fechada contendo um determinado volume de ar. Um medidor de fluxo tipo
rotimetro devidamente calibrado fornece o débito cardfaco ¢ um monitor de pressdo (Pressure
Monitor-4, Living Systems Instrumentation, Burlington, Vermont, EUA) fornece a pressdo nas

saidas dos ventriculos.

Este circuito simples proporciona um método fécil e apropriado para realizacio destes
testes com razoavel precisdo e alta reprodutibilidade, simulando o sistema circulatério humano.
As Figuras 11.1-2 e -3 mostram esquematicamente o sistema simulador para testes “In Vitro” do
TAH. Este sistema de teste foi confeccionado visando simular o mais aproximadamente possivel
o sistema circulatério humano. Desta forma, esse sistema compacto tem caracteristicas para
simular especialmente o sisterna venoso e sua complacéncia. Os volumes dos reservatérios
venosos esquerdo e direito foram calculados para manter uma proporgdo entre eles de § por 1,

simulando o volume do atrio direito e veia cava que é 8 vezes superior ao volume do étrio
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esquerdo e o volume venose pulmonar (Takatani, 1994). Basicamente, 500 ml para o volume
atrial esquerdo e 4.000 mi para o volume atrial direito sBo colocados nos reservatdrios atriais
quando o TAH esta operando nos niveis minimos das pressdes de entrada dos ventriculos. As
complacéncias da artéria pulmonar e sistémica sdo ajustadas pela variagio do volume de ar nas
cdmaras de complacéncia. O angulo de posicionamento do TAH pode variar fletindo o tubo
plastico (PVC) de conexdo ao simulador. O sistema de simulagiio para testes do TAH, mostrado
na foto da Figura 11.1-4, permite operar os dois ventriculos simultaneamente, de forma
independente {(em paralelo) ou com os ventriculos se interagindo {em série) pela interconexio
adequada entre os sistemas circulatérios direito e esquerdo. O circuito para realizacdo dos testes

com os ventriculos independentes ¢ mostrade na Figura 11.1-5. Para estes testes, a derivagdo

entre os ventriculos esquerdo e direito ¢ fechada.

Os dados monitorados durante a segunda série de testes foram obtidos com o TAH
operando em modo de controle VR (Variable Rate) e LMA (Left Master Alternate), isto €, em
frequéncia variavel comandada pelo tempo de enchimento do ventriculo esquerdo e com ejegdo
alternada dos ventriculos, conforme descrito no Capitulo 6. A Figura 11.1-6 fornece os resultados
de fluxo ou débito cardiaco versus pressdo de enchimento ou pré-carga para os ventriculos
esquerdo ¢ direito do TAH operando em VR comparando com os valores de um coragio humane
normal. As Figuras 11.1-7 ¢ 11.1-8 mostram estes dados de outra forma para possibilitar o
cdlculo da sensibilidade do TAH & pré e pos-carga. A Figura 11.1-9 mostra os tempos de
enchimento dos ventriculos direito e esquerdo necessérios para as pré-cargas variando de 5 a 23
mm Hg. Note que o tempo de enchimento dos ventriculos limita as freqliéneias maximas de
batimento do TAH e, consequentemente, seu débito cardiaco méximo. Para uma pré-carga de 10
mm Hg o tempoe de enchimento dos ventriculos ¢ de aproximadamente 200 ms, sendo necessério
um tempo total de aproximadamente 400 ms para cada ciclo cardiaco. Este tempo de cada ciclo
(406 ms) ird Hmitar a frequéneia méxima de batimente do TAH em 150 bpm com o TAH

operande com pre-cargas de 16 mm Hg.

141



3
o {vm )

jegd

,
Ln
o

Volume de

# Bomba Direita
— Bomba Fsquerda

= 120 8% + 381
R = ).9885

14

.

Fluxo (L/min)

O -

~#~ Bomba Direiia
- Bomba Fsquerda

"=~ Coragfio Normal

LN

L7

I
Ty

i

E%T;g é.“-fe}é {“j?”\} }

-2



Reservatorio de Rezervaidrio de

Complacéncia da Complacéneia da
i Aorta

Reservatario Direito . ;
Re at Artéria Pulmonar / A

/
v ¥

Enirada do Atrio Saida para

Saida para
Artéria Pulmonar bntrada do Atrio
Diretto {0 1,5™ Esguerde {2 1,57} Acrta {2 1,07

Faths

{\{/ 1o

-

10 {Tegtes “In Vitro™)

witador do Sistema Circulatonic

Valvula de Saida (23 mm)




Figuré 11.1-4 Foto do Simulador do Sistema Circulatério Humano.
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Reservatorio de
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Atfrio Direito TAH Complacénciada
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de Pressio ™~y &{
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Figura 11.1-5 Configuragdo do Simulador de Testes para Ventriculos Independentes.
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Mesmo gue o TAH ndo tenha um débito maximo eguivalente a um coracfio natural, a
sensibilidade a pré-carga do TAH assegura que ele pode ser utilizado nas atividades didrias
normais do paciente sem qualquer problema, fornecendo os débitos cardiacos necessérios para a
maioria das situagdes. Ao mesmo tempo, a sensibilidade do TAH a pds-carga € muito baixa,
indicando que ndo € necessario um coatrole da pds-carga para enfrentar as mudancas da pressio
sangilinea arterial que ocorrem durante as atividades didrias do paciente {Takatani, 1994). Os
tempos de enchimento das bombas TAH de 180 ms para a bomba esquerda ¢ 200 ms para a
bomba direita asseguram que o sistema atinja até 170 bpm com a bomba esquerda numa condigiio
de enchimento completo e com a bomba direita numa condi¢@io de enchimento a 90% . Para gerar
um débito cardiaco de 6 L/mun, a frequéncia de pulsagfio ¢ em média de 100 bpm. Se a
necessidade de fluxo € de 8 L/min, a frequéncia de pulso ¢ de aproximadamente 130 bpm. Essas

condi¢des de funcionamento sdo atingidas quando a pressio venosa estd entre 5 a 10 mm Hg.

3y O terceiro conjunto de dados obtidos durante o protocole de testes com ventriculo
Gnico do TAH utilizou o modo de controle Frequéneia Fixa (FR). Estes testes sdio lteis para
comparac¢do com outros tipos de bombas e para verificar a resposta da bomba para a operacio
com enchimento limitado ao invés dos modos de enchimento completo. O TAH ¢ uma bomba
que normalmente opera em modo de Frequéncia Variavel (VR), porém para pequenos intervalos
de tempo, a bomba direita trabalha essencialmente com séries de ciclos de frequéncia fixa, com
enchimento limitado. A Figura 11.1-10 fornece trés curvas de fluxo em funco da pré-carga com
o TAH operando em modo FR em comparac@o com o modo VR. Conforme mostrado, a curva em
VR tem comportamento semelhante as curvas em FR, e mals importante, evitando o efeito platd
para pressdes de enchimento inferiores a 15 mm Hg o que limitaria a frequéncia de batimento em
vatores fixos especificos, uma vez que se tenha atingido o enchimento completo de ventriculo. A
Figura 11.1-11 ilustra o eferic da variagfo da pos-carga no débito cardiaco do TAH. Como
indicado, as mudancas na pds-carga ndo alteraram efetivamente os débitos cardiacos. Estes dados
indicam novamente que nfo € necessario incorporar qualquer controle 16gico de pressdo arterial

no TAH.
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Uma outra configuracio do circuito simulador foi utilizada para testar a hemodindmica do
TAH num teste simultineo das duas bombas. Esta configuracdo do circuito simulador é similar &
primeira, mas foram incorporadas caracteristicas adicionais: Uma derivagdo direita-esquerda foi
adicionada para simular um efeito fisiolégico importante no equilibrio do débito entre as duas
bombas, proporcionando um desvio de fluxe da saida do ventriculo esquerdo (aorta) até a saida
do ventriculo diretto, simulando o fluxo da artéria brongueal. Além disso, os volumes atriais e as
complacéncias tiveram que ser alterados para se obter uma resposta dindmica adequada as
mudangas no volume total em circulacdo. Uma abertura na tampa superior de uma das cAmaras
atriais do simulador proporciona um meio de se adicionar ou subtrair volume do reservatério
venoso selecionado para simular perturbagdes no retorno venoso. Esta configuracio utiliza o
mesmo equipamento simulador com ligagdes em série e com a derivagdo entre a circulagdo

direita e esquerda aberta (Figura 11.1-12),

11.2 Visualizacio de Fluxo

Um teste muito importante para verificacdo do comportamento do fluxo em bombas de
sangue ¢ a visualizagio do fluxo dentro do compartimento ou cdmara de sangue. As
caracteristicas do fluxo de sangue exercem um papel importante na scbrevida dos pacienies
receptores de um coragiio artificial. E muito importante evitar-se dreas de estagnacio de fluxo gue
podem facilitar a deposiclc de sangue criando uma potencial embolizacio (Mussivand, 1988;
Affeld, 1976). A turbuléncia, com efeitos na hemolise ou no tempo de sobrevivéncia de células,
também pode ser determinada e evitada através de um projeto adequado {Sallam, 1984; Leverett,
1972; Shima, 1993; Tamari, 1993).

Foram fabricadas duas cimaras plasticas transparentes para estudos de visualizagio do
fluxo. Para simular a viscosidade (23 cPs) e a densidade (1,05 gfem’) do sangue, foi utilizada
solugdo de dgua e glicerina a 30%, a uma temperatura de 25°C., Para possibilitar a visualizaciio do
fluxo foram utilizadas partfculas plasticas em suspensdo na solugfio. Estas particulas possuem
coloracfio branca e sdo comercialmente conhecidas como “White Amberlite” (Aldrich Chemical

Co., Inc., WI, EUA), com dimensdes de 300 a 800 um. Para visualizacio do fluxe, um feixe
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plano de luz laser (Hélio-Neon) com 7 mW de poténcia ¢ 1 mm de espessura foi projetado nas
regides da bomba a serem estudadas. Um ventriculo tnico da bomba ¢ estudado por vez,
funcionando em um circuito fechado que mantém sua pré-carga e a pés-carga em niveis
fisioldgicos (Figura 11.2-1). Para analisar o comportamento do fluxo foram utilizados uma video-
camera (CCD, Elmo Co., Toquio, Japdo) e um video cassete (Betamax-SP, Sony, Téquio, Japdo),
e para impresséio das imagens de interesse foi utilizada uma impressora colorida (Mavigraph,
Sony, Téquio, Japdo), todos equipamentos pertencentes ao Laboratdrio “Image Sciences” da
NASA, Houston, Texas, EUA. Para estudo da velocidade das particulas, uma cimera fotografica
comum foi utilizada Kodak TMAX, ASA 400, preto e branco, registrando as imagens obtidas
pela reflex@io da luz laser nas particulas plasticas em suspensio na solugdo. Durante estes estudos
o diafragma de borracha preta (Hexsyn) proporcionou um excelente contraste para visualizacfo
das particulas Amberlite. O tempo de permanéncia das particulas e as medigdes de suas
velocidades podem revelar areas de estagnacfio de fluxo e turbuléncia ou recirculacdio do fluido
no interior da bomba. As Figuras 11.2-2 e 11.2-3 mostram fotos do TAH com o ventriculo direito
em funcionamento onde sdo observadas as velocidades e as diregdes das particulas plasticas em
suspensdo na solugfo. Os resultados destes testes mostraram que o TAH possui excelentes
caracteristicas hidrodinimicas, ndo apresentando 4reas de estagnacdio do fluxo, regiGes de

recirculacdo ou turbuléncia no seu interior.

Qutros estudos de visualizagio de fluxo foram realizados para obtengdo de informagdes
sobre o comportamento do fluxo e as velocidades dentro da cimara esquerda da bomba,
utilizando velocidades do motor previamente fixadas. As velocidade do motor para estes estudos
foram fixadas em 720, 900 ¢ 1.200 rpm (veja Figura 11.2-4). Os resultados obtidos utilizando
essas velocidades do motor foram comparados para que, a velocidade do motor mais adequada
fosse escolhida para ser utilizada durante os testes “In Vivo” com o TAH. Com o TAH operando
em frequéncia fixa (FR), a velocidade do motor nio altera a frequéncia de funcionamento do
TAH, a velocidade do motor define o tempo de ejegfio e o tempo maximo de enchimento dos
ventriculos. A Tabela 11.2-1 mostra as velocidades do motor usadas neste experimento com seus
respectivos tempos de ejecdo e os tempos maximos de enchimento para frequéncias cardiacas de
9G e 150 bpm.
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Figura 11.1-12 Configuracio do Simulador de Testes para Ventriculos em Série.
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Figura 11.2-3 Visualizagio de Fluxo na Metade da Sistole Ventricular Direita.
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Tabela 11.2-%
cidades do Motor, Tempes de Ejeclio ¢ os Tempos Maximos de Enchimento
{}Ehi;de}s com 99 ¢ 150 bpm, durante os estudos de visualizacio de fluxo do TAH.

Velocidades Tempos de Tempos Miximos de Tempos Maximos de
o Motor {rpm)  Eileglo (ms) Enchimento Fnchimanto
para 90 bpm (ms) para 150 bpm {ms}
720 250 400 150
900 200 450 200
1200 150 500 250

mm

— Diafragma
~* Placa Suporte

Diastole %
o]

ms)

mim

L3
500 rom  Sistole 12
§'§:i iz

— Diafragma
Placa Suporte

Diastole o
0

mim
720 o Sistole 21— — - - -

-— Diafragma
~~ Placa Suporte

Diastole o & : -
v 0 50 55 60 Tempo {(ms)

Figura 11.2-4 Efsito da Variaclo da Velocidade do Motor no Posicionamento do Diafragma
Esquerdo e da Placa Suporte em funcio da distribuicc dos tempos durante os estudos de
visualizagfio de fluxe, as imagens foram registradas a cada 25 ms com o ventriculo esquerdo
operando em VR



O TAH operando no modo FR e com uma frequéncia de batimento de 90 bpm, possui um
tempo total de 630 ms para 1 ciclo. A velocidade da cdmera fotografica foi ajustada para
proporcionar 26 fotos a cada ciclo de funcionamento do TAH, com isto, foi possivel analisar o
comportamento do fluxe a cada intervalo de 25 ms. Desta forma, com o motor a uma velocidade
de 1.200 rpm, a placa suporte empurra o diafragma esquerdo com um tempo de ejecfio de 150 ms.
Durante o enchimento, a placa suporte retorna, porém o diafragma retorna algum tempo depois
(tempo de espera). Para uma velocidade de motor mais lenta, o tempo de espera € menor. A
Figura 11.2-4 mostra os tempos de deslocamento da placa suporte esquerda e do diafragma e os

intervalos de 25 ms para cada exposicdo, um total de 27 exposi¢des foram feitas a cada ciclo de
funcionamento do TAH.

As condi¢Bes gerais para a realizagdo desse estudo de visualizagfo do fluxe foram as seguintes:
- Solugo: agua/glicerina (37%);

- Particulas Amberlite com 80 mash (180 um);

- Luz laser Hélio-Neon (7 mW);

- Frequéncia Cardfaca: 90 ¢ 150 bpm;

- Pré-carga média: 10 mm Hg;

- Pés-carga média: 100 mm Hg;

- Fluxe médio: 5 L/min;

- Valvulas: Pericardio bovine {27 e 23 mm).

O circuito “In Vitro” de testes de visualizagio de fluxo, mostrado na Figura 11.2-1, possui
duas cdmaras de compiacéncia e uma valvula tipo torniquete para obter as pressdes e os fluxos
semelhantes as obtidas “In Vivo”. Foram utilizadas lentes cilindricas para proporcionar um feixe
de luz laser plana. Um disco de papel em rotagfo com um orificio foi utilizado para se obter o
efeito de pulsaglo da luz a laser. Hsta pulsacBo € importante para se calcular a velocidade das
particulas iluminadas. As velocidades das particulas foram calculadas pela mediciic do
comprimento da impressdo no papel fotografico. Diminuindo a velocidade do motor, foram
observadas também redugdes nas velocidades das particulas na regifio da saida do TAH {Tabela
11.2-2). Entretanto, ndo fo1 observade nenhum comportamento desfavorive! em gqualquer uma

das 3 velocidades do motor (Figuras 11.2-5e 11.2-6).



Para uma frequéncia de batimento de 90 bpm, as 3 velocidades do motor proporcionam
tempos suficientes para um total enchimento do ventriculo e sfio necessarias baixas pré-cargas
para tal enchimento (Tabela 11.2-3). Com uma frequéncia cardiaca de 150 bpm, a velocidade do
motor de 720 rpm proporciona um tempo de enchimento insuficiente. Este fato aumenta a pré-
carga esquerda e direita (12 e 20 mm Hg) necesséria para um completo enchimento. Com as
rotagdes de 900 e 1.200 rpm e frequéncia cardiaca de a 150 bpm, as pré-cargas necessarias para
um completo enchimento sdo fisiologicamente aceitaveis. A Tabela 11.2-4 mostra esses valores
(ver também as pré-cargas em relagdo ao tempo de enchimento total dos ventriculos na Figura
11.1-9).

Através destes estudos foi possivel selecionar a velocidade do motor mais adequada para
ser utilizada nos testes “In Vivo”. A maior velocidade do motor (1.200 rpm) proporciona um
tempo disponivel para o enchimento total mais longo (250 ms a 150 bpm). Entretanto, do ponto
de vista de maior durabilidade dos componentes do TAH, tais como motor e diafragmas, e para
proporcionar uma dP/dt menor, caracteristica que afeta a hemélise (Christopher, 1694), ¢
preferivel a velocidade do motor de 900 rpm, uma vez que o tempo disponivel para um

enchimento total dos ventriculos € suficiente (200 ms a 150 bpm).
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Tabela 11.2-2

Tempeos de Ejeciio e as Velocidades das Particulas no TAH.

Tempo de Ejecéo (ms) Velocidade das particulas Velocidade das particulas
na entrada da cAdmara na saida da cimara
esquerda (mm/s) esquerda (mny's)

150 431 £91 632+ 112

200 410+ 82 561 £ 91

250 : 398 + 61 408 £ 82

Tabela 11.2-3

Tempos de Enchimento e pré-cargas necessirias para trés velocidades do motor, com

frequéncia de batimento de 90 bpm.

Velocidade do Tempo de pré-carga esquerda

Motor (rpm) Enchimento para para enchimernto
90 bpm (ms) total (mm Hg)

720 400 <5

%00 450 <5

1200 500 <5

Tabela 11.2-4

pré-carga direita
para enchimento
total (mm Hg)

<5
<5
<5

Tempos de Enchimento e pré-cargas necessidrias para trés velocidades do motor, com

frequéncia de batimento de 150 bpm.

Velocidade do Tempo de pré-carga esquerda

Motor (rpm) Enchimento para para enchimento
150 bpm (ms) total (mm Hg)

720 150 <12

900 200 < 8

1200 250 < 6

pré-carga direita
para enchimento
total {(mm Hg)

<20
<11
< 8
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saida do ventriculo

entrada do
ventriculo

diafragma se deslocando
para baixo, durante o
enchimento do ventriculo
artificial (diastole)

linhas mostrando o

deslocamento das

particulas plasticas
iluminadas pela luz laser

Figura 11.2-5 Comportamento do Fluxo na Entrada do Ventriculo Esquerdo, durante a diastole.
Os riscos claros indicam o deslocamento das particulas plasticas para dentro do ventriculo

artificial.
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saida do entrada do
ventriculo ventriculo

linhas mostrando o
deslocamento das
particulas plésticas
iluminadas pela luz laser

diafragma se
deslocando para cima,
durante a ejecdo do
ventriculo artificial
(sistole)

Figura 11.2-6 Comportamento do Fluxo na Saida do Ventriculo Esquerdo, durante a sistole. Os
riscos claros indicam o deslocamento das particulas plasticas, em direciio a saida do ventriculo.
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11.3 Estudos de Hemdlise

Um método padréo foi estabelecido para testes de hemolise “In Vitro” de varias bombas
ndo pulsateis (Noon, 1985; Sasaki, 1992; Jikuya, 1992). Entretanto, nfio é possivel aplicar essa
metodologia diretamente nos testes de hemélise de bombas de sangue pulséteis, pois uma elevada
oscilagdo nas pressdes em bombas pulsateis pode causa uma elevada tensdo de cisalhamento nas
hemdceas (Shima, 1993, Orime, 1994, Nishida, 1993, Tamari, 1993). Consequentemente, uma
complacéneia apropriada do circuito € obrigatéria. Foi utilizado um circuito fechado para os
testes de hemolise conforme é mostrado na Figura 11.3-1. Este circuito consiste de um
reservatorio flexivel e tubulagSes de borracha de silicone de comprimento minimo. O circuito foi
preenchido com 1 L. de sangue bovino (recém coletado) e mantido, durante o experimento, a 25°C
com a utilizagdo de um monitor de temperatura (Yellow Springs Instrument Co., Yellow Springs,
Ohio, EUA). O ventriculo esquerdo foi testado, uma vez que este opera em condigBes de pressio
¢ fluxo mais criticas que o ventriculo direito. Em cada experimento, o TAH operou por 3 horas,
em modo FR, com aproximadamente 90 bpm, mantendo o débito cardfaco em 5 L/min, com uma
pré-carga de 10 mm Hg ¢ uma pés-carga de 100 mm Hg. A cada 30 min uma amostra com 20 ml
de sangue era retirada do circuito. E a hemdlise era calculada através da hemoglobina livre
plasmatica utilizando um espectrofotémetro (600 nm) Spectronic 501 (Milton Roy Co.,
Rochester, Nova lorque, EUA) em soluglo de tetra-metilbenzidine (Sigma Diagnostics, St Louis,
Itiinois, EUA) (Andrade, 1996). O [ndice Normalizado de Hemdlise (NIH) foi caleulado em

gramas de hemoglobina liberadas por 100 litros de sangue bombeado através da formula:

NIH = AHb x (100-Ht) x V
AT 100 F

Onde: AHb {(g/100L) ¢ o aumento na concentragdo da hemoglobina livre plasmdtica,
durante o tempo AT {min) entre as amostras, V (L) ¢ volume total de sangue no circuito, F
(L/minj ¢ o fluxo bombeado ¢ Ht é hematocrito antes do inicio dos testes. Foram obtidos valores
de NIH do TAH com 3 diferentes velocidades do motor (720, 900 e 1.200 rpm). Os valores de
NIH obtidos nestes testes sdo mostrados na Figura 11.3-2. Nio ha diferencas significativas entre

o NiH do TAH usando qualquer uma das 3 velocidades.
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11.4 Teste de Durabilidade

Para verificar a durabilidade de cada parte ou componentes do TAH, foram realizados
testes de durabilidade sob condi¢des semelhantes as fisiolégicas, por um periodo total de 4
meses. O TAH foi imerso em um tanque com 4dgua com temperatura mantida a 37°C por um
trocador de calor (Temette TE-8A, Techne Inc., Cambridge, Inglaterra). O TAH operou, durante
todo o testes em modo LMA e VR com uma pré-carga de 15 mm Hg e pés-carga de 100 mm Hg
para o ventriculo esquerdo e pré-carga de 15 mm Hg e pés-carga de 25 mm Hg para o ventriculo
direito. O débito cardiaco foi mantido em 8 L/min. Durante 30 dias, o débito cardiaco, as pos-
cargas e as temperaturas dentro e fora do TAH foram registrados (Gould Instrument System, Inc.,
Valley View, Ohio,EUA). A corrente elétrica para acionar o motor CC sem escovas do TAH foi
monitorada com um transdutor de corrente elétrica (TM, 502A, Tektronix, Inc., Wilsonville, OR,
EUA) e um osciloscopio (TDS 420, Tektronix, Inc., Wilsonville, OR, EUA). O rendimento do
TAH foi calculado pela férmula (Ohashi, 1997):

R:= Ly/Le= (energia hidraulica) = 0.0022 x AP(mm Hg) x Q(L/min)
(energia elétrica) V(V)x A(A)

Com estes testes a geragéo ¢ a dissipagdo de calor pdde ser analisada. As Figuras 11.4-1 ¢
-2 mostram o circuito simulador utilizado nestes teste de durabilidade. O TAH foi submetido a
estes testes por 4 meses sem qualquer falha do sistema eletro-mecénico. Inspegdes visuais apos 4
meses ndo mostraram grandes desgastes mecénicos das pecas do mecanismo acionador. As
temperaturas do estator do motor, da superficie metalica do corpo central da bomba e da Agua
foram monitoradas continuamente. A Figura 11.4-3 indica as temperaturas medidas, nos
primeiros 30 dias. O calor gerado pelo sistema acionador foi bem conduzido ac material
(aluminio) do corpo central da bomba e dissipado na dgua. As tensSes € as correntes elétricas
desse sistema permaneceram constantes, indicando que o desempenho do TAH foi estavel e
confiavel durante todo o experimento. Os resultados destes testes estio resumidos na Tabela
11.4-1. O rendimento do TAH, nos primeiros 30 dias, estd mostrado na Figura 11.4-4, e tem valor
médio de 13%.
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Figura 11.4-1 Vista Superior do Circuito Simulador para Testes de Durabilidade.
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Figura 11.4-2 Foto do Circuito Simulador para Testes de Durabilidade.
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Figura 11.4-3 Varia¢des na Temperatura do Motor e do meio externo do TAH.
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Figura 11.4-4 Rendimento do TAH, durante os primeiros 30 dias de teste.

Tabeia 11.4-1 Resuitados dos Testes de Durabilidade com ¢ TAH

- Quatro meses (20 milhdes de ciclos) bombeando sem problemas elétricos ou mecéinicos.

- Temperaturas médias:
Interna:  Superficie do Motor = 45,9 + 0,9°C
Corpo Central do TAH = 37,8 £ 0,3°C

Externa: 37 +0,5°C
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Capitulo 12

Caracteristicas “In Vivo” do TAH

12.1 Desempenho Hemodindmico em Estudos Anteriores

Estudos anteriores com um TAH pneumatico, tipo placa propulsora composto de duas
bombas metalicas separadas, conforme ilustrado no Capitulo 6.3, foram realizados. Este TAH
pneumatico possui modo de controle semelhante a0 do TAH Eletro-Mecénico, exceto pelo tipo
de atuaglc da bomba que era por energia pneumadtica ao invés de energia eletro-mecénica. A
grande vantagem demonstrada pelo TAH de placa propulsora operando em frequéncia varidvel,
foi sua maior sensibilidade 4 presséo de enchimento, ou seja, 1,6 L/min/mm Hg comparado a 0,6
L/min/mm Hg dos TAH anteriores, do tipo diafragmas livres (Harasaki, 1981(a ¢ b); Takatani,
1981; Nose, 1981). No periodo pos-operatério, foram tomados cuidados para ndc hiperhidratar o
animal, mantendo o volume de sangue em circulagio (“Circulating Blood Volume” - CBV) na
meédia normal de 80,2 £ 2.1 ml/kg. Estes cuidados foram importantes para avaliar o desempenho
da bomba e a adaptagio do animal ao sistema TAH. Uma vez que o sistema & sensivel 3 pressdo
de enchimento, um elevado volume de fluido causaria um maior débito cardiaco da bomba devido
a elevada pressfo venosa. Os critérios de avaliagio do desempenho do sistema TAH basearam-se
em analisar se o sistema poderia proporcionar débito cardiaco ou fluxo de bombeamento
suficiente, através da presséo parcial de O, no sangue venoso (PVQ,), com as pressOes atriais
direita ¢ esquerda abaixo de 10 e 15 mm Hg, respectivamente, enquanto gue o volume do sangue

em circulagfo permaneceu na média normal. Os dados hemodindmicos dos DIrimeiros
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Figura 12.2-1a, -1b e -1c mostram as contagens de células vermelhas, niveis de hemoglobina
totais e nivels de hemoglobina livre plasmadtica nos 3 experimentos mais longos com animais
utilizando TAHs de placa propulsora (Harasaki, 1980). Ndo houveram niveis alarmantes de
hemoélise ou anemia nesses animais. Uma elevago transitéria da hemoglobina livre do plasmano
periodo imediatamente pos-operatério foi atribuida 4 transfusfo de sangue e & circulagio
extracorpdrea. O ligeiro aumento nos niveis do Experimento 84683 foi provavelmente causado
por valvulas estenoticas calcificadas nesse animal. Alguns dos fatores que contribuem para os
baixos niveis de destruicéo dos elementos do sangue estdo relacionados ao formato das bombas
de sangue (perfil de fluxo adequado com minima resisténcia e turbuléncia), a biolizagio das
superficies, uso de véalvula biolégica, dP/dt minima durante a fase de ejecfio e auséneia de
aplicagdo de vacuo para o enchimento. Essas propriedades foram comprovadas por estudos sobre
a hemolise ocorrida nos dispositivos Jarvik-7, atribuida ao uso de vélvulas mecanicas e alta dP/ds

durante a ejecdio (IDeVries, 1986).

Para o novo Sisterna TAH Eletro-Mecénico, nfio era esperado que a hemolise fosse um
problema, uma vez que as caracteristicas gerais da bomba s3o compardveis a outros projetos

(Butler, 1983; Fujimoto, 1984(b); Olsen, 1986).

A tromboembolia é um problema importante em qualquer implante cardiovascular. A
excelente compatibilidade sangiiinea da superficie de gelatina sem utilizagio de drogas anti-
coagulantes foi demonstrada anteriormente (FHarasaki, 1979 e 1980). A bomba de sangue com
cobertura gelatinosa sob condi¢des de operagZio normais nfo possibilitam qualquer agregagfo de
plaquetas ou formacfo de rede de fibrinas (Harasaki, 1986). As células degradadas, anexadas ou
incorporadas nos defeitos da superficie, se mostram ser o nicleo de inicio de calcificacio
(Harasaki, 1985). Analises microscdpicas da superficie de gelatina e do seu corte transversal nio
revelaram qualquer evidéncia de deposigfio de fosfato de célcio direto na superficie, come ocorre

numa superficie de poliuretano lisa (Coleman, 1981).

s bovinos t&m uma tendéncia de gerar depdsitos calcificados no diafragma da bomba.

Entretanto, para casos clinicos, isto ocorre muitc menos nas superficies internas de LVADs
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biolizados. Um implante em um paciente por 152 dias revelou ndo existirem regides ou depésitos
de coagulos de sangue (Figura 12.2-2) nas superficies da bomba. Estudos com microscopia
eletrdnica dessa superficie ndo revelaram qualquer ativagfio anormal de plaquetas. Mesmo com os
valores do Tempo de Coagulagdo Ativado do sangue do paciente mantidos em valores normais,
ndo houve evidéncia de tromboembolia por ocasido da autépsia. A biodegradacio da gelatina foi
objeto de preocupacdo apds a utilizagdio “In Vivo™ por longo prazo. A espessura da camada de
gelatina, a rugosidade da superficie e sua impregnacfio na camada texturizada sfo caracteristicas
que tém sido examinadas atentamente. A Figura 12.2-3 mostra um corte transversal da camada
de gelatina fixada na superficie da cimara de bombeamento de um TAH implantado em um
animal por 282 dias. A espessura da camada de gelatina é de 26 a 30 pum e sua superficie
permanece lisa sem qualquer sinal de biodegradagfo. A fixacio da gelatina na superficie
texturizada ainda se apresenta segura sem sinal de descolamento. A Tabela 12.2-1 mostra os
valores médios da espessura da gelatina de 22 LVADs e TAHs, indicando que a espessura da
gelatina permanece inalterada por até 10 meses de implante em animais. Mesmo que haja
problema de calcificagio em animais bovinos, € possivel avaliar um TAH por 5 meses de forma
satisfatoria, baseando-se em estudos anteriores com bezerros. O TAH Eletro-Mecanico é também

anatomicamente compativel para implante em bezerros pesando de 80 a 90 kg (Takatani, 1991;

Orime, 1992) (veja capitulo 4.4).
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Tabela 12.2-1

Espessura da Camada de Gelatina apés o Implante

Controle 10-30 pm (n=5)
0 - 6 semanas I1-36umm=7)
4 - 16 semanas 06-30 pum(n=4)
7 - 10 semanas 10-31 pm (n=6)

Faixa Normal

Contagem de Células Vermelhas (x100)

0 10 20 30 40
Tempo de Pés-operatdrio (semanas)

Figura 12.2-1(a) Varia¢Ses na Contagem de Células Vermelhas (RBC) em experimentos por

longos periodos com TAHs tipo Placas Propulsoras.
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Figura 12.2-1(b) Variagdes no Valor da Hemoglobina Total (Hb).
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Figura 12.2-1{c) Varia¢des na Hemoglobina Livre no Plasma (indicando hemélise).
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Figura 12.2-2 Foto de um LVAD Biolizado Usado Clinicamente, por 152 dias, sem presenga de

depositos de calcio ou coagulos.

Figura 12.2-3 Sec¢do Transversal de uma Camada de Gelatina fixada na superficie interna

texturizada de cAmara de bombeamento implantada por 282 dias.
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12.3 Caracterizacio “In Vivo” do TAH Eletro-Mecinico

12.3.1 Objetivos da Pesquisa

O objetivo dos testes “In Vivo” ¢ fornecer evidéncias que demonstrem que o dispositivo
possui compatibilidade anatémica, controle confidvel, desempenho hemodinimico aceitavel,
seguranga e biocompatibilidade. Estas evidéncias podem ser comprovadas somente dentro de um

ambiente bioldgico e fisioldgico.

O modo de controle desta bomba ¢ principalmente o modo de frequéncia varidvel com
e¢jecdo alternada tendo o ventriculo esquerdo como mestre (“Left Master Alternate” - LMA). Os
testes de validagdo do sistema de controle foram feitos para se otimizar a logica de controle
visando alcangar e detectar corretamente o enchimento da borba esquerda e a verificar a resposta
do sistema as velocidades do motor. Para se prevenir edema pulmonar, foi dada especial atencéio
ao equilibrio entre os volumes de bombeamento esquerdo e direito durante as mudancas

hemodindmicas transitérias.

12.3.2 Programa de Testes “In Vive”

Foi avaliada a resposta do TAH a varios estados fisiolégicos. Esses estudos visaram
estabelecer uma faixa de resposta desses dispositivos e demonstrar a reprodutibilidade de Tesposta

de dispositive para dispositivo.

Foram realizados dois testes “In Vivo™. Esses dois estudos foram realizados com o}
implante apenas do TAH. O controlador e as baterias foram posicionados paracorporeamente.
Uma monitoriza¢do de varios pardmetros hemodinimicos foi realizada durante todo o curso dos

experimentos.
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12.3.3 Protocolo dos Testes “In Vive”

Diversos experimentos anteriores mostraram que podem ser obtidas informagdes
importantes durante os primeiros dias de experimento (Moise, 1982; Nosé, 1975). Um novo
protocolo de teste “In Vivo” foi elaborado baseando-se em trabalhos iniciados em 1990 (Noss,
1992; Takatani, 1992; Orime, 1994). Este novo protocolo foi aprovado pelo Comité de Pesquisas
em Animais (Animal Research Committee) em junho de 1996 (veja Apéndice 2). A seguir estdo

resumidos os procedimentos utilizados durante os testes “In Vivo™.

1) Cuidados pré-operatdrios gerais com 0s animais:

Na chegada, os animais recebem uma inje¢fio de Acepromazina (1 mg para cada 50 Kgf
de peso do animal) para tranquilizd-lo, até que ele se acostume ao novo ambiente. A
administragdo de antibidtico € feita usando-se uma combinaciio de Penicilinas Procaina e
Benzatina (20.000 a 40.000 U/Kg). Este antibidtico é injetado duas vezes ao dia. O animal
também recebe uwma inje¢do de vitamina E (MU-SE - 1 ml/100kg) para prevenir o
desenvolvimento de miopatia. Parasitas internos sio tratados com Levamisole (Ripercol-L-1/2
tablete/animal) e parasitas externos sio tratados com Lindane (xampu Mycodex). Todos os
animais sem febre sfo lavados com xampu independentemente da presenca ou auséneia de
parasitas externos. No 4° ou 5° dia, os animais que tém temperatura retal normal sio vacinados
contra rinotraqueite e pasteurelose. Os animais ficam em observagio pelo menos por 1 semana,
sendo que todo dia € registrada a temperatura retal e é feito um exame fisico pelo menos 2 vezes

durante o periodo de observagao.
2) Selecdo do candidato e preparacio:

Dois ou trés candidatos potenciais para a realizagfio do implante sfo selecionados 1
sermana antes da cirurgia apos uma consulta com o veterinario. Esta seleciio preliminar ¢ baseada

no histérico de doengas infecciosas, resultados de exames fisicos € peso corporal. Uma selecio
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final € feita baseando-se em dados hematol6gicos adicionais, pela andlise de amostras de sangue

retiradas pela manhd, antes de alimentar os animais.

Os critérios de sele¢do dos animais incluem as seguintes caracteristicas e necessidades:
- Fémeas da raga Texas Longhorn;
- Peso entre 80 ¢ 100 kg;
- Ausculta respiratoria normal, sem diarréia, rinorréia ou tosse;
- Sem lesGes de pele infectadas em dreas cirdrgicas;
- Temperatura retal;
- Hematécrito acima de 28%;

- Bioquimica do figado e fungfo renal normais.

Um dia antes da cirurgia, o animal selecionado ¢ removido para a sala pré-operatéria e
depilado em ambos os lados do pescogo, nos lados esquerdo e direito do peito & em parte da
parede abdominal. O animal ¢ completamente lavado apés a depilagio. E entdo aplicada solucdo
de Betadina nas 4reas de depiladas. O animal ¢ alimentado e entfio descansa por 18 h antes da

cirurgia, enquanto que se permite a ingest&io de 4gua e sal por até 12 h antes da cirurgia.

O peso do animal ¢ verificado, o estado fisico ¢ avaliado e os seguintes parmetros
fisiologicos sfo registrados a cada 4 h até a manhd da cirurgia: frequéncia cardiaca, frequéncia
respiratéria, ingestdo de dgua e produgic de urina.

3) Antibidtico profilatico:

Uma hora apés a depilagdo, inicia-se a administragfio de antibidtico profilatico que

continua durante a cirurgia € no periodo pés-operatério por 10 dias, caso seja necessario que o

experimento seja prolongado.

4) Estudo bicquimico pré-operatério:



Como controle pré-operatério, complementando a hematologia durante a seleciio do

animal, ensaios bioquimicos completos sdo realizados no animal, 2 dias antes da cirurgia

5) Preservagdo das proteses valvares cardiacas:

As valvulas pericardicas bovinas disponiveis comercialmente sdo preservadas em
glutaraldeido a 0,45% por pelo menos 3 anos antes dos testes “In Vivo™. As véalvulas implantadas
nas entradas dos ventriculos artificiais (tricispide no ventriculo direito e mitral no esquerdo)
possuem um didmetro de 27 mm e as implantadas nas saidas dos ventriculos (pulmonar no direito

e adrtica no esquerdo) possuem 23 mm.

Trés dias antes da cirurgia, essas valvulas sfio suturadas aos bordeletes de entrada e aos
enxertos de saida do TAH. Apos a sutura, as valvulas com os bordeletes e os enxertos sio
preservados em formaldeido a 5% por 3 dias. Imediatamente antes do implante essas vélvulas sio

cuidadosamente enxaguadas.
6) Preparago dos bordeletes de entrada e dos enxertos de saida do TAH:

Como citado, trés dias antes do implante, as valvulas sfo suturadas aos bordeletes e
enxertos, sob condigBes esterilizadas. Nos bordeletes, sfo suturadas por pontos cruzados verticais
(fios de sutura Ethibond 2-0 ou 3-0). As vélvulas de saida sfio suturadas aos enxertos com suturas

continuas (Prolene 2-0 ou 3-0). Enxertos e bordeletes sfo entdio submersos em formaldeido a 5%.

73 Coleta de sangue:

Sao preparadas dez bolsas de sangue com 450 ml para transfusio. Este sangue é retirado
de outros animais (doadores) e preservado em baixas temperaturas (2 a 4°C) por um perfodo de
até 2 dias.

8) Anestesia
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Com 30 min antes da indug3o da anestesia, 0 animal é pré-medicado com 0,4 mg de
sulfato de atropina. A indugdo ¢ feita com Halotano (4 a 6%), 6xido nitroso e oxigénio
misturados e administrados através de mascara facial. O tubo endotraqueal é entdo inserido e a
respiracdo € mantida por ventilador de anestesia mecinico. Apos a intubagfio, um cateter
intravenoso ¢ inserido na veia jugular esquerda. E feita uma infusio rapida de solucdo de Lactado
durante a primeira hora (500 a 1000 ml). Para a anestesia durante a cirurgia, é combinado
Halotano (0,5 a 1,5%) com administra¢fio periédica de um relaxante muscular (Pancurénio 2 a 4

mg, aproximadamente acada 1 a2 h)

9) Procedimentos cirtrgicos:

A Figura 12.3.3-1 mostra esquematicamente o posicionamento do TAH no animal. Os

procedimentos cirdrgicos béasicos para o implante do TAH estfio descritos no Apéndice 7.

Cuidados pds-operatdrios e monitoracio:

Apb6s a cirurgia, o animal € transferido para uma gaiola e colocado sob constante
observagdo na UTL A Tabela 12.3.3-3 relaciona os parimetros a serem meonitorados e registrados
continuamente durante todo o experimento (veja Apéndice 3). A pressio adrtica ou arterial (AOP)
¢ monitorada utilizando um cateter preenchido com soro fisiologico colocado na artéria carétida
direita, enquanto que a pressdio arterial pulmonar (PAP), a pressio atrial esquerda (LAP) e a
pressdo atrial direita (RAP) sGo monitoradas por cateteres montados nos respectivos bordeletes e
enxertos conectados ao TAH. Esses cateteres sio conectados aos transdutores de presséo. O
eletrocardiograma (ECG) € monitorado com eletrodos colocados na parede atrial e no tecido
subcutdneo. A terapia antibidtica profilatica € iniciada no pré-operatério e continuada por 10 dias.
As drogas anti-coagulantes profilaticas ndo s3o administradas em nenhum caso, exceto durante a
cirurgia e 20 término dos experimentos para prevenir coagulacio de sangue pds morte. O animal é

pesado. O balanco de volume de dgua é verificado todos os dias.
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Figura 12.3.3-1 Desenho Esquemaético Mostrando o Posicionamento Anatdmico do TAH
Implantado em um Bezerro.
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TABLE 12.3.3-3

Dados Monitorados Durante os Testes “IN VIVO” com o TAH:

Parametros Hemodinimicos e Sistémicos

- Frequéncia de Batimento do TAH {(bpm)

- Deslocamento ¢ posicionamento das Placas Propulsoras
- Deslocamento e posicionamento do Parafuso de Roletes
- Pressdo adrtica (AOP)

- Presso da artéria pulmonar (PAP)

- Pressdo atrial esquerda (LAP)

- Pressdo atrial direita (RAP)

- ECG (atrial)

- Velocidade do Motor

- Corrente e Tens&o elétrica

Em adic#io, os pardmetros a seguir sio registrados a cada hora:

- Frequéncia respiratdria

- Temperatura corpérea (retal)

- Volume de lquido ingerido

- Volume de urina

- Volume de secre¢io drenada do térax (primeiros dias pés-operatério)

- Posiglo do animal {em pé ou deitado)
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Controle de fluidos

Para os estudo de desempenho do sistema e para ajudar na recuperagio do animal, a terapia de
fluidos, durante a cirurgia e no periodo pds-operatério imediato, é de grande importancia. A
melhor estratégia para terapia dos fluidos, durante e apos a cirurgia, é manter o volume de sangue

em circulag@o do animal a um nivel mais préximo possivel do pré-operatério.

O retorno sangiiineo do oxigenador apds a circulagdo extracorpérea serd feito
cuidadosamente, mantendo-se a RAP média abaixo de 10 mm Hg. A perda de sangue pés-
operatéria serd monitorada a cada hora e serd providenciada reposigio adequada com transfusdo
de sangue. A manutencdo diaria do volume de fluidos seréd calculada através da produco de urina
e pela perda insensivel de 4gua do animal (a perda média € de aproximadamente 2.5 a 3,0 L/dia
em animais com os pesos corporais propostos). Em animais com o TAH operando no modo
LMA, a pressdo atrial direita € controlada pelo fluxo de bombeamento da bomba esquerda e pelo
volume circulatério de sangue. A fungo da bomba esquerda do Sistema TAH deve ser
principalmente dependente da pré-carga, ou seja, da pressdo atrial esquerda (LAP) que, por sua
vez, ¢ dependente do rendimento da bomba direita. Para avaliar a funciio do Sistema TAH com tal
complexa interagfo biol6gica, ¢ imperativo manter um parimetro constante ou na média
fisiologica, geralmente o volume de sangue em circulagfo. Apés a fase de recuperacdo, o animal
assume o controle do seu volume de sangue circulante através da sistema renina-angiotensina,
horménio natriurético atrial e através das interagSes aldosterona e rins, que irfio refletir no

funcionamento do Sistema TAH e, consequentemente, na adaptacio do animal ao TAH.

Estudos bioquimicos

Uma hematologia e exames bioguimicos completos do sangue sfo feitos durante os
experimentos do TAH “In Vivo”. O objetivo desses extensivos testes laboratoriais é avaliar os
efeitos dos materiais da bomba e do bombeamento na fisiologia do animal, isto €, nas principais
fungbes dos Orglos e nos componentes do sangue, especialmente nos elementos figurados, tais

como: eritrocitos e plaquetas. O tempo de Protombina (TP) e os fibrinogénios sfo essenciais para
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documentacdo do situagio da coagulacdo sangiiinea. A contagem de células brancas, seu
diferencial e o nivel de fibrinogénios também sio bons indicadores para se detectar infecgio
sistémica. O desgaste devido a implantagfio da bomba ¢ avaliado pelos niveis de catecolaminas,
0s quais, juntamente com os niveis de renina e 4cido lictico, sdo também importantes para andlise
da hemodinémica. A hemolise € essencialmente avaliada pela hemoglobina livre no plasma. As
fungdes dos principais 6rgdos, tais como: figado e rins, sfo avaliadas por ensaios laboratoriais. Os
efeitos do fluxo da bomba no equilibrio osmético e no balanco dos fluidos do corpo sdo avaliados
pela pressdo osmética do soro, volume do sangue em circulacio e dados hematolégicos. O
tromboembolismo, ¢ motivo de grande preocupacdio para os dispositivos cardiovasculares, e
podem ser avaliados por uma anilise cuidadosa diaria do comportamento do animal e das fungdes

gastrointestinais.

Testes de desempenho do TAH

Uma variedade de estados fisiologicos pode ser observada durante os primeiros dias pos-
operatdrios. Hipovolemia, hipotensdo ou hipertenséo, alta frequéncia respiratéria e alta frequéncia
de batimento atrial, podem ser observados durante a recuperagio do trauma cirtirgico. Apos este
periodo (periodo de recuperacgio), deve ser observada uma condi¢io hemodindmica relativamente
estavel com gradual retorno ao normal. Isto é correlacionado estreitamente com as condigdes

normais do animal e seu apetite.

Com os papel de registrador grafico se movendo com velocidade de 50 mmy/s, todos os
pardmetros relacionados na Tabela 12.3.3-3 sfio continuamente registrados. Nesses testes as
mudancas na pés-carga confirmam os dados anteriores (Nosé, 1992; Takatini, 1992; Sugita 1984;
Watanabe, 1986) ¢ s@o particularmente relevantes para se avaliar o desempenho hemodinédmico
do sistema TAH, cujo conceito de controle se baseia primariamente na sensibilidade 2 pré-carga

esquerda (atrio esquerdo) (veja Capitulo 6).

Informagdes adicionais para avaliacio do desempenho do TAH sdo obtidas mudando

rapidamente a pré-carga através do aumento do volume circulante. Um aumento de 10 a 15% sera
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induzido por uma rapida infusdo de Dextran e solugfio salina. A sobrecarga circulatéria serd

monitorada cuidadosamente pelas pressdes venosa central e atrial esquerda.

12.4 Protocolo de Patologia

12.4.1 Objetivos do Exame Anatémico

O objetivo deste extensivo protocolo de patologia é avaliar o formato do sistema TAH e
seu desempenho “In Vivo” do ponto de vista morfolégico. O exame patolégico dos principais
6rgdos reflete a compatibilidade do tamanho e peso do sistema, o desempenho hemodinimico e a
compatibilidade sangiiinea de todos 0s componentes do sistema em contato com sangue. A
infecclo ao redor do TAH juntamente com os efeitos da vibragio e dissipagdo de calor de cada
componente sdo examinados através de cuidadosa analise do tecido de encapsulamento e dos
orgdos adjacentes, inclusive do tecido 6sseo. Sfo feitas culturas bacteriolégicas nas superficies

dos dispositivos.

Compatibilidades do tamanho, peso e configuragio:

A aceitacBo do tamanho, peso e configuraciic do sistema é avaliada através de
observacbes cuidadosas do local do implante, verificando possiveis deslocamentos anatémicos
dos atrios, veia cava, pulmdes e diafragma abdominal. Qualquer deformidade na cavidade
toracica devido ao implante deve ser docurmentada de acordo com o protocolo de avaliacio
geométrica da caixa tordcica (Nosé, 1979). Este protocolo foi estabelecido para avaliar os efeitos
da presenga de dispositivos pulséteis, tal como na geometria adjacente das costelas com a
presenca da cdmara de complacéncia. Cortes histolégicos também sio obtidos das costelas
adjacentes ao implante para avaliagdo estrutural. Os resultados desse estudo prévio indicou que os
tecidos Gsseos adjacentes aos dispositivos induz a hipertrofia local do osso, ao contrario de

estreitamento ou atrofia, nfio havendo perigo de fratura de costela ou deslocamento da bomba. Os
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resultados refletem néo apenas o efeito de ancoragem da bomba de sangue a caixa toracica mas

também os efeitos vibratérios do dispositivo.
Os efeitos do desempenho hemodinimico:

A adequacio do débito da bomba ¢ melhor avaliado através do ganho de peso do animal,
do crescimento dos principais 6rgdos e da perfusio dos tecidos revelada pela presen¢a ou
auséncia de mudangas isquémicas cronicas. Um débito inadequado da bomba induz um aumento
no volume de sangue em circulagio e relativa anemia, conforme pode ser visto em falhas
cardiacas congestivas cronicas. Isto é refletido em mudancas anémicas e edematosas nos
principais 6rgdos e tecidos musculares. A sensibilidade do sistema 3 pressdo de enchimento se
reflete no peso e histologia dos érgéos superiores. Uma pressdo venosa central elevada é refletida
no peso do figado e sua patologia, inclusive necrose central. A presenca de elevada pressdo atrial
esquerda € mostrada prontamente em mudancas na estrutura capilar alveolar (pulmdes). Os niveis
de press@o e a amplitude do pulso de pressdo do sangue sdo refletidos na arquitetura da parede
arterial tanto do sistema circulatério sistémico quanto pulmonar. E um procedimento de rotina
medir-se a espessura da parede arterial nos pulmdes, rins e bago em experimentos com TAHs e

bombas de assisténcia biventricular ndo pulsateis.
O efeito de vibragdo ¢ dissipagio de calor:

As fontes de vibragdo incluem o acionador, a bomba de sangue e a cimara de
complacéncia. De estudos anteriores no tecido de encapsulamento de vérios sistemas de suporte
ventricular esquerdo (Tsutsui, 1986) e de cAmaras de complacéncia (Harasaki, 1985), nio foram
verificados efeitos adversos nos 6rgfos e tecidos adjacentes causados pelo atuador, pela bomba de
sangue ou cdmara de complacéncia. Contudo, a vibrago de um implante se reflete melhor na
espessura da capsula de tecido e sua natureza histolégica. A dissipacfio de calor do dispositivo
nos tecidos adjacentes € refletida na cépsula de tecido, especialmente com relagfio & quantidade de
formagfo capilar nesta cépsula (Sasaki, 1992). Na autépsia, a capsula de tecido € aberta, e a

natureza e quantidade de cada fluido na cépsula s@o documentados. A maturidade da capsula, ou
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seja, o grau de colagenizacdo, as reagSes inflamatérias e densidade dos vasos capilares sfo
avaliados. O efeito dos implantes no tecido dos pulmdes e diafragma, que so as principais
estruturas vizinhas ao sistema de TAH, ¢ avaliado em termos de extensdo de atelectasia, reagéo

inflamatoria e grau de necrose por compresséo, se houver.

Os efeitos da compatibilidade na corrente sangiifnea:

A deteccdo de émbolos ¢ um dos objetivos principais do estudo patolégico. Os grandes
vasos e suas principais ramificac3es sdo abertos e qualquer &mbolo macroscépico é procurado. Os
principais 6rgdos sdo laminados a intervalos de 1 cm e as extremidades dos vasos sdo
cuidadosamente examinadas. O tamanho e localizacio do émbolo e o tamanho e extensio do
infarto sdo registrados. O €mbolo € processado para histoquimica, para pesquisar a origem desse
émbolo. Estudos prévios sobre tromboembolismo em implantes de coragdo artificial em bezerros
indicaram que o rim ¢ o principal alvo para a embolia, a embolizagio na circulagdo do cérebro ¢
extremamente rara (Harasaki, 1986). E prestada uma especial atengdo a patologia dos rins. Em
bezerros, ¢ comum a nefrite intersticial cronica. Esta lesdo causa descoloragio esbranquicada bem
circunscrita que aparenta velhos infartos. O niimero, tamanho e natureza das descoloragdes sdo

cuidadosamente documentados e fotografados.

12.4.2 Protocole de Exame Anatomico e Retirada dos Implantes

Antes de sacrificado, o animal ¢ heparinizado com injecfio intravenosa de 5 mg/kg de
heparina. O bombeamento continua por um periodo maior do que 5 min para evitar qualquer
formacdo de trombo pds morte. Nesse meio tempo, é medido o peso corporal final. A eutanasia ¢
feita com inje¢30 intravenosa de tiamiral (2 g). O TAH ¢ desligado e ¢ médulo de controle
desconectado. Amostras para histologia e para estudos bacteriologicos sfo retiradas das
perfuragdes ou entradas na pele das tubula¢es e derivagSes percuténeas. A pele é aberta ao longo
das derivagdes percutineas para detecgéo de qualquer sinal de infecgio. As capsulas de tecido dos

implantes subcutineos sdo medidas quanto a espessura, ¢ faixas dos tecidos sdo processadas para
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histologia, conforme descrito anteriormente. Séo feitas culturas bacteriolégicas cuidadosas nos

tecidos de interface do dispositivo.

A cavidade toracica € aberta do 2 ao 9° espaco intercostal esquerdo. Sio descritos a
quantidade de derrame pleural e a extensdo da adesfio do pulmio. A parede do térax entre a 3 e a
9% costela é retirada através de dissecgdio das costelas nas jungbes vertebral e esternal. Sio
cuidadosamente documentas as localizagBes anatémicas da bomba em relagdo aos pulmées,
diafragma e estruturas do mediastino. O tecido de encapsulamento da bomba é examinado
também, conforme mencionado anteriormente. A bomba de sangue e o 4trio juntamente com a
capsula de tecido sdo libertados do pulmdo por disseccio das artérias pulmonares direita e
esquerda no hilo, dissecgio das veias pulmonares na entrada no 4trio esquerdo, e da aorta a 2,5
cm do conector de silicone. As cépsulas de tecido do dispositivo sfo cuidadosamente removidas e
sujeitas a estudos histolégicos. Sdo feitas também culturas bacteriolégicas na interface do
dispositivo e do tecido. O atrio natural e o dispositivo sdo enxaguados com uma grande
quantidade de solugfo salina fisiol6gica. Sdo feitos exames gerais dos atrios, das valvulas de

entrada e saida, enxertos e da estrutura interna da bomba.

Um exame geral dos principais drgéos internos é feito apds o Exame Anatdmico. O
cérebro, cerebelo e corddo espinhal superior séo laminados a intervalos de 1 em apds 1 semana de
fixac@io em solucdo de formalina (10%). Todos os demais principais érgdos sfo laminados na
autopsia na procura de tromboembolismo, seguido da abertura de sua vasculatura. S30 obtidas
secgOes histologicas rotineiras do pulmao (em ntmero de 12 de cada lobo), cérebro (10), rins (6),
figado (3). baco (3), supra-renais (2), intestino delgado (1), grosso (4), pancreas (1) e nodulo

linfatico paratraqueal (1). Sdo retiradas também secgBes contendo quaisquer leses.

12.4.3 Avaliacio do Coraciio Natural e da Bomba de Sangue

Os objetivos das andlises morfoldgicas do coracfio natural e das superficies da bomba sio

avaliar as interagdes entre a bomba de sangue e os tecidos naturais e entre o sangue e o0s
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biomateriais utilizados. E dada énfase na qualificagdio e quantificagdo das capsulas de tecido ou
formagdo de membranas nas interfaces entre material e o tecido natural, calcificacio das vélvulas
biolégicas ¢ dos diafragmas da bomba de sangue, pseudoneointima formada nos condutos e

deposigdo dos elementos do sangue na superficie lisa da gelatina que reveste as camaras da

bomba de sangue.

Apos enxaguar abundantemente com solugfo salina, os atrios e a bomba de sangue sdo
abertos, qualquer patologia importante € registrada ¢ fotografada. As vélvulas e diafragmas, ap6s
serem cuidadosamente destacados da placa propulsora, sfo radiografados para determinar o grau
de calcificagdo. Apos a radiografia, uma cispide de cada valvula e o depésito calcificado na
bomba de sangue sdo retirados e congelados a -80°C para quantificacio de calcio e histoquimica,
conforme descrito anteriormente. O procedimento mencionado ¢ feito evitando secagem pelo ar
dos materiais € dentro do menor espago de tempo possivel. O restante dos materiais e tecidos
naturais séo entéo fixados em solucdio de glutaraldeido a 2% e é efetuado um exame detalhado

das amostras apés sua fixagio a 4°C, durante toda noite.

Porgdes do tecido congelado da valvula e dos depésitos calcificados da camara da bomba
de sangue sdo entdo descongelados, pesados e secos no forno a véacuo até que seja obtido peso
constante. A amostra € entdo dissolvida em solugio de 4cido nitrico a 35% por 12 horas, € o

conteudo de calcio ¢ medido por espectroscopia de absor¢dio atdmica de acordo com os
procedimentos laboratoriais normais.
12.4.4 Avaliacio Microscopica das Interacdes dos Materiais com o Tecido e ¢ Sangue

Apbs a fixacho e observagio cuidadosa, sio obtidas amostras das areas acima descritas €,

posteriormente, processadas para microscopia a luz, eletrénica e analise elementar em Raio X.

Amostras sao obtidas da veia cava a 2,5 cm de suas juncdes para medigSes histoldgicas da

espessura da parede. Também séo obtidas amostras de células do nédulo sinusal para avaliar as
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mudancas morfolégicas com a auséncia de perfusio corondria. S#o obtidas amostras histologicas
das paredes anteriores de ambos os étrios para medigdes da espessura. Sdo obtidas amostras em
série dos atrios aos bordeletes de entrada do TAH para determinaciio da extensdo do crescimento
de tecido interno e formagBio de membrana, se houver. SZo avaliadas quantitativa e
qualitativamente as caracteristicas histolégicas, inclusive o tamanho, concentraciio e distribuigio

de depositos calcificados. Se indicado, sdo incluidos estudos de bactérias e fungos.

S&o obtidas sec¢bes seriadas dos diafragmas da bomba e das cdmaras de bombeamento a0
longo dos eixos horizontal e vertical. Essas amostras séo observadas para medigiio microscdpica
da espessura da gelatina, impregnagio da camada de gelatina ao substrato de borracha de
Poliolefina e a superficie texturizada de resina epoxi e qualquer deposicdo microscopica €

calcificagdo. As amostras restantes das valvulas e diafragmas congeladas sdo cortadas e fixadas.

S&o obtidas amostras para estudo em microscopia eletronica da jungio do bordelete com o
atrio, de cada valvula, das cdmaras e dos diafragmas. As amostras dos bordeletes sio observadas
para verificar a extensdo de células endoteliais desde o tecido natural. A observacdo das amostras
das valvulas, das cdmaras da bomba e dos diafragmas é focalizada na deposi¢Bic microscopica,
calcificagio e infecgdo. E dada atengdo especial na detecgfio de qualquer defeito na camada de
gelatina, especialmente na curvatura do diafragma e sua relagio com a deposictio localizada e
calcificagdo. A adesdo de leucécitos e digestio de gelatina é cuidadosamente observada. O
niimero ¢ morfologia das plaquetas na superficie de gelatina indicam se a gelatina tratada com
glutaraldeido ativa as plaquetas. As amostras para microscopia eletrdnica também sfio obtidas da
area de junco do diafragma e da cimara e ao longo do perimetro da placa propulsora para

quaisquer marcas de desgaste possiveis.
Porges das valvulas de tecido e amostras dos diafragmas s3io retiradas visando detectar os

focos iniciais de calcificagio em relagio ao componente estrutural do tecido da valvula e/ou da

camada de gelatina ¢ observar qualquer mudanca na estrutura da gelatina.
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A distribuigdo de fosfato de calcio na valvula e camada de gelatina é analisada em
amostras. Uma pergunta chave a ser respondida com esta metodologia ¢ se a calcificagiio ocorre
diretamente sobre ou dentro da camada de gelatina sem ruptura e sem a presenga de células

degradadas.

12.4.5 Estudos de Infec¢fio Centralizada no Dispositivo

S#o feitos estudos histolégicos nas capsulas de tecido. Para os estudos bacteriologicos sio
feitos com €nfase & cultura de bactérias existentes na interface entre o dispositivo e o tecido. Na
autdpsia, depois da remocdo das capsulas de tecido, sdo feitas culturas da superficie externa do
dispositivo. Um centimetro quadrado (1 cm?) das capsulas de tecido juntamente com o tecido
Dacron correspondente ¢ incubado a 35°C. Um segmento idéntico adjacente ao enxerto (tecido
natural mais tecido Dacron) € colocado para romper o biofilme da superficie e desalojar

microcol6nias aderentes da superficie do enxerto. Uma outra amostra de enxerto é colocada em

glutaraldeido a 2% para exame em microscdpio.

12.5 Resultados ¢ Registros de um dos Experimentos “In Vive”
Cirurgia N® 9602 - Animal: Texas Longhorn, Fémea, 90 Kg

Data: 23 de julho de 1996

Cirurgido: Y. Ohashi

Cirurgites Assistentes: E. Tayama, Y. Takami, T. Nakazawa
Anestesista: 8. Ohstubo

Engenheiro Responséavel: A. Andrade

Engenheiro Assistente: J. Villard

Perfusionista: J. Gay
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Preparacdo do equipamento:

Um novo modelo de TAH desenvolvido. Quatro prototipos foram construidos. Foram
instalados novos diafragmas no TAH, e biolizado com 5% de gelatina. O TAH, os bordeletes de
entrada e os enxertos ou condutos de saida foram enxaguados em solugdo salina antes do
implante. Os bordeletes e os condutos foram previamente impermeabilizados por coagulacio do

proprio sangue do animal, antes de ser heparinizado.
Procedimento cirirgicos:

As 7:45 h da manhi iniciou-se a anestesia. Apbs a intubagfo, tomou-se uma linha de
infusdo na veia jugular esquerda com agulha 16 G e foi injetado lactato Ringer. Sob anestesia
geral, o animal foi colocado na mesa de operagdo na posigdo lateral esquerda. O pescogo e o peito
direitos foram esfregados. Foi feita uma incisdo no lado direito do pescogo ao longo da margem
anterior da veia jugular por cerca de 8 cm. A veia jugular e a artéria carétida direita foram
expostas ¢ amarradas. Foi tomada uma linha arterial na artéria carétida direita com agulha 18 G
temporariamente. O torax foi aberto no 4° leito costal e a 4% costela foi ressecada. Nio foram
detectadas anormalidades na cavidade toracica. A artéria mamaria direita foi usada como uma

linha de pressdo arterial. O pericardio foi aberto numa incisfo em forma de T invertido.

Apos administra¢8o de heparina sistémica com 3 a 5 mg/kg de peso corporal, foi inserida
uma canula arterial 22 F na artéria car6tida direita. A linha arterial temporaria foi removida da
artéria cardtida. Uma cénula venosa 32 F foi inserida na veia jugular direita; foi também inserida
uma cénula venosa 40 F na veia cava inferior. As veias cavas superior e inferior foram amarradas

as 10:05 h.

A circulagBo extracorpdrea foi iniciada e um fluxo total 5 L/min foi estabelecido. A
temperatura do corpo foi resfriada para 24°C. Um pincamento cruzado foi aplicado nas artérias
aorta ¢ pulmonar, ¢ logo depois, foi feito um furo no ventriculo esquerdo ¢ descomprimido.

Ambos os grandes vasos foram removidos ao nivel valvular. A pinga cruzada foi novamente
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aplicado apenas a aorta e a anterior foi retirada. Os ventriculos foram removidos no sulco atrio
ventricular, € o excesso de musculo cardiaco foi cortado. Os bordeletes atriais foram cortados e
suturados com Prolene 3-0. Primeiro, o bordelete esquerdo foi suturado; o procedimento de sutura
do bordelete esquerdo foi acompanhado de alguma dificuldade, levando quase 1 hora. Diversas
suturas adicionais foram feitas para assegurar a hemostasia. Nfo foi detectado vazamento de

sangue na anastomose de ambos os atrios e bordeletes.

O estudo de ajuste anatdmico mostrou ligeira compressdo de ambos os 4trios pelo TAH
devido & menor cavidade tordcica desse animal. Os enxertos de saida foram anastomizados a
artéria pulmonar ¢ 2 aorta. Ndo houve dificuldade neste procedimento. Apés revisio de
vazamentos, o TAH foi conectado ao bordelete e ao enxerto direitos. A manipulagsio do TAH foi

relativamente facil.

A camara de bombeamento ndo se encheu apenas com o sangue da veia pulmonar e o
enchimento do pulméo néo foi eficaz. Foi aplicado ar comprimido com baixa presséo ao tubo de
complacéncia de forma que o diafragma se movesse levemente para fora. Finalmente, 2 cAmara de
bombeamento esquerda foi enchida com sangue. Entfio, os conectores de silicone foram
amarrados com fio de aco (abragadeiras). A cidmara de bombeamento direita foi conectada ao
bordelete e o enxerto direitos, foi feita a evacuagdo de ar da mesma forma que na cimara

esquerda. Os conectores também foram amarrados na cimara direita com fio de ago.

A temperatura corporea foi elevada. O fluxo de sangue da circulagio extracorpérea foi
substituido pelo fluxo do TAH gradual e cuidadosamente. A circulagio extracorpérea foi
diminuida lentamente sem qualquer problema. A pressdo arterial foi mantida por volta de 100
mm Hg, a pressio atrial esquerda foi mantida abaixo de 20 mm Hg. A pressio da artéria
pulmonar foi temporariamente elevada para 60 mm Hg, logo ap6s o inicio do bombeamento do
TAH. As 3:20 h da tarde a circulagio extracorpérea foi terminada. O tempo total de perfusio foi
de 5:15h.
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Ap6s terminada a circulagfio extracorporea, um estado anéxico de baixa pressio de O, (20
a 30 mm Hg) foi mantido devido a edema do pulmdo. Uma suc¢éio traqueal mostrou exsudagio
hemorréagica. Foi dado 100% de oxigénio ao animal, mas a condigfo respiratéria nio melhorou. O
vazamento de sangue foi controlado. O desempenho hemodinimico foi mantido em boas
condigdes. O peito foi fechado. Néo foi usado fio de eletrocardiograma (ECG) atrial. A operagio

foi terminada as 16:30 h e 0 animal foi levado 4 unidade de terapia intensiva (UTI).
Pos-operatorio:

As 17:00 h o animal foi transferido para a UTI sob ventilacdo mecanica com 100% de
oxigénio. Ele foi mantido em uma gaiola na UTI, deitado na posigdo lateral. A pupila direita foi
aberta e mostrou reflexo a luz. Uma andlise dos gases do sangue foi feita na UTI em condigdes de
respiragdo de 100% de oxigénio em ventila¢io mecénica de 20/min, e os resultados foram os

seguintes: pH = 7,26, pressdo de O, = 54 mm Hg, pressdo de CO»= 38 mm Hg.

Como o teste de TCA indicou 200 s, 5 ml de administragdo de protamina corrigiu o valor
de TCA para uma média aceitdvel. Nao foi detectado sangramento no tubo de drenagem. Foi
mantido um bom desempenho hemodindmico com modo de operagio FR do TAH a uma
frequéncia de 120 bpm, o fluxo foi de 6 L/min contra pés-carga esquerda de 100 mm Hg ¢ pés-
carga direita de 30 mm Hg, e com pré-carga esquerda de 15 mm Hg e pré-carga direita de 15 mm

Hg.

As 20:00 h foi detectado movimento do corpo com estimulos. As condigBes
hemodindmicas foram mantidas estaveis até as 2:00 h da madrugada no primeiro dia pés-
operatorio (24 de julho de 1996). Apés isso, a pressdo sistémica do sangue diminuiu
gradualmente com diminui¢8o das pré-cargas direita e esquerda, uma transfusio de sangue (400 a

500 ml) manteve a pressdo sangilinea sistémica estavel por cerca de ! hora.

As 8:00 h da manh3 do primeiro dia pos-operatério, uma analise dos gases no sangue scb

as condigbes de respiracio de 20/min sob ventilagio mecénica com 100% de oxigénio mostrou o
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seguinte: pH = 6,86, pressdo de O, = 40 mm Hg, pressio de CO, = 78,7 mm Hg e hematocrito
(Ht) = 30%. O animal nio mostrou qualquer respiracdo espontdnea. Como nfo havia vazamento
de sangue no tubo de drenagem, suspeitou-se de sangramento dentro da cavidade do térax,
baseado no estado hipovolémico que se prolongou mesmo com a freqiiente transfusio de sangue.
Os tubos de drenagem do térax foram limpos para remogdio de codgulos dentro dos mesmos.
Apoés a limpeza, uma grande quantidade de sangue saiu dos tubos de drenagem, a quantidade
total de sangue drenado foi de 3.000 ml. Uma analise dos gases no sangue mostrou subita
melhora (pH = 6,994, pressdo de 0; = 497 mm Hg e pressio de CO, = 51,9 mm Hg). O TCA foi
elevado de 400 para 500 s devido a uma perda de fatores de coagulagio devido ao sangramento.
Foram preparadas 10 bolsas de sangue bovino fresco para suprir tanto os fatores de coagulacdo

quanto o de sangue.

As 16:00 h do primeiro dia pés-operatério, apos a transfusdo de diversas bolsas de sangue
fresco, o vazamento de sangue dos tubos de drenagem parou e o valor de TCA diminuiu abaixo

de 180 s.

O TAH operou em boas condigbes sem qualquer fatha operacional. O estado
hemodindmico se manteve estavel até a tarde do segundo dia pés-operatério. No se observou
qualquer influéncia do ciclo respiratério na AOP. A Figura 12.5-1 mostra que o TAH trabalhou
mantendo estaveis o débito cardiaco e a pds-carga. Nio houve necessidade de circuito eletrdnico
no controlador de TAH para compensar as mudangas na pré-carga provocadas pela frequéncia

respiratdria.

As 19:00 h, o controlador do TAH foi desligado sob profunda anestesia do animal. O

tempo total de bombeamento foi de 55 h sem qualquer problema mecénico ou elétrico.

Resultados da autdpsia:

Foi feita autdpsia de acordo com o protocolo anteriormente descrito. Uma cavidade

toracica foi ocupada por cerca de 2 litros de sangue. Uma pequena por¢io num lobo inferior do
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pulmédo direito ficou firmemente pressionado contra o bordelete de entrada da cAmara direita de

bombeamento, causando um ferimento superficial de 1 cm de didmetro no pulmdo.

O figado e ambos os rins ndo apresentaram qualquer anormalidade. No foi detectada

qualquer lesdo infartada nos rins.

As conexdes dos bordeletes de entrada e condutos de saida das cAmaras de bombeamento

estavam intactas. As por¢Ges suturadas estavam todas intactas.

A biolizagdo foi suficiente e nfo havia trombose na cdmara de bombeamento. Também
néo havia formagdo de trombo nas vélvulas. Nio foi detectado vazamento de sangue dentro do

acionador da bomba.

O experimento foi satisfatério e os dados necessarios quanto 2 funcionalidade do TAH
foram obtidos. Ficou comprovado que nfio é importante a influéncia na frequéncia cardiaca
devido a mudanga nas pré-cargas causada pelo ciclo respiratério do amimal, uma vez que as

pressdes arteriais foram mantidas estaveis.
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velocidade do papel do registrador — 10 mm/s

Pressfio Adrtica (mm Hg)

Pressdo na Artéria
Pulmonar (mm Hg)

Pressio no Atrio
Direito {mm Hg)

Fluxo (L/min)
Frequéncia 1004ﬂrrkﬁ¢rﬂﬁ~{rmi«’-rr_”~%~—; _
Cardiaca (bpm) 0 Lo e Tempo (8)

Figura 12.5-1 Dados Hemodinimicos Registrados Durante um Experimento “In Vivo™ com o
TAH Eletro-Mecénico.
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Capitulo 13

Integracio do TAH com os outros sub-sistemas

13.1 Controle do Volume Varigvel
13.1.1 Consideracdes Sobre o Projeto

Qualquer bomba pulsitil de sangue, incluindo o coracdo natural, deve compensar a
variagdo de volume que ocorre quando o sangue entra e sai dos ventriculos. Se o sistema de
bombeamento de sangue fosse completamente cercado por paredes rigidas, poderia ocorrer
oscilagdes de pressdo inaceitaveis atras dos diafragmas ou outros elementos de deslocamento. O
coragio natural resolve este problema sendo rodeado pelo tecidos flexiveis dos pulmdes. A
primeira vista, parece que o modo de controle LMA de batimento alternado, selecionado para o
TAH, eliminaria este problema, pois o fluxo direito de entrada poderia compensar a ejecio
esquerda e vice-versa. Entretanto, uma analise e compreensdo mais apurada do TAH revela que

isto nfio acontece. Vérios fatores adicionais precisam ser considerados:

1. Existem diferencas significativas entre os fluxos esquerdo e direito, cronicamente e de

batimento a batimento;

2. Durante um batimento, as taxas de enchimento e ejegio fisioldgicas instantineas podem ser

diferentes;
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3. Os pacientes podem tossir, espirrar, vomitar, etc, causando uma grande variagfo no equilibrio

hemodindmico;

4. Se houver gas confinado no espago intraventricular, ser4 necessiria uma expansio volumétrica

para compensar mudangas de pressdo barométrica.

Para administrar essas dificuldades, a camara de complacéneia intratoracica foi
desenvolvida como um dispositivo de volume varidvel. O conceito desta cdmara é mostrado
esquematicamente nas Figuras 13.1.1-1 e -2. O espago existente entre os diafragmas das bombas
de sangue no TAH ¢ conectado a uma bolsa plana ¢ flexivel que sofre acdio da pressdo
intratordcica. Este volume da cAmara pode expandir ou contrair com pequena resisténcia em

resposta ao movimento da bomba de sangue ou mudangas de sua pressdo.

13.1.2 Projeto do Diafragma e Caracteristica de Estabilidade da Pressio versus Volume

A formagdo de um tecido de encapsulamento estavel ao longo do tempo ¢ essencial para
um projeto de cimara bem sucedido. Foram consideradas as superficies lisas e as de tecido
Dacron combinadas com substratos de silicone, Biomer e de Hexsyn. Os estudos publicados por
Snow (1979 ¢ 1981), bem como o Capitulo 9.3.6, resumem os resultados desses projetos. A
Figura 13.1.2-1 mostra as superficies anterior ¢ posterior de uma cimara de complacéncia. De
uma forma geral, uma cdmara lisa oscilante ciclicamente possibilita a formagfo de uma capsula
espessa, instavel, o que € insatisfatério, independentemente do uso de silicone ou poliuretano. As
cdmaras de superficie de tecido Dacron, quer feitas de substratos de poliuretano ou de Hexsyn,
possuem uma capsula de tecido bem cicatrizado, fina e estavel. Ndo houveram diferengas
significativas nas espessuras das cdpsulas, nem nas caracteristicas histolGgicas ou nas

caracteristicas de press3o versus volume entre os dados ciclico e de controle.

Ficou concluido que a cimara de complacéncia de superficie de tecido exibe uma cépsula

de tecido flexivel estavel ideal para uma elevada complacéncia.
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Complacéncia
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Figura 13.1.1-1 A camara de bombeamento Figura 13.1.1-2 A cimara de bombeamento
esquerda estd em sistole e a direita estd direita estd em sistole e a esquerda nfio estd
cheia. A Cédmara de Complacéncia esta ainda totalmente cheia. A Cémara de
inflada. Complacéncia esta desinflada.
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Figura 13.1.2-1 Disposttivo de Volume Varidvel.
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13.1.3 Permeabilidade a Agua

Uma consideragio importante no projeto da cAmara de complacéneia diz respeito a
permeagdo de 4gua no espago de complacéncia. Isto fez com que alguns pesquisadores
propusessem complexas membranas de camadas multiplas (Gernes, 1983). Conforme divulgado,
a permeabilidade da borracha Hexsyn ao vapor de 4gua e & dgua liquida € de uma ordem de
grandeza menor que dos Poliuretanos. O Hexsyn tem uma baixa permeabilidade a agua e as taxas
reportadas para liquido e vapor sdo substancialmente diferentes, sendo maior para liquido. Estes
dados confirmam que a permeabilidade do Hexsyn a 4gua é extremamente baixa. Testes com
bombas e cimaras de complacéncia seladas, bem como informagdes publicadas pela
Universidade Estadual da Pennsylvinia (Wiman, 1984), mostram que as cadmaras de

complacéncia ndo se enchem com 4gua em implantes prolongados.

13.1.4 Difusio de gases

Uma das principais caracteristicas de dispositivos de volume varidvel preenchido com
gases, ap0s encapsulamento com tecido bioldgico, € a questdio de se manter o volume interno
necessario por longos periodos de tempo. De acordo com testes classicos, tal como o de Guyton
(1976), a soma das pressdes parciais de gases dissolvidos nos tecidos é menor do que a pressdo
total no espago pleural adjacente aos pulmdes. Assim, uma bolha de gas nessa cavidade pode ser
absorvida, conforme € visto clinicamente, com cura esponténea de um pequeno pneumotodrax.
Uma difusio gasosa mensurdvel ocorre através das membranas elastoméricas candidatas, € uma
maximiza¢do do tempo entre as recargas percuténeas requer seleglo cuidadosa da mistura gasosa

¢ da membrana adequada.

A taxa de migracdio das moléculas de gas ocorre em funciio dos gradientes de pressio
parcial e das constantes de permeabilidade do material usado. Se uma combinac¢do de nitrogénio,
oxigénio, didxido de carbono e vapor de 4gua existe no sangue e tecidos, sio informacéo

importantes para formular uma mistura de equilibrio destes gases para a cAmara de complacéncia.
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A abordagem utilizada para definir esta mistura de equilibrio estd esquematicamente
mostrada na Figura 13.1.4-1. As constantes de permeabilidade das borrachas Hexsyn, Biomer e
Butil, para os gases N3, O; e CO; s#io apresentadas na Tabela 13.1.4-1. As constantes do Hexsyn e
Biomer foram fornecidas pelo fabricante e obtidas em laboratério usando o método volumétrico
ASTM D-1430. Os valores para o Butil foram encontrados em um trabalho sobre Polimeros
(Brandrup, 1975). Usando estas informagdes, simulagdes por computador fizeram uma previsio
sobre a estabilidade a longo prazo do volume de gés para diferentes cAmaras de complacéncia
(Smith, 1986). Este modelo permite prever com precisiio a quantidade de gases ou ar existente
dentro das cdmaras de Hexsyn implantadas. A Figura 13.1.4-2 mostra estes dados e fornece uma

comparacao.

Baseando-se nesses estudos analiticos e experimentais, foi possivel melhorar o
desempenho de permeabilidade dos diafragmas da cAmara de complacéncia. O Biomer, sendo
menos permedvel do que o Hexsyn, pode ser considerado uma solugéo conclusiva. Por algum
tempo, foram estudadas diferentes misturas de gases, inclusive gases de difusio muito lenta tai
como o hexafluoreto de enxofre (SFg). Entretanto, uma abordagem mais eficaz, utilizando a
vantagem da borracha do Hexsyn e do Butil e trabalhando em conjunto com o “Institute of
Biomedical Engineering Research™ na Universidade de Akron, foi moldada uma camara de
complacéncia bi-laminar com uma camada principal de borracha de Butil de alta
impermeabilidade coberta por borracha de Hexsyn com biocompatibilidade comprovada. Ambas
as borrachas sio vulcanizadas com enxofre ¢ sdo borrachas moldaveis por compressio, de forma
que as camadas pré-formas s8o relativamente faceis de serem unidas. Com este sistema, os gases
do sangue arterial se difundem rapidamente através dos diafragmas da bomba para o espago de
volume varidvel, mantendo as pressdes proximas aos niveis de pressio atmosférica. Enquanto que
a difusio através da cémara de complacéncia para os tecidos, onde a pressio parcial do gas é
baixa, € relativamente lenta. Esta configuragfio permite intervalos de recarga de gases que podem

ser estendidos por 1 ano (Smith, 1986).
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(SF.), dados experimentais com cimaras de complacéneia implantadas com diafragmas d

borracha Hexsyn, preenchidas inicialmente com 120 em’ de gas (Smith, 1986).



13.1.5 Monitoracio dos Gases

A perda de gas no sistema de complacéncia € um fator importante e pode prejudicar muito
o desempenho do sistema pela diminuigio da sua pressio interna. Consequentemente, a
monitoracdo do volume de gés foi incluida no projeto da camara de complacéncia. Um marcador
radiopaco foi fixado & parte central interna do diafragma e outros 4 marcadores, dispostos de 90°
entre si, foram fixados no perimetro da placa traseira da cimara de complacéncia. Esses
marcadores podem ser detectados por Raio X, “In Vivo”, e o volume da cimara pode ser
estimado (10 a 20 cm’) através de uma calibraco “In Vitro” da deflexéio central do diafragma em

funcéo do volume na cdmara.

Fluoroscopia com gravagdo em video cassete pode ser usada no caso clinico para se
visualizar ¢ diafragma em movimento. Embora nio muito precisa, essa abordagem ¢ qualificada

como um método de diagnostico clinico.

13.1.6 Projeto do Dispesitive

Para realizaggo de estudos anteriores, foi projetada e construida uma cAmara de
complacéncia para um sistema de assisténcia ventricular (Smith, 1986). Os estudos de viabilidade
indicaram que esse equipamento pode ser utilizade futuramente no sistera TAH Eletro-

Mecénico.

Na Figura 13.1.6-1 ¢ mostrado esquematicamente um corte transversal deste dispositivo.
A membrana flexivel possui a configuragfic bi-laminar de Butil e Hexsyn, coberta com tecido
Dacron. A placa traseira rigida, feita de polisulfona, proporciona uma moldura para a membrana,
evitando deformagbes no dispositivos. A polisulfona € um material rigido, resistente & acfo da
agua ¢ possivel de ser implantavel. Para grandes quantidades, ele pode ser moldado por injecdo.

A placa traseira € curvada para se ajustar 4 parede do térax.



O conector de recarga ¢ projetado de modo a permitir acesso 4 cAmara de volume varidvel
para verificagdo da composi¢io do gis e medigBes das pressdes internas. Alguns tipos
semelhantes de conector de recarga ja se encontram desenvolvidos e disponiveis comercialmente
sendo amplamente utilizados clinicamente. Um desenho esquematico do corte transversal do
conector ¢ mostrado na Figura 13.1.6-2. Uma pungiio com agulha através da pele e do disco
superior movimenta o pistdo da vélvula, permitindo a injegéo de gas por uma seringa. Quando a
agulha ¢ removida, o pistdo retorna & sua posigio normal, possibilitando uma total vedacio

através do anel “O’ring”.

O conector construido no disco traseiro da cdmara de complacéneia permite uma conexio
répida do tubo flexivel (Tygon). Este conector da placa traseira contém uma valvula que mantém
a carga de gas antes da conexdo do tubo. Esta valvula é mostrada na Figura 13.1.6-1, ela permite
a carga prévia da cimara com qualquer mistura de gases antes do implante. Isto facilita também o
procedimento cirlirgico de implante, uma vez que permite ao cirurgifio trabalhar com a cimara

inflada decidindo adequadamente o local exato que a cAmara deve ser colocada.

13.2 Sistema de Transmissdo de Energia Transcutineo (TETS)

13.2.1 Dispositivo de Transmissdo de Energia Transcutineo

O TAH utiliza um sistema de transmissfo de energia transcutineo (TETS) para transmitir
energia elétrica de uma fonte externa para os componentes intemos. Com este conceito, a energia
elétrica € transmitida através da pele por indugfio eletromagnética entre duas bobinas: uma
implantada subcutaneamente e uma externa 4 pele. O TETS incorporado no sistema TAH foi
desenvolvido pela Thermedics Inc, financiado pelo governo dos EUA, sob contrato HV-02903
(Sherman, 1983 e 1984; Poirier, 1986).
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Este TETS consiste de 3 componentes principais: oscilador de poténcia, conjunto de
bobinas ¢ um retificador de corrente. A Figura 13.2.1-1 mosira acima a bobina externa e o
oscilador de corrente e abaixo a bobina secundaria e o retificador de corrente elétrica. O
retificador estd incluldo no conjunto de baterias internas, conectado 4 bobina secunddria via cabos
e conectores. A bobina secundaria € implantada subcutaneamente sobre a caixa toracica esquerda
superior. O formato esférico da bobina produz wma caracteristica ligeiramente abaulada na pele
proporcionando um alinhamento da bobina priméaria externa em relagfio a4 interna. A bobina
externa € conectada ao oscilador de poténcia convertendo a corrente continua (CC) das baterias
externas em corrente alternada (CA) de 100 KHz, localizados em uma bolsa fixada a um cinto e

ao ombro do paciente.

O TETS pode funcionar em dois modos de operagfio. Quando a bobina primdria estd
acoplada & secundaria, o oscilador detecta esta condi¢io ¢ a energia € transferida ao sistema de
baterias internas conectadas a bobina secundaria e ao retificador. Este sistema interno pode operar
com 20 Volts e CC, fornecendo até 2 Ampéres. Esta tensfio e corrente sfo ajustiveis, dependendo
do controlador e das especificages do motor. O TETS transfere energia com eficiéncia de até
75%. A eficiéncia estd relacionada ao espaco e orientagio das bobinas, uma em relagfo 4 outra,
bem como a carga transferida. Quando a bobina priméaria ¢ deslocada em relagio a secundiria, o
TETS muda de modo de operagdo para modo econdmico. Neste modo, o oscilador consome cerca
de 33 mA a 20 V, CC. Apds 2 segundos, o oscilador verifica se a ligacio das bobinas foi
restabelecida. Se nlo tiver sido, o oscilador continua em modo econdmico por mais 2 segundos

antes de fazer uma nova checagem da situa¢o da ligago das bobinas.

A Thermedics (atualmente Thermo CardioSystems Inc.) demonstrou os aspectos de
compatibilidade anatdmica e funcional deste conceito de TETS. Um TETS da Thermedics foi
utilizado em um experimento “In Vivo™ por 196 dias em um LVAD. Para este teste fol projetado
um circuito hibrido retificador. Suas dimensdes s3o de 25 mm de didmetro e 40 mm de altura.
Bste retificador tem side utilizado “In Vive” por longos periodos em um sistema LVAD
alimentado por um sistema TETS (Sherman, 1984). Esta experiéncia com ¢ TETS pode ser

diretamente aplicavel ao TAH.



Figura 13.2.1-1 Foto do Sistema de Transmissio de Energia Transcutineo (TETS).

207



13.2.2 Cabos eléiricos ¢ conectores

O TAH necessita de dois jogos de cabos e conectores implantados. Um conecta a bobina
secundaria implantada ao retificador/controlador localizado no sub-sistema de alojamento das
baterias internas do TETS. O segundo conecta o controlador eletrdnico ao mddulo da bomba
(Sub-Sisterna TAH). O cabo que liga a bobina secundaria do TETS ao retificador é um cabo de
CA composto de um fio de duas vias especialmente recoberto e isolado. Este cabo é
permanentemente fixado a bobina secundéria e, na sua outra extremidade, existe um conector
fémea para conexfo ao refificador. O cabo ligado ac TAH ¢ um cabo de duas vias,
multifilamentado, de CC, coaxial, especialmente recoberto e isolado. Este cabo ¢
permanentemente fixado ao TAH e tem em uma de suas extremidades dois conectores fémeas que
devem ser conectados ao controlador eletrdnico. Os respectivos conectores machos para essas

fémeas estio localizados lado a lado no médulo de baterias internas.

Os cabos eléiricos e conectores tém apresentado diversos problemas durante o
desenvolvimento dos dispositivos implantaveis. Esta foi uma experiéncia comum compartithada
com outros grupos de pesquisa. A razio principal para estes problema foi a tentativa de
modificagdo ou uso de pegas comercialmente disponiveis. Desta forma, ficou claro que é
necessario um cabo completamente integrado ao conector, especialmente projetado para esta

aplicagfo.

A tecnologia desenvolvida para os marcapassos implantaveis pode ser aplicada
diretamente ac TAH. Tanto os conectores de alimentagiio CC quanto CA do sistema interno de
energia sdo feitos sob encomenda para esta aplicagfio pela Teledyne Micro-Eletronics, EUA.
Apenas 0s pinos € soquetes comerciais padronizados sfo usados para os contatos elétricos dos
conectores. Dois “O’rings” fixos na lateral do corpo do conector asseguram a vedagfio na
conexdo. Um canal no corpe do conector macho permite que ele seja conectado 4 fémea apenas
em uma posiglo, evitando erros ou excessiva atengfio do cirurgifio durante o implante dos
dispositivos. Urna camada de borracha Butil ¢ colocada sobre toda a extensfio dos cabos e é entdo

recoberta com uma camada de poliuretano na interface final com os tecidos.
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Esse conceito de projeto contém as solugdes para os problemas que historicamente tém
sido associadas com os cabos e conectores implantados. Primeiro, o corpo do conector € uma
estrutura de titdnio aspero capaz de sustentar cargas de flexdio e tra¢do que ocorrem durante a
cirurgia de implante ¢ durante os movimentos normais do paciente. Segundo, a interface do fio
com os conectores € bem protegida dos esforcos mecanicos pela cobertura de borracha. Terceiro,
0s pinos dos conectores sfo protegidos contra entrada de fluidos por uma combinagio de anéis
“O’rings” e por 2 camadas de epoxi. Finalmente, a cobertura poliuretano e borracha de Butil

representa uma barreira importante & penetracio de fluido nos fios.

13.3 Médulo de Baterias Internas

13.3.1 Descriciio Geral

A funcfo da bateria interna ¢ fornecer energia elétrica ao sistema quando a energia externa
¢ interrompida. Essa bateria ¢ um componente implantado que € conectado ao Sistema TAH via
um cabo CC e conectado 4 bobina secundéria do TETS via um cabo CA. Células de Niquel Metal
Hidreto (NiMH}) tamanho AA recarregaveis sdo utilizadas, encapsuladas em um alojamento de
Titanio hermeticamente selado. O retificador do sistema de transmissio transcutineo também esta

contido dentro desse alojamento. Um circuito hibrido compée o retificador.

Na Figura 13.3.1-1 é mostrado um desenho esquematico da montagem do circuito
eletrBnico, da bateria interna, incluindo o retificador. Essencialmente, todo esse circuito esti no
formato hibrido em miniatura. Para recarga das células, é usada uma abordagem de comente
constante, derivada de 24 Volts fornecida pelo retificador do transformador transcutineo. A
corrente ¢ regulada em 100 mA, correspondente ao valor padriic normalmente especificado para
células de NiMH. A esta corrente, as células podem ser continuamente recarregadas sem diminuir
a vida da celula. Uma bateria totalmente descarregada necessita de aproximadamente 14 h para

ser recarregada.
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13.3.2 Sele¢iio da Céiula

Experiéncias recentes com todos os grupos desenvolvendo sistemas de coracdo artificial
implantavel mostraram que a selecio de células para uma bateria implantada representa um
problema crucial. Uma ocorréncia comum foi a das células apresentaram uma alta taxa de
reprovacio em inspegGes internas aliada a falha e diminuigfio do desempenho durante o teste de
vida atil ciclica. A disponibilidade de células para esta aplicagdio também foi uma premissa
importante. Foi feita uma pesquisa intensiva para localizar células implantiveis recarregaveis
para o programa TAH. A Tabela 13.3.2-1 mostra uma comparagiio entre as células de NiCd,
NiMH e Litio Di-Sulfeto de Titdnio (LiTiS;) em termos de voltagem da célula, tamanho e
capacidade (Takeuchi, 1993). NiCd e NiMH possuem ambas aproximadamente o mesmo
tamanho e volume, mas as células LiTiS, tém o tamanho menor, aproximadamente um terco das
anteriores. Tambem, as células de LiTiS, podem proporcionar maior tensio elétrica. Entretanto,
as células de LiTiS; possuem uma limitagio na capacidade de ciclos de carga e descarga.
Comparando-se as células de NiCd e NiMH, as caracteristicas fisicas sdo similares, mas as
células de NIMH tém uma capacidade de 1.1 Ah, aproximadamente duas vezes maior que as
células de NiCd. As caracteristicas de ciclos de carga e descarga sio quase as mesmas para ambas
as c€lulas, por volta de 750 a 1.000 ciclos. Devido a essas razdes, as células de NiMH tamanho

AA foram as escolhidas como baterias internas para o TAH.

O TAH utiliza um motor sem escova de CC (Sierracin/Magnedyne, EUA) com uma
resisténcia de bobinas de 4,0 Q e um torque de 14,1 oz-in/A. A tensdo de operagio recomendada
¢ de 18 a 20 V. Assim, 17 células AA de NiMH precisam ser conectadas em série para
proporcionar uma tenséo final de 20 V. Isto resulta em um volume total de 125 cm® e peso de 250
g. Esse motor, em combinagio com um parafuso planetario de roletes requer uma corrente média
de aproximadamente 0,4 A para se obter um fluxo sangiiineo no TAH de 6 L/min contra uma pos-
carga esquerda média de 100 mm Hg e uma pés-carga direita média de 30 mm Hg. Sob essas

condi¢Bes, as baterias internas do TAH podem operar por aproximadamente 70 min, um tempo
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superior ao tempo minimo de 30 min exigido pelo programa de financiamento e regulamentacio
de projetos e pesquisas do “National Heart, Lung and Blood Institute” (NHLBI), érgdo do
governo dos EUA.

Para proporcionar um fluxo de 8 L/min sob as mesmas condigdes de pressdo, o nivel da

corrente aumenta para 0.8 A, ¢ nesta condicdo, a bateria interna pode operar por cerca de 45 min.

Existemn algumas controvérsias com relagio a melhor tensfo a ser utilizada em um
dispositivo de assisténcia ventricular ou TAH. Varios grupos de pesquisa utiliza uma fonte de
energia de 12 V (CC), por ser bastante conveniente, possibilitando utilizacgo da energia
proveniente de baterias automobilisticas, simplesmente “plugando” o médulo de baterias externo
do TAH ao acendedor de cigarros de um carro, por exemplo. No entanto, a tensiio recomendada
para 0 motor do TAH Eletro-Mecanico € de 20 V. A redugfo na tensdo do motor de 20 para 12 V
aumentaria a necessidade de corrente para compensar a reducio no torque do motor. As Tabelas
13.3.2-2 e -3 fornecem uma comparacdo entre os sistemas de 20 ¢ 12 V, indicando que o sistema

de 20 V (CC) pode proporcionar uma operagic mais prolongada e confiavel com o sistema de

baterias do TAH,
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Tabela 13.3.2-1 Caracteristica das Células Recarregaveis

Célula Tamanho  Peso
Tipo (em’®) ®
NiCd AA 7,65 25
NiMH AA 7.4 25
LiTiS; AA 6,5 15

NiCd: Niquel Cadmio
NiMH: Niquel Metal Hidreto
LiTiS,: Litio Di-Sulfeto de Titanio

Tensdo

V)

1,2
1,2
2,1

Capacidade Densidade de
(Ah) Energia (Wh/kg)
0,600 28,7

1,100 52,8

0,600 94,0

Tabela 13.3.2-2 Comparacio entre os Tamanhos de Médulos de Baterias Internas com 12V
e 20V, Usando Células NiMH

Tensio

a. 20V

b. 12V

Nimero
de Ceélulag

17

10

Voiyme Peso
(em™) (&)
125 350
74 250

Tabela 13.3.3-2 Comparacio entre os Desempenhos dos Médulos de Baterias Internas
Usando Células NiCd ou NiMH, proporcionando 6 L/min de fluxo aoew)

Tnesio

a. 20V

b. 12V

Corrente

0.5 A

0,83 A

Tempo de Operagido

NiCd NiMH
36 min 66 min
20 min 40 min



12.4 Médulo de Baterias Externas

13.4.1 Descricio Geral

O modulo de energia externo consiste de: células de bateria, oscilador de poténcia do
TETS, um circuito indicador da condigio das baterias, cabos e conectores para a bobina primaria
do TETS e para conexfo com a rede elétrica e uma bolsa presa aos ombros do paciente contendo

estes componentes.

Esta configurago de bolsa ou estojo tiracolo oferece maior conforto e estética ao paciente
(Figura 13.4.1-1). Esta bolsa pode ser usada debaixo de uma jaqueta sem ser notada. As baterias
podem ser agrupadas em dois modulos, cada um de um lado do térax, de facil substituiio por

células novas recarregadas.

Conforme mostra a Figura 13.4.1-1, o modulo de energia externo utilizado no dispositivo
VAD TCI, implantado em um paciente no Texas Heart Institute, Houston, Texas, EUA, por 16
meses, tem demonstrado grandes vantagens em termos de conforto e estética ao paciente (Dasse,
1992). Este modulo de baterias externas vem equipado com um transformador para converter 110

V (CA), para uma tensio especifica (CC) para recarga das baterias.
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Figura 13.4.1-1 Méddulo de Baterias Externas Preso ao Ombro utilizada por Mike Templeton,

recipiente de umn LVAD TCL
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13.4.2. Sele¢io da Célula Externa

A selegfio da célula para aplicagiio no modulo de baterias externas também representa um
fato muito importante. Tanto as baterias de NiCd e as de chumbo-acido podem ser consideradas.
As baterias de chumbo-acido tém a vantagem de serem mais disponiveis ¢ menos caras. A
montagem destas baterias seria simplificada num moédulo que poderia conter 2 células de 12V, ao
contrario do mddulo de NiCd que seriam necessarias 17 células. Novas tecnologias estdo sendo
desenvolvidas na 4rea de baterias recarregaveis que podem ser facilmente adaptadas as baterias
externas de um VAD ou TAH. Estas novas baterias fornecem melhores valores médios de Ah,
tornando possiveis tempos de operacio mais prolongados. Quando células de 10 Ah sfio
utilizadas no TAH em condi¢io de bombeamento de 8L/min contra uma pés-carga esquerda
média de 100 mm Hg e uma pds-carga direita média de 30 mm Hg, a capacidade maxima de
operacdo ¢ de 7 horas, considerando-se 6 L/min o tempo de operagio passa para 12 horas. Como

exemplo de peso destas células, pode-se citar as células de NiCd que € de 6,8 kg.

13.5 Monitoracio para Diagndstico
13.5.1 Consideracdes Gerais

Durante as diferentes fases do desenvolvimento do TAH, as necessidades de monitoragfio
variam muito. Para o desenvolvimento inicial do TAH Eletro-Mecénico, a necessidade de
monitoragdo de pardmetros existe para uma melhor caracterizagfio e aprimoramento do sistema.
Os problemas na instalagdo da instrumentagfio sio relativamente pequenos, compativeis com
qualquer testes “In Vitro”™ e “In Vivo” animal. Quando a avaliagdo clinica ¢ iniciada, a
necessidade de obtengdo de dados ainda ¢ intensa, no entanto, saindo da 4rea experimental e
mudando para estudos em humanos, aumentam os problemas na utilizagio dos transdutores
fisioldgicos, dificultando acesso aos dados. A medida que o TAH se torna um equipamento
aceitdvel clinicamente, os dados ainda serfio necessarios, porém na maioria das vezes serfio dados

de rotina. Uma necessidade fundamental na aplicacfo clinica final sera de que o desempenho ¢ a
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confiabilidade sejam bem documentados. Considerando-se essas necessidades de dados e

problemas na obteng&o dos mesmos, definiu-se uma série de abordagens.

13.5.2 Desenvolvimento de uma Monitoracfio para Diagnéstico

Para as pesquisas bésicas, consoles eletrdnicos externos foram usados em conjunto com
circuitos elétricos de medigGes e com sinais graficos dos sensores de efeito Hall provenientes do
mecanismo de acionamento do TAH. Os pardmetros derivados desse procedimento incluem o
deslocamento da bomba esquerda e direita, corrente e monitorizacio dos mesmos pardmetros

fisiolégicos realizada durante os testes “In Vivo™ animal.

Quando o controlador eletrénico hibrido for utilizado, os sinais disponiveis serfo aqueles
fornecidos por um circuito de diagnostico do controlador. Estes sinais serfio: o deslocamento da
bomba de sangue esquerda, a diregdio e rotagdio do motor ¢ a tensio da bateria interna. Esses 3
sinais serdo os sinais de saida continuos do controlador. Esta saida serd conectada a um circuito

localizado externamente,

13.3.3 Desenvolvimento da Monitora¢io no Estigio Clinico Final

Quando rotineiramente usado, o diagnéstico do desempenho do TAH nfio serd muito
diferente do aplicado pela cardiologia clinica atual. Como no caso do som do coragfio normal, um
exame estetoscopico do sistema proposto ird revelar a condi¢ic de funcionamento do acionador
eletro-mecénico e das bombas de sangue. Também, a corrente elétrica pode ser interpretada para
revelar importantes informacBes operacionais, tio relevantes quanto um eletrocardiograma

normal utilizado clinicamente.

Isto ¢ possivel uma vez que todas as ocorréncias durante o ciclo cardiaco estio

diretamente indicadas nas caracteristicas do sinal de corrente do motor. As informaces contidas
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no trago da corrente sdo suficientes para estabelecer a situacfio do TAH com respeito do débito

cardfaco, sincronizagéo e eficiéncia operacional.

As bases para relacionar a corrente de entrada ac comportamento do Sisterna TAH estiio
ligadas & natureza linear das etapas de conversdo de energia eletro-mecinica. A intensidade da
corrente € proporcional as cargas aplicadas ao motor durante cada fase, que podem ser cargas
mecanicas devido a forca de fricgéo do conversor de energia ou cargas fisiologicas relativas as
pés-cargas das bombas. Durante um ciclo cardiaco, a corrente apresenta dois periodos distintos,
correspondentes a ejecdo direita € esquerda. A ejegio direita corresponde ao nivel mais baixo de
corrente, enquanto que a ejecdo esquerda corresponde ao nivel maior devido 4 maior pés-carga. O
inicio da ejecdo esquerda ¢ sempre identificdvel como sendo o ponto da corrente mais alta. Se as
bombas de sangue estdo sendo completamente cheias, a frequéncia cardiaca diretamente dita o
débito cardiaco. Uma situagfo de volume de enchimento parcial seria indicado pelo
comportamento da corrente. Em ambos os lados, o acoplamento das placas propulsoras das
bombas de sangue com o acionador seria detectado como um pulso abrupto na corrente, apds a
iniciagio dos respectivos periodos de ejecfio. Assim, é possivel determinar, a partir do instante
dessas marcas, os volumes esquerdo e direito de eje¢do produzidos e consequentemente o débito

cardiaco real.

Todos os indicadores importantes de desempenho do TAH podem ser determinados a
partir da andlise do sinal de corrente elétrica. Na prética clinica, parte da revisiio de rotina dos
pacientes com um TAH, incluird registro do sinal da corrente elétrica fornecida ao sistema, mais
do que um registro ¢ estudo do ECG. Durante o desenvolvimento do TAH, a técnica de analise
atual serd usada com os dados obtidos pelo cabo de acesso ao TAHs, possibilitando uma

verificacfio e refinamento dos métodos analiticos.

Em caso clinico, se o exame fisico e a analise do sinal de corrente forem insatisfatérios, o
paciente pode ser enviado a um setor ambulatorial para uma incis3o superficial na pele para
acesso a um conector que fornecera todos os sinais internos de diagnostico. Este conector também

pode ser usado durante os primeiros dias pos-operatorios. Também podem ser usada fluoroscopia
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para visualizar o movimento das placas propulsoras e dos diafragmas. Com todas estas

informagdes, ¢ possivel de ser feito um diagndstico apropriado do sistema.

13.6 Procedimentos de Emergéncia

A experiéncia obtida durante os estudos de desempenho do TAH indica que a paraca
slibita do TAH devido a falha mecdnica é rara. Uma falha eletrbnica, particularmente falha do
controlador eletrdnico, pode ser controlada pela conexdo direta do console de controle externo ao
conector de acesso de emergéncia, conforme mostrado na Figura 13.6-1. E importante que um
membro da familia do paciente ou uma enfermeira acompanhante estejam treinados para expor o
conector de acesso de emergéneia implantado subcutaneamente, e entfio conectar o console
portatil externo. Este conector de emergéncia é um conector eletrdnico paralelo de alimentagfio e
confrole redundante do motor. Além disso, o conector de acesso de emergéncia fornece

informagdes completas de diagnéstico do dispositivo, incluindo o motor, o controlador e a bateria

interna.
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Capitulo 14

Aperfeicoamento do Projeto ¢ Planos para o Futuro

14.1 Descricio Resumida

Através de um acordo de colaboragdo cientifica entre o Departamento de Cirurgia do
“Baylor College of Medicine” (BCM) e o Departamento de Bioengenharia do Instituto “Dante
Pazzanese” de Cardiologia (IDPC), foi iniciado um aperfeicoamento do projeto do coragdo
artificial inicialmente desenvolvido no BCM. Seu aperfeicoamento estd sendo realizado visando
uma diminui¢do das suas dimensdes para que este dispositivo possa ser utilizado em paralelo ao
coragdo natural do paciente, como coracio artificial totalmente implantavel auxiliar. Esta
proposta de diversificagio de wutilizagio do TAH foi criada no BCM, tratando-se de uma idéia
original, nunca antes encontrada na literatura. Esta nova filosofia de utilizaciio de um ATAH teve
sua origem baseada na idéia de alguns cirurgides cardiacos de implantar o coragio do doador em
paralelo ao cora¢io natural do paciente, transplante heterotépico. Com o avango das téenicas
cirirgicas, o transplante heterotépico foi substituido pelo transplante ortotépico com a
substitui¢go do drgdo. No entanto, pela dificuldade de obtencdo de um numero suficiente de
orgos para a realizacdo destes transplantes, estudos para implantar um segundo coracfo

ressurgiu, porém com o segundo coragfio, sendo um coracHo artificial auxiliar.

O fato do coragdo artificial trabalhar como auxiliar introduz diversas vantagens ao projeto,
uma vez que nao € necesséria a extragio do coragio natural do paciente. Isto evita que sejam

retirados tambem alguns mecanismos fisiolégicos de controle da pressio arterial do paciente, e
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ainda, evita a retirada do balango entre as diferencas de fluxo sangiiineo existentes entre os
ventriculos direito e esquerdo do coragfio natural. Existem ainda outras vantagens, podendo-se
citar como exemplo o fato de que, quando o coragio artificial trabalha substituindo totalmente o
coragéo natural, o risco de uma fatha de funcionamento ser fatal para o paciente é muito maior.
Uma falha mecénica ou elétrica pode ser definitiva por nfio haver outro modo de manter as
pressOes arteriais em niveis fisiolégicos, proporcionando uma circulagio sangiiinea para seus
outros 6rgdos vivos. Nem mesmo a tradicional massagem cardiaca é possivel de ser aplicada em
um paciente portador de um TAH. Outra vantagem é que o consumo de energia elétrica
necessario para o funcionamento do coragfio auxiliar serd menor do que o necessario a um
coragfio total com o mesmo principio de funcionamento, assim como, os desgastes dos
componentes elétricos e mecdnicos também serfio menores, pois o coracdio natural dos pacientes

receptores de um corag#o auxiliar ainda devera apresentar alguma funcdo de bombeamento.

O Coragdo Artificial Auxiliar ou “Auxiliary Total Artificial Heart” (ATAH), foi
dimensionado para ser implantado na cavidade torcica direita de pacientes adultos de tamanho e
peso medios normais, sem o comprometimento do funcionamento dos érgios e vasos adjacentes
ao implante. O ATAH bombeia o sangue em paralelo ao coracfo natural do paciente, isto &,
auxiliando o cora¢do natural a bombear o sangue e manter o débito cardiaco e a pressdes
sangliineas em niveis fisiologicamente acejtaveis. A Figura 14.1-1 mostra esquematicamente o
posicionamento do ATAH dentro da cavidade toracica ao lado do coragdo natural do paciente e a

Figura 14.1-2 mostra o protétipo do ATAH parcialmente montado.
14.2 Experimentos realizados com 0 ATAH

14.2.1 Estudos Anatomicos

Na primeira fase do aperfeigoamento do projeto, foi construido no IDPC um modelo em
materlal plastico macigo, com as mesmas dimensGes externas do ATAH (Figura 14.2.1-1), para
verificar se as dimensGes do dispositivo s3o adequadas ao seu implante na cavidade toricica

direita, ao lado do coragdo natural, de pacientes com peso acima de 65 kg.
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Figura 14.1-1 Posicionamento do ATAH Junto ao Coragdo Natural.
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Utilizando-se este modelo plastico simulando o ATAH foi realizado, no Servico de
Verificagdo de Obitos da Capital, um estudo anatdmico das formas do ATAH e das suas canulas
de conexfo, visando verificar a possibilidade de ser implantado dentro da cavidade toracica
direita de um paciente com a minima compressio de importantes vasos ou do pulméo direito.
Estes estudos foram realizados apenas com a colocaciio do modelo plastico dentro da cavidade
toracica de 5 cadaveres, sem haver a necessidade de sutura do mesmo, ném corte ou extracio de
orgdos. O modelo plastico do ATAH foi introduzido na cavidade toricica direita entre o pulméo
direito e o coragfo dos cadaveres. As caracteristicas dos cadaveres foram:

Sexo : Masculino
Peso: 65a85Kg
Idade : 40 a 53 anos
Altura:1,6021,85m

Os teste realizados foram satisfatérios uma vez que o modelo de plastico do ATAH ficou
bem acomodado dentro da cavidade toracica, ndo ocorrendo a compressdo dos pulmdes e dos
vasos principais nos cadéveres acima de 70 Kg. A Figura 14.2.1-2 mostra o posicionamento do

modelo de plastico do ATAH na cavidade toracica direita de um dos cadaveres.

14.2.2 Testes “In Vitro” de Desempenho Hidrodinamico do ATAH

O primeiro protétipo do Coragdo Artificial Total Auxiliar (ATAH) foi desenvolvido e
construido no IDPC. Foram realizados testes "In Vitro", no simulador do sistema circulatorio
humano, no BCM, EUA, para verificacio do desempenho hidrodindmico do ATAH. Os
resultados foram satisfatérios, mostrando que o0 ATAH pode fornecer um fluxo de até 5,8 L/min,
com uma Pré-carga de 20 mm Hg ¢ uma Pés-carga de 100 mm Hg. Na Figura 14.2.2-1 sdo
mostradas as curvas de desempenho hidredindmico (fluxo ou débito cardiaco versus pré-carga) do

ATAH operando em VR ¢ FR (80, 100, 120, 130 bpm).
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Todas as informacBes obtidas durante estes testes com o ATAH foram enviadas para
publicacdo em uma das mais importantes revistas cientificas desta 4rea, a "Artificial Organs”

(veja Anexo 1).

14.2.3 Futuros Estudos a Serem Realizados com 0 ATAH

Assim como foi feito com o projeto do TAH, o projeto do ATAH devera passar por uma
grande quantidade de testes “In Vitro” antes do inicio da realiza¢do dos testes “In Vivo” animal
ou avalia¢des clinicas. Serdo também necessarios estudos para verificar a se o funcionamento do

ATAH ¢ sincronizado ou independente do coragfio natural.

Seréio realizados novos testes "In Vitro” em um simulador desenvolvido no IDPC, para
estudo e aperfeicoamento do programa de computador (software) e técnicas de controle do
ATAH. Na segunda fase dos testes serfio realizados testes "In Vivo" animal, para confirmaciio dos
resultados obtidos com os testes "In Vitro" e para verificar o comportamento do ATAH em
ambiente e condi¢Bes fisiologicas dificeis de serem simuladas, como a resposta do ATAH a
drogas vasoconstritoras ou vasodilatadoras, assim como, o funcionamento e as respostas do
ATAH as variagBes de pressdes impostas pelo funcionamento em paralelo com o coracéio natural

do animal.

Os teste “In Vivo” terfio também como objetivo o desenvolvimento de técnicas cirtrgicas
e treinamento dos cirurgiGes do Programa de Transplantes Cardiacos do IDPC, que é um dos
Centros de Captaciio de Orgios para transplantes da Secretaria da Sadde do Estado de S3o Paulo,

para futuras aplica¢des clinicas.
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Capitulo 15

Conclusdes e Sugestdes para Proximos Trabalhos

15.1 Conclusdes

Através da combinac8o de varias 4reas do conhecimento, diversas teorias e tecnologias
foram aplicadas ao desenvolvimento de um novo modelo de coragdo artificial (TAH). O principio
de funcionamento utilizade foi o eletro-mecdnico, devido a possibilidade de se obter menores
dimensdes do dispositivo. Foram projetadas placas propulsoras conicas, que, acondicionando o
acionador eletro-mecénico, possibilitaram um dispositivo com as duas cimaras em um corpo
inico para ser totalmente implantdvel dentro do saco pericardico de humanos adultos. O formato
conico dos diafragmas proporciona um volume de ejecfio (débito cardiaco) apropriade para o
TAH (63 em’ 3. O modo de operagdo escolhido foi o LMA com enchimento passive dos
ventriculos e com a frequéncia de batimento dependente da pressio atrial esquerda, possibilitande
maior sensibilidade do dispositivo as pré-cargas (lei de Frank Starling) e menor sensibilidade as
pos-cargas. Os componentes mecnicos atenderam uma nova configuracio geométrica e quatro
protétipos foram confeccionados, com exceglio do parafuso de roletes que ja era comercialmente
disponivel. Um novo sistema de controle foi desenvolvido com sensores de efeito Hall para
detecclio do posicienamento do parafuso de roletes ¢ do diafragma esquerde, mostrando grande
estabilidade e confiabilidade no funcionamento. O processo de biolizaco foi adaptado e aplicado
ao coragdo artificial de corpo dnico e elefro-mecénico. Valvulas bioldgicas de pericardio bovino,
comercialmente disponiveis, foram utilizadas, possibilitando que todas as superficies em contato

com o sangue fossem biologicas, melhorando a biocompatibilidade do dispositivo. A camada
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biolizada provou ser biocompative] tanto em testes experimentais quanto em uso clinico, sem
qualquer necessidade de administracdo de medicagio anti-coagulante. Esta camada biolizada
desidratada possibilita que o0 TAH seja esterelizavel a gis e armazenado normalmente por longos
periodos. Tudo o que € necessario para a cimara de bombeamento ser usada & que ela seja

embebida numa solugfo salina antes do implante.

Foram realizados diversos testes “In Vitro” com os protétipos. Estes testes compreenderam
estudos de desempenho hidrodindmico, de visualizacio do fluxo e testes de hemdélise com o novo
modelo de TAH. Foram também realizados testes para se obter dados de durabilidade dos
componentes e do sistema. O TAH demostrou um desempenho hidrodinamico satisfatorio, com
um sistema de operagdo simples e eficiente, mantendo as pressdes estaveis em diversas condigdes
de funcionamento, e baixos indices hemoliticos para todas as velocidades do motor estudadas. Os
resultados com os testes de visualizagdio de fluxo mostraram que o TAH possui excelentes
caracteristicas hidrodindmicas, nfo apresentando 4reas de estagnacfio do fluxo, regides de
recirculagdo ou turbuléncia no seu interior. Através destes estudos foi possivel selecionar a
velocidade do motor de 900 rpm como a mais adequada para ser utilizada nos testes “In Vivo”.
Ficou evidenciade que o calor gerado pelo sistema pode ser dissipado internamente no
organismo. Essencialmente, esse calor ¢ transmitido por condugdo as 4reas relativamente grandes
que estdo em contato com os tecidos biologicos e desse modo sio mantidos niveis aceitdveis de
fluxo de calor ¢ temperaturas. Os testes “In Vitro” serviram também, para treinar a equipe de

engenheiros e medicos quanto 4 operagiio e controle do sistema antes do implante “In Vivo™.

Técnicas cirlrgicas foram estudadas e adaptadas a este novo modelo de coragdo artificial.
Foram realizados testes “In Vivo™, em bezerros, para demonstrar a compatibilidade anatdmica do
TAH, assim como, comprovar suas caracteristicas hemodinimicas e sua estabilidade no controle
das pressdes fisiologicas. O equipamento funcionou sem qualquer falha elétrica ou mecanica. A
situagdio hemodindmica dos animais foi mantida estivel, mantendo o débito cardiaco e as
respectivas pressdes em niveis fisioldgicos. Os prototipos experimentais provaram ser confisveis
¢ eficazes, e ainda pequenos o bastante para serem implantados na cavidade tordcica de pacientes

humanos de meédio porte. O posicionamento do TAH Eletro-Mecanico permite uma conexio
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adequada com os vasos sangiiineos, causando muito pouca interferéncia nas fungdes pulmonares.
Niao foi observada qualquer influéncia do ciclo respiratério na pressio aértica dos animais. Nio
houve necessidade de circuito eletrdnico no controlador de TAH para compensar as mudangas na
pré-carga provocadas pela frequéncia respiratéria. Os resultados das autépsias demonstraram que,
para cada animal, o figado e ambos os rins nfio apresentaram qualquer anormalidade. Apbs os
estudos, verificou-se que as conexdes dos bordeletes de entrada e condutos de saida das cAmaras
de bombeamento estavam intactas. As por¢es suturadas estavam todas intactas. A biolizaggo foi
suficiente ¢ ndo havia trombose nas cimara de bombeamento. Também nfio havia formacio de

trombo nas valvulas. N3o foi detectado vazamento de sangue dentro do acionador da bomba.

A maioria dos componentes e sub-sistemas que compdem o TAH apresentam
caracteristicas que podem facilmente ser adaptadas a um Dispositivo de Assisténcia Ventricular
(VAD). Esta nova tecnologia depende de estudo adicionais “In Vivo” animal para que em esteja

disponivel para avaliagGes clinicas ou aplica¢des em seres humanos.

15.2 Sugestdes para Proximeos Trabalhos

Sugere-se estudos para uma integrago do TAH com os outros sub-sistemas em
desenvolvimento, tais como: a cdmara de complacéncia, o sistema de transmissio transcutaneo de
energia, os modulos das baterias internas ¢ externas e o conector subcutdneo de emergéncia e
diagnostico, para que o Sistema TAH seja totalmente implantivel. Toda tecnologia ja

desenvolvida nestas areas pode ser facilmente aplicada ao TAH.

Foi sugerido no capitulo anterior, e ja estd sendo colocado em pratica, um
aperfeicoamento deste TAH visando a diminuigdio das suas dimensSes para que ele possa ser
utilizado como corago artificial auxiliar (ATAH). Testes em cadéveres demonstraram que este
novo dispositivo pode ser implantado na cavidade torécica direita de pacientes com tamanho e
peso normais, sem a retirada do coragfo natural. Testes preliminares “In Vitro” demonstraram
que 0 ATAH pode fornecer um débito cardfaco de aproximadamente 6 L/min, com uma pré-carga

de 20 mm Hg e uma pos-carga de 100 mm Hg.
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Abstract: Leading international institutions are designing and developing various types of
ventricular assist devices (VAD) and total artificial hearts (TAH). Some of the commercially
available pulsatile VADs are not readily implantable into the thoracic cavity of smaller sized
patients due to size limitation. The majority of the TAH dimensions require the removal of the
patients’ native heart.

A miniaturized artificial heart is being developed in these authors' laboratories, the
Auxiliary Total Artificial Heart (ATAH). This device is an electromechanically driven ATAH
using a brushless direct current (DC) motor fixed in a center metallic piece. This pusher plate type
ATAH control 1s based on Frank-Starling’s law. The beating frequency is regulated through the
change of the left preload, assisting the native heart in obtaining adequate blood flow.

With the miniaturization of this pump, the average sized patient can have the surgical
implantation procedure in the right thoracic cavity without removing the native heart. The left and
right stroke volumes are 35 ml and 32 ml, respectively. In Vitro tests were conducted and the
performance curves demonstrate that the ATAH produces 5 L/min of cardiac output at 180 bpm
(10 mm Hg of left inlet mean pressure and 100 mm Hg of left outlet mean pressure). Taking into
account that this ATAH is working along with the native heart, this output is more than

satisfactory for such a device.

Key Words: Total artificial heart, Cardiac assist device, Cardiac output, Mock circulation system



INTRODUCTION:

Dr. Michael DeBakey developed the first continuous blood pump for transfusion in 1934
(1). Since that time many research groups have developed a great variety of blood pump systems.
Several years later, with the surgical technique improvements, studies for new generation
pulsatile ventricular assist devices (VAD) were initiated and the first clinical implantation was
performed by Dr. Domingo Liotta in 1961 (2), followed by Dr. DeBakey in 1963 (3). However,
for more severe clinical cases new cardiac prostheses are necessary and had to be developed. In
1965, Dr. Yukihiko Nos¢ demonstrated that it was possible to implant a Total Artificial Heart
(TAH) inside the pericardial sac of calves (4). Dr. Denton Cooley performed the first TAH
clinical implantation, in 1969 (5). Nevertheless, in 1983 at Utah University, Dr. Willem Kolff
performed the first successful TAH implantation because the patient, even in an unstable
condition, survived for 112 days (6). That fact motivated the leading research groups to
concentrate their efforts to develop their own TAH project. Presently, various VAD and TAH
designs are being developed. One of the most difficult problems encountered by those groups is
the device dimension (7,8). Some of the commercially available pulsatile VADs are not readily
implantable into the thoracic cavity due to size limitation. Most of the TAHs, which are under
development, have dimensions requiring the removal of the patients' native heart.

The TAH research groups experienced many other difficulties. One such problem is the
TAH control system; this fact is aggravated by the removal of the native heart. Thus, eliminating
the natural cardiac output control performed through the mechanoreceptors and chemoreceptors,

and also, the right-left flow balance which is helped by the natural heart (9,10,11).



MATERIALS AND METHODS:

A miniaturized artificial heart is being developed in these authors' laboratories, the
Auxiliary Total Artificial Heart (ATAH). The reduced dimensions of this pump enables
implantation into the right thoracic cavity of an average sized patient without removing the native
heart. The ATAH outer diameter is 85 mm and the thickness is 65 mm. Figure 1 shows a
schematic drawing of the ATAH implantation. The surgical procedure and connection for the
outflow and inflow grafts used for the ATAH implantation are expected to be similar to that used

for a biventricular assist device.

The ATAH Description:

The ATAH is an electromechanical pulsatile blood pump with left and right chambers. A
brushless direct current (DC) motor (Sierracin/Magnedyne, Carlsbad, CA, U.S.A.) which is fixed
in a metallic centerpiece provides the actuation. A mechanical actuator, the planetary roller screw
(SRC 8x4, SKF, Clamart, France), converts the motor rotation into a rectilinear motion that
advances the left and right diaphragms. A support plate with three stabilizer rods is welded to one
edge of the roller screw to avoid rotation. The diaphragms are adhered to conical pusher plates.
The left and right housings are made of an epoxy resin. Figure 2 shows the mechanical parts of a
disassembled ATAH.

The filling and ejection phases for the right and left chambers alternate. Three magnetic
Hall effect sensors are installed in the centerpiece, two magnets are fixed to the stabilizer rods
and one to the left diaphragm (Fig. 3). When the left auxiliary ventricle is completely filled, Hall
sensor #1 detects the magnet #1, at this moment, the motor is turned on and the left ejection phase
commences. When sensor #2 detects the proximity of magnet #2, the motor inverts its rotation
and the support plate moves down toward the centerpiece. The left pusher plate detaches from the
support plate allowing the left chamber passive filling. The Hall sensor #3 with magnet #3 detects
the down position of the support plate and the motor is turned off waiting for the down position
of the left diaphragm to start a new cycle (waiting time - Fig. 4). This device operates in left
master alternate mode (LMA), with the left auxiliary ventricle, as the master, setting the ATAH
pumping rate and the right beating alternatively with a fill-limited flow (12). The ATAH

frequency can be constant, operating in a fixed rate mode (FR) or variable when in a variable rate



mode (VR) (13). In FR, the waiting time is pre-fixed by the ATAH electronic controller (14). In
VR, the left ejection phase commences when the Hall sensor (sensor #1 - Fig. 3) detects a
complete filling of the auxiliary left ventricle. Therefore, the ATAH pulse rate depends on the left
chamber filling time and is dictated by the left preload. Figure 4 shows the time distribution for
the left and right diaphragm displacements comparing to the roller screw displacement, with the
ATAH operating in LMA. Note that the dotted lines appear when the left and right diaphragms
detach from the roller screw during the passive filling phases. The instant in which the Hall
sensors detect the magnets #1,2 and 3 are shown at the top of the chart. In this chart, the waiting
time is 100 ms making a total cycle duration of 400 ms and, for this situation, the ATAH beating
rate is of 150 bpm.

In Vitro Performance Tests:

All blood pumps working as a TAH or VAD must be subjected to extensive In Vitro
characterization testing prior to In Vivo implantation. In Vitro tests were conducted to predict the
normal range of performance for the ATAH in a variety of physiological conditions. A mock
circulatory system was used to simulate the human blood circulation. This one-piece test system
consists of four chambers connected by plastic tubes with adjustable clamps and two flow meters,
as previously described (15). Two opened reservoirs were connected to the ATAH inlet ports and
the water levels simulate the atrial pressure. Connected to the ATAH outlet ports were two closed
chambers containing defined air velumes. The systemic and pulmonary arterial compliance was
adjusted by changing the ratio of air in those sealed chambers. Two inflow disk valves, with
diameter of 27 mm, and two outflow disk valves, with diameter of 23 mm, were used (Hancock,
Extracorporeal Medical Specialties Inc., Anaheim, CA, USA). Figure 5 is a photograph of the
ATAH connected to the mock circulatory system.

The performance tests were conducted and the ATAH pumping flow (cardiac output) was
registered for different left inlet pressures (preload). The preload steps of: 0, 2.5, 5, 7.5, 10, 12.5,
15, 17.5 and 20 mm Hg were obtained by changing the level of water in the left inlet chamber.
The outlet mean pressures (afterload) were monitored (Pressure Monitor-4, Living System
Instrumentation, Burlington, Vermont, U.S.A.) and fixed at 100 mm Hg for the left ventricle and
40 mm Hg for the right ventricle. The right inlet mean pressure was fixed at 10 mm Hg by



maintaining the appropriate water level in the right inlet chamber. During the tests, the ATAH
operated in the VR and FR mode. When the ATAH was operating in the FR mode, its beating rate
was fixed at 5 different frequencies: 80, 100, 120 and 130 bpm.

RESULTS:

The pump performance characteristics were analyzed through a chart containing the pump
output versus filling pressure curves. Figure 6 shows the pump output or flow (L/min) versus the
ATAH left preload (mm Hg).

When the ATAH was operating in the Variable Rate (VR) mode, the rise of the pump
output with the increase of the left filling pressure indicates high output sensitivity to the preload,
mimicking the natural heart based upon Frank Starling’s law. The maximum output of
approximately 6 L/min was obtained with the ATAH beating at a frequency of 200 bpm under a
left filling pressure of 20 mm Hg. With the left filling pressure in a normal level (+10 mm Hg),
the ATAH pulsed at 180 bpm and produced an output of 5 L/min, against a left afterload of 100
mm Hg.

When the ATAH was operating in a Fixed Rate (FR) mode, especially for preloads over
2.5 mm Hg, the pump output was pot strongly affected. This is explained by the fact that the
ATHA requires a very low preload to obtain a complete filling of its auxiliary ventricles for the
adjusted beating rates. With the preload over 2.5 mm Hg and the beating frequency set at 80, 100,
120 or 130 bpm, the ATAH worked with the ventricles almost completely filled.

DISCUSION:

An electromechanically driven Auxiliary Total Artificial Heart (ATAH) is being studied
and developed in our laberatories. In Vitro performance tests were made demonstrating that this
ATAH has high output sensitivity to the preload mimicking the natural heart, when operating in
variable rate. The stroke volumes measured are 35 ml and 32 ml, to the left and right artificial
ventricles, respectively. This device is capable of producing 5 L/min of cardiac output at 180 bpm
under 10 mum Hg of left inlet mean pressure and 100 mm Hg of left outlet mean pressure. Taking
into account that this ATAH is working along with the native heart, this output is more than

satisfactory for such a device. However, the ATAH output can be improved by changing the



prosthetic valve sizes. It can be observed that there is a large discrepancy between the calculated
and the real left stroke volumes. If the left stroke volume is 35 ml, working at 180 bpm the
ATAH theoretically should produce a cardiac output of 6.3 L/min (35 m! x 180 bpm = 6,300
ml/min). Thus, avoiding complete evacuation of the blood from the ventricle together with
regurgitant flows of the valves. The performance tests were conducted in a mock circulation
system developed originally for testing a TAH instead of the ATHA. In this mock loop, two disk
valves were used as inflow valves with a 27 mm diameter, and two outflow valves with a 23 mm
diameter. Some modifications had to be made in the test mock loop to utilize prosthetic valves
with smaller sizes to decrease a valve regurgitant flow through the gap between the tilting disk
and the valve ring (16).

In this test setup the ATAH was operated in the worst condition. There was no natural
cardiac function in the circuit to provide sufficient flow and pressures. Other modifications in the
test loop can be made by installing a TAH and ATAH in parallel, thus, simulating the ATAH
implantation in conjunction with a native heart. This additional In Vitro test can be performed
with the TAH and the ATAH working simultaneously to predict the ATAH behavior when the
preloads and afterloads are pulsatile due to the TAH pumping. Also, important information can
be obtained with those additional tests decreasing gradually the TAH beating frequency or stroke
volume and studying the ATAH response to the pressure variations, However, the left and high
TAH ejection must be simultaneous instead of alternatively to properly simulate the native heart
conditions.

It is anticipated that, with the ATAH helping the natural heart to obtain the appropriate
blood flow, the beat of the patient’s heart will decrease. Thereby, helping the heart to recover its
pumping function. This may occur because at the end of systole in the natural heart the preload is
higher and at this moment the ejection phase of the artificial left ventricle will commence. This
fact produces 2 tendency for the ATAH and the native heart to work synchronously, with the left
artificial ventricle and the natural heart contracting alternatively. This phenomenon is possible to
be predicted and must be studied with additional In Vitro tests and confirmed with In Vivo

expeniments.



CONCLUSION:

A new concept of an artificial heart is presented in this publication. This auxiliary
artificial heart has reduced dimensions allowing implantation without removal of the native heart.
This device is capable of providing a cardiac output of 5 L/min under a left preload of 10 mm Hg
and a left afterload of 100 mm Hg. This ATAH performance is satisfactory for assisting the native
heart in obtaining the required blood flow and arterial pressure. With the ATAH and the natural
heart working simultaneocusly the ATAH control system is simplified. Also, the surgical risks are

reduced because this is a simple procedure compared a TAH implantation for patients who still

have some cardiac function.
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Figure 1- Schematic drawing of the ATAH implantation in the right thoracic cavity of an average

sized patient without the removal of their native heart
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Figure 2- The Auxiliary Total Artificial Heart (ATAH) mechanical parts: DC brushless motor
(BM), electric cables (EC) fixed to the aluminum center piece (CP), stabilizer rods (RD), roller

screw (RS) soldered to the support plate (SP), the right housing (RH), the left and right
diaphragms (D) and pusher plates (PP).
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Figure 3- Schematic drawing showing the assembly of the ATAH mechanical parts and the

position for three Hall effect sensors and the respective magnets.
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Figure 4- Time distribution to the ejection and filling phases for the left and right auxiliary

ventricles operating in left master alternate mode.
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Figure 5- Mock circulatory system used for the In Vitro performance tests with the ATAH,
showing: the left atrial chamber (LLAC), right atrial chamber (RAC}), pulmonary chamber (PC),
aortic chamber (AOC), pressure monitor (PM), flow meter {(FM) plastic tubes (PT) with an

adiustable clamp (AC), outlet and inlet ports (OP and IP) and the ATAH controller (C).
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Figure 6- Performance curves with the ATAH operating in a variable rate mode (VR) and in a

fixed rate mode (FR) at 80, 100, 120 and 130 bpm.



Apéndice 1

Departamento de Cirurgia do “Baylor College of Medicine”

O “Baylor College of Medicine” (BCM) esta localizado no “Texas Medical Center”
(TMC) em Houston, Texas. O “campus” atual foi construido em 1943 como o “Medical School
of Baylor University”. Em 1969 o BCM foi oficialmente instituido. O BCM possui 11 programas
de pés-graduagfio e 21 programas de treinamento médico. O BCM tem disponivel um total de
4.000 leitos, em cooperagiio com 8 hospitais do TMC, incluindo o “Methodist Hospital”, o
“Veteran's Administration Medical Center”, “Harris County Hospital District” e “Texas
Children's Hospital”, contribuindo para a pesquisa, educacfio e tratamento em varies Areas

meédicas.

O Departamento de Cirurgia € um departamento de vanguarda do BCM, afiliado a 11
hospitais dentro do TMC e de outras regifes ou paises. O Departamento de Cirurgia tem um
programa de treinamento e residéncia bem estabelecido e organizado bem como importantes
atividades de pesquisa em 4 areas: Cirurgia Geral, Cirurgia Pedistrica, Cirurgia Toricica e
Cirurgia Cardiaca. O BCM ¢ dirigido pelo Dr. Michael E. DeBakey, um dos mais famosos e
honraveis cirurgides de todo o mundo. Ele tem contribuido para a introducfio ¢ melhoria das
técnicas cirlrgicas, dispositivos e instrumentos inovadores na 4rea de cirurgia de coraco aberto.
O programa de coragéo artificial do BCM, foi iniciado nos anos 60 com o Dr. DeBakey. Sob a
supervisdo do Dr. DeBakey, os cirurgifes cardiacos do BCM desenvolvem mais de 2.000
cirurgias de coragéo aberto por ano. O Dr. George P. Noon e colegas desenvolvem cerca de 40

transplantes de coragfo por ano. Além disso, sua equipe realiza transplantes de rim, péncreas ¢



figado. Desde 1968, o Dr. Noon e sua equipe realizou 264 iransplantes de coragfo nos quais 243
casos foram casos de transplantes ortotdpicos e 21 foram heterotdpicos. Foram também
realizados 16 transplantes adicionais de pulmfo. Até a presente data, o Dr. Noon implantou 173
LVAD tanto como pontes para transplante quanto em casos de falha cardiaca pés-cardiotomia.
Cem casos foram implantes de bombas BioPump®, enquanto que 16 foram de implantes de
LVAD NOVACOR ¢ 4 de TAH Jarvik.

O Dr. Yukihiko Nos¢ € um renomado lider mundial no campo de érgéos artificiais, tendo
cerca de 35 anos de contribuigSes nesta drea. Ele supervisiona agora uma excepcional equipe de
pesquisa formada de meédicos, engenheiros mecanicos e elétricos, pessoal técnico de apoio &
cirurgia experimental em animais e operadores de méquinas operatrizes e ferramenteiras, todos

com muitos anos de experiéncia.

Os laboratérios de Orgdos Artificias e Pesquisas Cirtirgicas do estfio localizados no 4¢
andar de um dos mais importantes prédios do complexo BCM. Estes laboratérios foram utilizados
para atender as necessidades das diferentes etapas deste estudo, estando perfeitamente equipados

para tal finalidade.

A equipe de pesquisadores do BCM tem trabalhado em conjunto com o grupo de
engenheiros da NASA (Johnson Space Center), também em Houston, Texas, em um programa de
desenvolvimento de um dispositivo axial de suporte circulatério, miniaturizado e totalmente
implantével. O interesse da NASA nesta linha de pesquisa comegou em 1984, quando o Sr. David
Saucier, Gerente do Projeto da NASA de Habitacdio da Lua, recebeu um transplante de coracio
pelo do Dr. George Noon no BCM. Apés o transplante do coragfio, ele estava completamente
reabilitado. Percebende a importéncia do transplante de coragio ¢ dos dispositivos de suporte
circulatorio, ele contatou o Dr. Noon e o Dr. Michael E. DeBakey héa aproximadamente 7 anos
atras oferecendo a tecnologia e os laboratérios da NASA para auxiliarem no desenvolvimento
destes dispositivos. Desde aquela época, uma equipe de engenheiros da NASA tem dado apoio a0
programa de coragdo artificial do Baylor. A bomba axial utilizada como LVAD desenvolvida por

DeBakey em conjunto com a NASA ¢ um bom exemplo dessa colaboragio. Para os programas



Baylor, ficam disponiveis recursos abundantes e tecnologias avancadas, juntamente com

engenharia altamente especializada e talentos cientificos.

Al.1 Instalacdes Laboratoriais e Equipamentos do BCM

A area de Departamento de Cirurgia inclui laboratérios de biomaterial, de engenharia
eletrdnica, engenharia e oficina mecanica, laboratério de testes com sangue e laboratério de

fluidodindmica (Figura A1.1-1).

A1.1.1 Laboratorio de Biomaterial

Esse laboratério tem 50 m’, inclusive uma sala limpa Classe 100. Est4 equipado com uma
capela de fluxo laminar, microscopio leve, prensa hidraulica térmica, limpador ultra-sonico, duas
estufas desidratantes, um refrigerador umidificador, para trabalhar com a cobertura de gelatina do
TAH, e fornos com nivel de vicuo e temperatura controlaveis, Recentemente, foi atualizado e
ampliado para manuseio de poliuretanos, silicones e resinas epoxi grau meédico. O laboratdrio
possui um técnico com 23 anos de experiéncia no manuseio de vérios tipos de polimeros (Figura
All.l-1e-2).

Al1.1.2 Laboratdries de Engenharia Eletronica

Existem dois laboratérios de engenharia eletrénica. Um é o laboratério de engenharia
eletrbnica geral para reparagio e modificagio em todos os orgdos artificiais ¢ sistemas de
instrumentagio Biomédica, tais como o TAH, os VADs, e dispositivos de suporte cardiaco nfo
pulsateis. O outro laboratério € dedica exclusivamente a0 projeto, fabricagfio e testes de circuitos
eletrOnicos (Figura Al.1.2-1). Eles sfo equipados com diversos osciloscopios, geradores de

fung¢fo, fontes de energia e vérios equipamentos de teste,



Al1.1.3 Laboratérios de Engenharia Mecénica

Essas instalacGes consistem de 3 laboratérios. As oficinas mecénicas sfo usadas
principalmente para a fabricagio de protétipos dos dispositivos implantdveis, instrumentagio e

acessorios usados em vérios projetos de bombas de sangue.

Os principais equipamentos destas oficinas sfo: tornos, fresas, furadeiras, prensas,
cortadeiras e dobradeiras de chapas, jato de areia, politriz, esmeril e serras elétricas (Figuras
Al.1.3-1, -2 e -3). As oficinas mecénicas sdo dirigidas por um engenheiro mecénico experiente e

dois operadores de maquinas com grande pratica profissional.

Al.1.4 Laboratorio de Fluidodinamica

Diversos os tipos de circuitos simuladores para testes “In Vitro” estdo disponiveis nesse
laboratério (Figura Al.1.4-1). O desempenho de todas as proteses cardiacas sdo testados em
sistemas circulatérios simuladores antes do implante ou testes “In Vivo”. Para o sistema de
monitoragdo desse teste, os seguintes dispositivos estio disponiveis: medidor ultra-sénico de
fluxo, rotdmetros, vérios transdutores de pressdo, amplificadores, osciloscopios e sistemas de
gravagdo de 8 canais. Além do teste de desempenho, sfo feitos testes de durabilidade “In Vitro”
em todos os protétipos de bombas. Nesse teste de durabilidade, a bomba é conectada ao
simulador e € submersa em um banho salino a 42°C. Para satisfazer esta condigfio de teste, o

laboratoério também esté equipado com um aguecedor de dgua com sistema de recirculaggio.

Al.1.5 Laboratorio de Testes com Sangue



Este laboratorio atende as exigéncias de seguranca biologica do BCM. Consequentemente,
os estudos utilizando sangue animal ¢ humano sfo confinados 2 esta 4rea. O pessoal trabalhando
nesta drea ¢ treinado para manusear o sangue e seus componentes com seguranga. Atualmente, as
bombas sdo avaliadas quanto aos seus efeitos na hemoglobina plasmética, hematécrito, células

brancas, plaquetas, etc.

Al.1.6 Ouiras Instalacoes

Os seguintes laboratérios estdo também disponiveis no BCM: laboratério de histologia,
microscopio e varredura eletrénica e microscopio eletrdnico de transmisséo e os laboratérios da
Centro de Medicina Comparativa. O Centro de Medicina Comparativa tem aproximadamente
3.500 m’ de espago ¢ € composto de 8 centrais de preparagfio e manutencfio de animais. Este
centro néo fornece apenas apoio ao diagndstico para os veterinarios do setor, mas interage ¢ da
suporte as necessidades dos pesquisadores trabalhando em todo o “Baylor College of
Medicine/Texas Medical Center”. As principais funcbes desse departamento sdo: hematologia,

bioquimica, sorologia, microbiologia, cultura celular, patologia anatémica por microscopio, ete.

Al.2 Instalactes Cirdrgicas

O bem estar dos animais ¢ estreitamente monitorado pelo Comité de Pesquisa Animal
responsavel por assegurar que todos os experimentos ¢ os cuidados gerais com os animais estejam

de acordo com as normas estabelecidas pelos drgio governamentais e nio governamentais de

regulamentacéio destes estudos nos EUA.

As instalagBes que envolvem estudos com animais sdo revisadas periodicamente ¢
atendem os padrfes da Associagio Americana de Cuidados com Animais de Laboratério
(American Association of Laboratory Animal Care). Estas instalacSes incluem 1.500 m? de

espago ¢ tem 4 salas de cirdrgicas para animais, 2 UTIs e um laboratério de sangue animal.



A1.2.1 Salas Cirirgicas

As salas cirurgicas estdo equipadas com mdaquinas de anestesia, equipamentos de
monitoragfo e maquinas de circulagio ¢ oxigenagdo extracorporea. Duas dessas salas de operacgio
foram recentemente aperfeicoadas e equipadas para possibilitar cirurgias estéreis necessarias para
experimentos cronicos em animais (Figura A1.2.1-1). Uma outra sala de cirurgia estd equipada

com equipamento de Raio X para realizagfo cateterismos e cineangiografias.

A preparacdo e estocagem de instrumental e acessoria estéreis sfo feitos na sala de
suprimentos adjacente a sala cirtrgica. O vestidrio, a sala de limpeza e preparagio dos cirurgides

também sfo adjacentes a sala cirdrgica.

As caracteristicas de construgio das salas cirtirgicas para experimentos crénicos inclui as
paredes ¢ teto construidos de gesso rigido coberto de tinta lavavel. O revestimento epoxi é usado
em todo o piso. A ventilagio do teto usa ar filtrado, nio recirculante de pressdo positiva. Dois
painéis na parede ¢ duas saidas no teto fornecem oxigénio, monéxido de nitrogénio, ar e conexdes
de vacuo. A iluminagfo € feita por equipamentos Jdmpadas fluorescentes embutidas no teto em
diversos pentos, e 8 focos cirlrgicas de alta intensidade instalados em trilhos no teto. Esse
laboratério € dirigido por uma equipe de 4 técnicos cirtirgicos e um veterinario, todos com

experiéncia em laboratérios de pesquisa de pelo menos 20 anos.

Al1.2.2 UTI para Animais

Estas instalagdes consistern de uma Unidade de Cuidado Intensivo (UTT) e 3 Unidades de
Cuidados Crbnicos (UCC) (Figuras A1.2.2-1 e -2). Estdo equipada para possibilitar a
permanéncia de 4 animais de porte grande, como bezerros, cada uma equipada com ar

comprimido e linhas de vacuo e 6 tomadas elétricas independentes. Aproximadamente, 12 m*



estdo disponiveis por animal. A UTI ¢ usada para cuidados no pos-operatorio imediato de animais
para cirurgias de grande porte. A UCC se destina a animais requerendo monitoragdo a longo
prazo. Nesta instalagdo, todos os animais sdo colocados em gaiolas individuais. Uma esteira
rolante portatil (mével) pode ser levada até cada animal para realizagfio de exercicios terapéuticos
ou estudos fisiologicos. Esta instalagfio emprega um observador em periodo integral durante as

horas regulares e um estagidrio treinado durante a noite e fins de semana.

Al.2.3 Laboratério de Testes com Sangue Animal

Esta instalacéo esta localizada em frente a UTI animal para conveniéncia na obtencgfio de
amostras de sangue dos animais experimentais e é dirigida por um técnico. Este laboratério de 45
m’ estd equipado para elaborar analises bioquimicas, inclusive hemoglobina livre plasmatica,
creatining, eletrolitos e lactato. O laboratério também possui analisadores de PO, PCO,, pH,
HCO,, CO; total e Hematécerito. Outros exames hematoldgicos sdo enviados aos departamentos
especializados do BCM. Todos os estudos hematolégicos e imuno-hematoldgicos necessarios

juntamente com quaisquer estudos adicionais do sangue podem ser conduzidos nos laboratérios

clinicos.
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Figura A1.1-1 Distribui¢go dos Laboratérios do Departamento de Cirurgia.




Figura A1.1.1-2 Capela de fluxo laminar classe 100,



Figura A1.1.3-1 Oficina Mecénica 1.



Figura A1.1.3-3 Oficina Mecénica 3.
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Figura A1.2.2-2 Umdade de Terapia Intensiva para Animais de Grande Porte.






Apéndice 2

Desenhos dos Componentes Mecanicos do TAH

Séo apresentados, a seguir, os desenhos mecénicos dos componentes e partes mecéanicas
desenvolvidas especialmente para este novo modelo de TAH Eletro-Mec4nico, com as
respectivas escalas e materiais utilizados nas suas confecgdes.
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A2-1 Corpo Central (Escala 1:1, Matenial: Aluminio).
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A2-2 Capa Esquerda do Motor (Escala 2:1, Material: Aluminio).
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AZ-3 Capa Direita do Motor (Escala 2:1, Material: Aluminio).
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AZ-4 Suporte dos Sensores Hall Comutadores do Motor (Escala 1:1, Material: Policarbonato).
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A2-5 Espagador Fixador Esquerdo da Porca do Parafuso de Roletes (Escala 2:1, Material:
Aluminio).
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AZ-6 Espacador Fixador Direito da Porca do Parafuso de Roletes (Escala 2:1, Material
Aluminio).
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AZ-7 Suporte dos Sensores Hall de Posicionamento e Controle do TAH (Escala 5:1, Material:
Nylon).
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AZ-8 Paratuso de Roletes (Escala 2:1, Material: Ago Inoxidavel de alta resisténcia mecénica).
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A2-9 Eixo Guia da Placa Estabilizadora (Escala 5:1, Material: Aco Inoxidével).
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AZ2-10 Anel de Isolamento do Enrolamento do Motor (Escala 1:1, Material: Policarbonato),
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AZ-11 Bucha Guia da Placa Estabilizadora (Escala 10:1, Material: Bronze).
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A2-12 Suporte do Im3 da Placa Propulsora (Escala 10:1, Material: Aluminio).
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A2-13 Montagem do Conversor de Energia.
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A2-14 Montagem do Conversor de Energia no Corpo Central.
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AZ2-15 Montagem dos Sensores Hall de Comutacio no Motor.
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A2-16 Anel Metélico de Reforgo da Aba da Camara de Bombeamento (Escala 1:1, Material: Aco
Inoxidavel).
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A2-17 Eixo Guia e de Centralizacio das Placas Propulsoras (Escala 2:1, Material: Aco

Inoxidavel).



SAIAVY L0600 -

|
1
\
HELHWVICT 9102

snavyd £00 -

H1OWID 1704 VIA .80 -

ELE
6L

oY 8P

|

€0l

05T
o0

/4.

L4341

dV1 4710H MIYOS 98¢

MM4HL VI L8190

a

¥

—B . 8191

m LA XA

&7
[T ——

050w

He T

o L8

SAIAvY .£0

A2-18 Placa Propulsora (Escala 1:1. Material: Ago Aluminio).
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A2-19 Placa Suporte Estabilizadora (Escala 1:1, Material: Aco Inoxidavel).
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A2-20 Angulagio dos Sensores Hall de Comutagio em Relacio acs Im3s Permanentes do Motor.
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A2-21 Parte Superior do Molde do Diafragma (Escala 1:4, Material: Al



—t
%

Alpa
s /

TS

IR SR I AV AVAV,

/% 371908
¥ Hv.l3g

e

3 |

Wil &oale w3l =oolu| ]

\j

N

Y% NOILD3S
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Apéndice 3

Protocolo de Testes “In Vivo” com o0 TAH em Bezerros

Este protocolo, em anexo, foi apresentado ao Comité Etico de Pesquisas Experimentais do
“Baylor College of Medicine”, para possibilitar a utilizaciio de animais nas pesquisas com o
coracdo artificial.






BAYLOR COLLEGE OF MEDICINE Office of Research

One Baylor P
AND AFFILIATES T R e
REQUEST TO USE LABORATORY Housgm Texas 77030-3488
hone: {713) 798-8870
ANIMALS (APRC1) FAY. (713) 795 6900
R O L RN
Page 1
Use this form when submitling & new protocol and every three vears thereafler. For annual renewals andfor minor modifications, use the short form,
“Request to Lise Laboratory Animals Amendment/Renswal Form®. Al information must be typad.
Document Certification {iniernal use oniy}
Received by OOR: Date Received:
Reviewed by CCM: Date Reviewed:
Reviewed by Animal Resources Manager: Date Reviewed:
Protocol Number: AN- 0000t =~~~
Protocol Title: Development and Evaluation of an Electromechanical Total Ariificial Heart
Administrative Contact: Karen Wendler E-mail:
Phone: {(713) 788-8130 FAX: {713) 798-8041 Maii Station: 404D
Sponsor (funding source): Artificial Heart Development Fund
Location(s) of Research: Insttution Baylor Coliege of Medicine Room Number 433C
Dept. of Surgery
Section A
Principal Investigator (if not a full time faculty, you must designate a full time faculty sponsor)
Name: Dr. Yukihiko Nose BCMID# 030847 E-mail;
Phone: (713} 788-4434 Emerg. Phone: {713) 522-6903  Mail Station:
Department: Surgery Does the Pl have direct contact with animals or anima tissue? X _Yes No
Associated Personnel
Check One: [ ] Faculty Sponsor  {x] Co-Investigator i ! Technician i 1 Other
MName: Dr_Yukio Ohashi BCMID# 802756 E-mail:
Phone: (713) 798-3741 Emerg. Phone: (713} 785-7230 _ Mail Station: 404D
Department: Suigery
Check One: [ ! Facutty Sponsor [ X! Co-investigator [ ] Technician { 1 Cther
Name: Aron Jose Pazin de Andrade BCMID# 902794 E-mail;
Phone: {713) 798-3741 Emerg. Phone: (713) 790-8853  Mail Station: 404D
Department: Surgery
{Use Additional Persannel Form if necessary.)
Who will perform the experimental manipulations on animals?
Name ¥rs exp wipecies Wheniwhere expetisnce received
pDr. Y. Ohashi 1 1895- Bayior College of Medicine
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{Section A - continued)

Are the persons performing the experimental manipulations on the animals experienced with this procedure {xives { 1No.
if not, please indicate how they will receive this training before the experiments begin:

Location of taboratory (buliding/room}.  Cullen/433C
Approval of Laboratory Director (if different from Pi):

Section B

Summaries
Two slEmmaries are required on separste bages, a lay summary and an experimental summary.

LAY SUMMARY

Please answer these quesﬁons in your lay sumynary and number them as shown here, Please do not use techrical language. Think, "Explaining my
experiment to the media," (1) What (human) patient popuiation might benefit from your experiment? (2} How will they benefit? (3) What will you do
to the animals and why cant this be done in 3 ceil dish or on humans? (4) Why do you need the number and type of animals that you are requesting?
(5) How will you ensure that the animals are comfortabsle? The summary should be comprehensibie to a member of the lay public with no scientific
background, and patentially, only a 4h grade reading level. it should also address issues which would be of concern to an individual who might have
reservations about the use of animals in experimentation

EXPERIMENTAL SUMMARY

The Wsho&ld outline the experiment design and the procedures invelving animals, expecially any surgical procedures and
means ;cuo alieviate t?:n or d;stm? inany ani;!zaL it should provide a concise statement of the experiment rationale. ti ﬂgw d;g;cramprof the experiment
design ilustrating numbers of experiment groups and the numbers of animais per group is often haipful. The anticipated statisti j
should be stated in detail. Be sure 1o inclute the end-points for your experiments. per grode g pat ioal evaliaton

Section C

Animat Model(s}
Indicate the number of animais to be used per year in which approval is requested. The total number of animals shouid agree
with the total in Section T. Distinguish # ordered from # obtained from breeding.

calf K-Bar _F _ 3 months 50-80Kg 4X__ 1= 4
e e e e e e e (154 = []
_— gx = 0

Section D
Rationale and Justification of Numbers

indicate why this particular species is selected. Lower acquisition cost is not valid justification.

The calf is simiar in size _to ?he human body and has the same ciroulation systems, and the calf easy io handie. In this
devolopmental field of artificial hearls the calf is a popular species, and major institutions have been using this species.

indicate why this number of animals is required. A flow diagram of the experiment design, illustrating the numbers of
experiment groups and the numbers of animals per groups, is often helpful. The anticipated statistical evaluation shouid
be stated in detail (the comment "this number of animals is needed to reach statistical significance” does nol adequately
answer this question), Anticipated animal losses due to technical problems should also be clearly stated.

Each experimgnt will be performed in three months. The first month will be spent in preperation for the test, the experiment will
be performed i the second month, and during the third month the anatlysis of the data and required modifications in the device
will be made. in one year 4 experiments will be performed, and this is 2 sufficient number for the development of the iotal
artiificial heart in this stage of study.

Office of Ressarch (713) 7886870 Baylor College of Medicine and Affiliates Request to Use Laboratory Animals
Sepds
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Section E
Administration of Exogenous Substances [ } Check here if section not applicable.
Compiete this section if you will be administering drugs, infectious agents, carcinogens, toxins, etc., to animals other than

for anesthesia or production of antibodies. Proceed to Section F if drugs or reagents are used only to anesthetize an
animal which will not regain consciousness,

Species: Peniciltin Drug/Substance: S Potassium
Drug Type: Antibiotics/anti-infective

Dosage: S00Kunt, ~ Route: M Frequency: 12 hours

Species: Aminoglycoside Drug/Substance: GentaVed/Gentamicin
Drug Type: Antibiotics/anti-infective

Dosage: 200mg Route: M Frequency: 12 hours

Species: Drug/Substance:
Drug Type:

Dosage: Route: Frequency:

Suggested Drug Types for Lise Above:
This fist of drug types is provided for your convenience. If none of the terms listed describe your drug, please fill in the
blank wih a term you feel is appropriate.

Cardiac Autonomic Anii-convuisant Hormones
Anti-hypertensive Respiration affecting Anti-Parkinsons Gastrointestinal
Anti-arrhythrmic Antibioticsfanti-infective Tranquilizet/psychotropic Hematoiogic
Diuratics Anti-cancer Analgesic Anti-allergy

Will the animal(s) be anesthetized or sedated during this procedure? [ ] Yes {x} No

Wiill any physicat or physiological impairment (e.g., pain, distress, change in activity) of the animal(s) resuit from this procedure?
[ 1Yes [x]No Hyes,describe how this will be alieviated or minimized.

What are the expected effects on the animal: Avoid infection

Section F

Procedures

Check as many that apply:
[ ] Monocional antibody production [ ] Use/Production of Recombinant DNA [ }Transgenics
[ 1 Polyclonal antibody production [ 1Use of infectious agents 3 [x] Sunival surgery
[ 1 Biood collection [ 1Use of radioisotopes 2 [ 1 Non-survival surgery
[ ] Collection of tissuesffluids [ 1 Use of toxic chemicals or carcinogens 3 [ ]Long-term restraint
{ 1 induction of disease/disability - [ I Use of other hazardous materials 3 [ x] Short-term restraint
[ ] Diet manipulation [ ] Teaching#raining { 1Breeding
[ ] Catheterization { 1 Other (describe);

7 Visual impaimment. Procedures resuling in visuat impairment {ather than genetic) shauld be unilatersl, not bilateral {ie.. performe on one eye only).

2 Death as an endpoint: {ie., experiment ends with death of animal from disease or other induced sondition) requi ientific justt
approval by the itee. ) requires scientific justification and

3\ndicate the approval numbar below and attach a copy.

Approval Number: [»)
Approval Number; HAMC

Approval Number: RA
Approval Number: AB

(3 3 £ 1. H - g
- . - | 3 CLY H5S & = ;_
Cftita phBekearch {713) 70 aytor College of Medicine and Affiliates Request o Use Laboratory Animals
Sepos



B e SRR
Page 4

Section G

Antibody Production t x] Check here if section not applicable
Complete this section if you will be producing either monoclonal or polycional antibodies.

Note: A complete Freund's adjuvant may be used onlfy once in an animal. investigators are encouraged fo consider alternatives to Freund's and
shouid be willing to run clinical comparison trials. Booster injections must use incomplete Freund's adjuvant. Footpad and/or intramuscular
o ; rrqm Commitiee mfh tS“g‘ta‘K yolumes per mpeﬁﬂ;;n iiée Q:re encoiraged, usuatly within the foliowing ranges. intradermal -
06-0.1 mi, subcutanecus - S mi It is recommendsd that rabbits are anesthetized Tor adjuvant injections. A rabbi
use of anesthesia is required for biood collection to prevent injury to animals or personnel ciuvant injections 't restraint cage or ine

Species:

Antigen(s):

Adjuvant (Initial Injections):
Adjuvant {Booster injections):
——ﬁ%ﬁ-ﬂf-ﬁﬂm‘m : . '_
W { Administcation:
will the animals be anesthetized or sedated during this procedue? [ 1Yes [x] No

Section H
Tumor Studies { X] Check here if section not applicable

Complete this section If experiment involves the praduction of study of tumors in animals. Compiete the requested information for each applicable
species. Tumors must not exceed 10% of an animal's body weight. Once tumors are visibie, animal must be checked daily, and mmibun‘:iﬁanimls
must be sacrificed.  Ascites Production:  The maximum dose of pristane to be used for priming is 0.2 mi. Larger doses have been shown to
produce strong signs of distress. The recommended dose of hybridoma celis is 3.2 x 10 ceffs due to longer average survival times. Animals must
be ;ﬁgh?;;ﬁ;:d o m’bu nc}hatmadmuﬁfe does r;_ot exueed_r 20% of the animal's body weight. Once ascites production begins, animais must be
ch ily arsd mori animais m sacrificed. Taps should be done one 48 how iod, b :

e iion . i) per r period, not to excesd a total of 3 taps (as more
Species:
Are these tumors naturally-ocouring in this stocisstrain? [ ] Yes [x] No
By what method will the tumors be induced?

if the tumors are transplantabie, what type are they?

What is the source of the tumors?
At whal point will the animals be euthanized?

Will the weight of the tumor exceed 10% the body weight of the animal? [ ] Yes [X]) No I yes, provide justification:

Section |

Transgenics Ex] Check here if section not applicable
Complete this section if this protocol invoives the production of fransgenic animals.

Explanation of the envisioned uses.

Species:
What is the anticipated outcome of the transgenic DNA construct?

¥ viral genomes arg introduced, describe the expected cutcome.

Office of Research (713) 788-8570 Baylor College of Medicine and Affiliates Request to Use Laboraiory Animals
Septs
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{Section t - continued)

Describe any tissue abiation, enzyme deficiency or other expected consequences of this transgenic DNA construct.

Describe any distress to the animal induced by this construct, your criteria for euthanasia, and other means you will use to
prevent animal suffering.

If someone else will be producing transgenic animals for you, provide their name and signature below.
Name: Signature:

The feélégving certification must be signed by the investigator in charge of the laboratory wherein the transgenic animals will be
produced.

1 will be producing transgenic animals with the expected properties described above using my standard approved
protocol no.

Signature - Principal Investigator, Transgenic Laboratory Date
Section J
Antemortem Fluid Collection [ 1 Check here if section not applicable

Complete: this section if you will be collecting animal tissue or body fuids, other than following euthanasia. Sedation for tail vein puncture i
required, but s recommended. No more than 10% of the tolal blood volume may be coilectsg every two weeks. (Total bloiod vfoiz;::'ce in lﬂe‘;id?%
of body weight in kilos.) A topical anesthetic or a parenteral anesthetic should be administered prior o bleading by the retro orbitai rowte.

Species: _Bovine Volume: 4 mi (blood)
Frequency of Collection: _dajly Method of Collection: vig catheter
Anesthesia or Sedation: [ | Yes [x] No

Species: Volume:
Frequency of Collection: Method of Collection:
Anesthesia or Sedation: | ] ves [x] No

Speci;es: Volume:
Frequency of Collection: Method of Collaction:
Anesthesia or Sedation: [ ] Yes [x] No

Bection K

Restraint [ 1 Check here i section not applicable

Restraint of a conscious, unsedated animal for more than 30 minutes requires scientific justification, a complete description of
the restraint apparatus. and a protocol for animal training, if applicable.

Method(s) of restraint: [ 1 Manual [ ) Chemical  [X] Restraint device or cage

[escribe any restraint device or cage being used:  special designed calf cage made of aluminum

Maximum length of time any one animal would be restrained within a 24 hour period: 24  Hours

Provide scientific justification if a muscle relaxant or paralytic drug will be used without concurrent general anesthesia.

The calif needs 1o stay in the cage because cathelers and monitor will be placed on 4. The aminal will be monitored by lab
personel 24 hours a day.

Office of Research {713) 798-8070 Baylor Coliege of Medicine and Afhiiates Request to Use Laboratory Anmars
Septs
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Section L

Behavioral Conditioning [ x] Check here if section not applicable
Compiete this section if this protocol requires behavioral conditioning of animais.

Speci No Reinf ! EoodR | Electrical Shock Food Deprivation  Water Deprivati

{1
{1
[ 1

Py gy ey
L B B e

] [1
1 [}
I {1

]
!
}

Purpose of conditioning:

Strength & duration of electrical shock:
Food deprivation {Kcal/day provided):
Water deprivation (mi/kg/day provided):
Criteria for monitoring the condition of the animais during food and water deprivation:

Section M

Nutrition and/or Dietary Manipulation Studies [ x] Check here i section not applicable
Compiete this section if protocol requires dietary deprivation or excess of nutrients.

. Duration of Di Manipulal _ o

Describe any physical or physiological impainment which may result from this experiment. Include criteria for early termination
of the experiment should the anirmal become impaired.

Section N

Non-Survival Surgery [ x] Check here if section not applicable
Compiete this section if the animal will be euthanized at the end of the surgical procedure.

Location of Surgery. Pre-Operative Care
Speci ‘Building/R . (
[ 1Yes [xINo | ] Yes [x] No
[ TYes [x} No [ ] Yes[x] No
[ 1Yes[x] No [ ] Yes|[x] No

Describe the surgical procedura{s):

Office of Research (713) R8-8070 Baykr College of Medicine and Affiliates Reques! to Use Laboratory Animats
Hepts
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Section O

Survival Surgery | ] Check here if section not applicable

Aseptic procedures must be followed for all survivai surgical procedures. This includes wearing of sterile gioves and face masks, use of sterile
mstrumen{s. ard aseptic techniques. Major g.aurvgvai SUrgical procedures on non-fodents must be parformed in a dedicated sterite operating room.
fv%a}of st._awa! surgery is defined as any surgma} 1rrtervent§on that penetrates @ body cavily or has the potential for producing a permenent handicap
in an: animal that is expecied fo recover. A dedicated sterile opsrating room is an cperating room or suite designed for and used only for sterile
surgery. Survival surgery on rodents (mice, rats, guinea pigs, hams!_ars) and non-major suryival surgery on non-rodents do nol require a dedicated
operating room, but must be performed using modified aseptic technique, as follows. a) Wipe down an area of the ab bench with a disinfectant
{L.e., 70% ethanoi, roccal, etc.). b) Clip fur from surpical site and clean skin surface with 70% alcohol or betadine salution. ©) Sterile instruments
either by autociaving instrument pack or by soaking instruments in & chamical steriian! (instracal, Amerse) for at isast 15 minutes before using. ay
Wear steriie gloves or latex gioves thoroughly cleaned with 70% ethanol, Aicare, or another germicidat agent. 8} Wear mask.

Species: cgalves

Deascribe the surgical procedure.

- anesthesia;

- nght thoracotomy;

- cardiopulmonary bypass;

- ventriculotormy,

- connection of the artificial heart;

- ¢losure of the wound.

Witl more than one procedure be performed on any one animal? [ 1 Yes[X] No
Will aseptic pracedures be followed? [X} Yes| ] No
Location (Building/Room): _Cullen/433C Dedicated sterile operating room? [X] Yes[ ] No
Pre-Operative Care:  [X] Withholding Food [X] Withhoiding Water [X] Antibiotics/Drugs

Species Pre-op gn.t&ioticsldrugs Dosage Route Frequency
calves Gentamicin 160 mg 1M 12 hours

How long will the procedure last? 4 hours

What precautions will be taken during and after surgery to prevent hypothermia and/or dehydration?
- infusion of lactec ringer

How long will the animal be maintained following the surgery? 1 month

Describe in detail any physical or physioiogical impairment to the animal due 1o the surgery. Include criteria for early
termination of the experiment if the animal becomes il or impaired.

The animal will be euthanized when any mechanical failure of the artificial heart occurs. If thromboembolic complications
are recognized, the animal will also be euthanized immediately

Postsurgical Observation Frequency:

Burpose Name Desage Route Frequency
Analgesic Butorphanol 1 mg per K Vline 8 hours
Antibiotics Gentamicin 0.5 mg per Kg iV line 8 hours

Fiuids lagtateddpgers ..~ 500 ml iV fine 24 hours

Describe any special diet or other supportive care required:

Who (or what level of personnel) will perform the surgery? Cardiac Surgeons

Who (or what ievel of personnel) will perform postsurgical care? _Cardiac Surgeens and lab assislanis

Will these individuals require assistanceftraining in the appropriate surgicat procedures, aseptic technique, or postsurgical care?
iX] Yes|[ § Mo

Office of Research {713) 798-8970 Baylor College of Medicine and Affiliates Request to Uise Laboratory Animais
Sepdt
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Section P
Other Experimental Manipulations
Describe any other experimental manipulations that may preduce pain, discomfort, or anxety.

Section Q
Anesthesia, Analgesia, Sedation, Tranquilization of Animals { ] Check here if section not applicable
Complete this section if drugs will be used for restraint, sedation, franquilization, paralysis, anesthesia, or analgesia.

All drugs used should be listed by proper names. including anesthetic agents. Refrain from the use of terms such as “cockhail’, etc. A poputar

rodent combination is ketamine (42.8 mg/mi), xykazine (8.6 mg/m!) and acepromazine (1.4 mg/mi). if using this or any combination, alf agents

should be listed separately at proper dosages. Some specific situations involving anesthesia, anaigesia, or post-operative pain medications are

isted as follows:

1. No post-operative analgesia is required for burr-hole craniotomies, mouse embryo fransfers, mouse mammary-pad biopsy, and mouse
mammary-pad impiants.

2. Nubian ot other narcotic-strength analgesic is required foliowing carotid implants, laparotomies, thoracotomiss, or during coronary acelusions.

3. Tyienol Hi in drinking water is acceptable after laparotomies in rats.

4. The use of ether is prohibited by the Safaty-Security Committee. Exceptions may be approved by the Committes for cleariy-documented
scientific raasons.

- 4% Halothane with 50% nitrous oxide gas;
- maintained by 1.5% Halothane with 25% nitrous oxide gas.

Paraivtic Agent or Condrolled

Purpose Drug Dosage Route Muscle Relaant Substance
Restraint, etc.  Butorphanol 10 mg per Kg M [ ] Yes[X] No | ] Yes[X] No
Preanesthetic alopine suifate 0.4 mg M [1Yes[x] No [ ] Yes[x] No
;r;:yc;t:an [ 1Yes[Xj] No [ ] Yes[X] No

menance [ 1Yes[X] No [ ] Yes[X] No
Duration of Anesthesia: [ ] 306-60 minutes I 1 1-2 hours [ ] 2-4hours [X] Owver 4 hours

How will the depth of anesthesia be monitored? _pupil, and blood pressure
Where will anesthesia take piace {Building/Room)? Cullen/433C
Who will perform anesthesia? _Supervisor Experimental Surgery Lab.
Who will supervise administration of anesthetics? _anesthesiologist Dr. Niimi
if a paralytic agent is used, what is the purpose? no

if a paralytic agent is used, how will the level of anesthesia be monitored in the paralyzed animal?

Saction R

Euthanasia

Euthanasia by Decapitation: Animat must be anesthetized before decapitation or the head must be immediately dropped into fiquid nitrogen. Other
euthanasia methods must meet current guidelines of the AVMA Panel on Euthanasia. if you need a copy of these guidelines please cal the Center
for Comparative Medicine at THB-4486 1t is the investigator's responsibiiity to become familiar with aceeplable methods and/or restrictions prior

10 SUDMISBION ot Ihe Protosol.

Chemical Methods:

Species Drug Dosage Route
calves Ketanmine/xylazine 1.mgfb ; 1 madb v
KCi >80 mEqg v
Office of Research {713) 798-8670 Bavlor College of Madicine and Affilates Request to Use Laboratory Animals
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{Section R - continued)
Physical Methods:
[ I Cervical dislocation under anesthesia (mice, birds, rats less than 200g)  Species:
[ 1 Decapitation under anesthesia (describe under Chemica! Method) Species:
[ ] Exsanguination under anesthesia (describe under Chemical Methods) Species:
{ | Other (describe) Species:

{Due to recommendatians in the recent SYMA pane! on euthanasia, anesthesia must be used prior to any physical means of euthanasia.)

Provide clear, scientific justification for the use ot any method without anesthesia.

Describe any impairment or complication that might occur which would be criteria for early termination of an experiment
and/or an indication for euthanasia due 1o the condition of an animal.

- pump failure;

- thromboembolic complications,

Section &

Use of Controlled Substances [X] Check here it section not applicabie
Complete this section if you will be using controlied substances in any part of this experimeni.

Substance: DEA Schedule:

Name of individual registered with the Drug Enforcement Administration:

Give the building and room nurmber where the drugs will be secured. Describe all security measures;
Building/Room:

Describe securily measures:

Section T

Apnimal Husbandry
Preferred tocation of animal housing:

Room# 4158A

Lniral Facities (Center for Comparative Medio Saiellite Faciltty

Building: __Guilen Room: _41384A

i X] Taub Research Blag. IEEY Y A "Requgsi for Approval of a Satelite Fac&?ity Form”

[ 1 Fondren-Brown [ Trss must be completed in ordes to register a sateilite

[ 1 Neurosensory | ] Texas Children's Hospital facility. if the principal investigator of this profoco]

{ 1 wynne Unt [ 1Barier Facilty s a0t the director of the sateliite facilty, provide 2 ietter

[ 1CcNRC i1 Center for Biotechnology froen rherdim;tor indicating approval 1o maintain
anmats in this faciity.

Q o T 70 Baylor College of Medicine and Affiliates Request to Use Laboratory Animais
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{Section T - continued)
Name of any outside institution where aay work on this experiment is being performed:
is this protacol being reviewed by that institution? [ 1Yes [ 1 No | | Pending
Number of hours at one time the animals will be kept in the laboratory/surgery: [ 1 0412 | 1 12-24 [x] Over24
Animal Census:
. . . Total Number
Species Maxmum Census Average Censys _Maximum Stay Average Stay  (Erom.Sedtion G)

calves 1 1 40 days 40 days 4

If other than standard housing and care are required, specify and describe the following:
Caging:

Temperature:

Light cycle:

Sanitation:

Diet:

Water:

Cther:

Section U

Alternatives

A determination that alternative models, which could be used to replace animal-derived data, are not available and a review
of methods indicating that they cannot be simulated in non-animal models must be made. List and/or check sources of
information used to determine this.

Source(s). Publications in the Official Journal of the international Society for Artificial Organs:
1994, volume 18, 1, 54-72

1895, volume 19, 7, B53-858
1986, volume 20, 2, 101-102

[ ] MedLine

[ 1 indexMedicus

[ 1 Biological Abstracts

[ 1 Cument Research Information Service (CRIS)

[ 1 Animal Weifare information Center, National Agricuttural Library

{ have determined that one or more supplemental non-animal model{s) are available for some of these studies and | will
be using them in order to reduce the number of animals necessary.

fethods or models:

Office of Research (713) 75868970 Bayior College of Medicine and Affiliates Request to Use Laboratory Animais
Sepsc
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Section V

Certification by Principal Investigator
THIS SECTION MUST BE COMPLETED

(1) 1certify that the use of all animals invoived in this project will be carried out according fo the provisions of the Animal
Welfare Act, PHS Animal Welfare Policy, the principles of the *NiH Guide for the Care and Use of Laboratory Animals®
a?g m;or pock;;g.;:m; f;ogeduresf of Baylor College of Medicine. 1 agree to notify the Animal Protocol Review Commitlee
of Ba of Medicine of any substantive changes in the research use of the animals. i i
ardmals, species used, or procedures performed. S Including the number of

{2} I understand that Baﬁy!gr Oonil;w c;'f Maedicine and its representatives on the Animal Profocol Review Committee and/or
the Animal Research Committee have the authority to suspend any part of my research. s i i
at any fime with USDA, NiH, or Baylor regulations for animal care g:fd use. 4 + should I not be in compliance

(3) | further certify that my studies do not unnecessarily duplicate previous experiments.

Signature of Principal investigator (Ph Date
Signature of Mentor/Advisor (if applicable) Date
Signature of Pl Department Chair Date

If VA proposal to VA Central Office (Mert Review, RAG, Career Development, etc) attach VA-APRC form {Anirnal Request
for VAMC) See VAMC Research Services Office for further details.

Are you interested in sharing tissues with other investigators? [ ]Yes [x] No
If yes, indicate the species and condition (i.e., fresh foed, pre-mortem) below:

Are you interested in collaborative research with other Bayior faculty working in this field? [ 1Yes (x] No
if ves, provide keywords:

Office of Research (713} 7888870 Baylor College of Medicine and Affiliates Request to Use Laboralory Animals
Septs






Apéndice 4

Tabela dos Dados Registrados Durante os Testes “In Vivo”

Esta tabela foi utilizada durante os experimentos “In Vivo” com o coragfio artificial, no
“Baylor College of Medicine”. Os dados referentes aos experimentos foram registrados nestas
tabelas, de hora em hora, pelos responsaveis pelo projeto.






SarewIowy

00-£

00:7C

00-1¢

00:07

00-61

00:81

00:L1

00:91

00l

Q0-ri

00-£1

00-¢1

00-11

00:01

00-6

00-8

004

009

o0y

00-¢

00°¢

007

001

000

us1g

H | (3}
dsay | dwsy

(umey ) | o1ey
dv dVd | dVY | YT | o4 HEoH

()
sFeuig

N0 A
auL)

N0 A
e je1Q)

(jun)
moTsnyug

uorpisod
J€) | eunjp

UL [BVA

(B uru} saInssaly siaere dung

S3UEUE P

# MWL # e

LSAL OAIA NI - LYVHD VILVA HV L

T kegg cdQ ¥sog

e e —

[ ] =wg







Apéndice 5
Estudos Anatomicos

AS5.1 Visido Geral dos Estudos Anatémicos

Na Figura AS5.1-1 ¢ apresentada uma visdo geral dos estudos anatdmicos feitos pelo Dr.
Nosé, desde 1972. Deve-se notar que, ao contrério de outros grupos trabalhando em dispositivos
de suporte circulatério, a equipe do Dr. Nosé n#o usou somente cadéveres como fonte priméria de
dados para o projeto de dispositivos cardiovasculares implantsveis. Experiéncias anteriores
mostraram que diversos erros sio inerentes nas medigdes cadavéricas, devido principalmente ao
enrijjecimento dos tecidos no pés morte e ao colapso circulatério. Erros de projeto podem se
tornar extremamente criticos para um dispositivo implantavel de reposicdo cardiaca, uma vez que
este dispositivo deve ser implantado num espaco limitado imediatamente adjacente a estruturas
cardiovasculares importantes (Kolff, 1984; Affeld, 1883).

Os projetos iniciais dos dispositivos implantaveis, inclusive o Sistema TAH, basearam-se
em dados estatisticos obtidos de uma grande amostra populacional. Subsegiientemente, um
modelo de TAH foi construido, e sua compatibilidade anatdmica foi demonstrada em uma

populagdo real de pacientes.
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Figura A5.1-1 Quadro Resumo dos estudos anatdmicos realizados anteriormente com bombas de

sangue, desde 1972.




AS5.2 Caracteristicas Anatémicas Especificas

Para os estudos iniciais, foram selecionados apenas dados de adultos homens.
Essencialmente, 3 diferentes populagSes provenientes de estudos previamente publicados e de
estudos com ressonancia magnética nuclear (NMR) serviram como fontes de dados para construir

um modelo tordcico tridimensional (Jacobs, 1976 ¢ 1978; Fujimoto, 1984(a) e 1985).

As medigbes anatdmicas com NMR foram feitas em 4 voluntarios adultos homens. As

caracteristicas fisicas desses 4 voluntarios estio resumidas abaixo.

Idade (anos) Peso Corporal (Kg) Altura (cm)
33,5+11,2 82,368 175435
(22247) (75,0 290,9) (168 a 178)

Um sistema padrio de referéncia vertical, conforme descrito abaixo, foi usado no estudo
NMR de forma que os dados pudessem ser comparados com os resultados anteriores. Para se
estabelecer pontos de referéncia nas imagens, um tipo especial de marcador triangular foi fixado
ao térax do paciente. Tubos plasticos de didmetro pequeno enchidos com 6leo mineral foram
colocados em forma de um tridngulo no térax anterior e parede abdominal superior. Um dos
vértices do triingulo foi posicionado no entalhe supra-esternal, dando um limite facilmente
identificavel no radiograma do térax. Consequentemente, estabelecendo-se a referéncia vertical
no radiograma do mesmo paciente, todos os tomogramas NMR transversais poderiam ser
colocados adequadamente na diregdo vertical. Similarmente, a configuragio da marca permitiu
que todas as secgles fossem colocadas ao longo de um eixo vertical, facilitando assim a
construgdo de um modelo tridimensional. Uma vez que a altura do tridngulo era conhecida, foi
estabelecido um fator de escala para se calcular as dimensdes absolutas. Esses dados ajudaram a

validar dados anatémicos anteriores e contribuiram para o projeto inicial do sistema de TAH.

As caracteristicas anat0micas relevantes e os respectivos resultados séo os seguintes:



1. Modelo Tridimensional da Parede Interna do Térax: Quando correlacionados com estruturas
internas, principalmente vélvulas naturais e cdmaras atriais, o modelo de parede do torax
proporcionou dados referentes ao espago disponivel para os componentes a serem implantados
dentro do torax. O modelo bésico utilizado foi aquele construido anteriormente, por Fujimoto
(1985), baseado nos pacientes de doenga coronaria (n = 31). O tamanho do térax desses pacientes
como um grupo foi considerado ser representativo dos pacientes candidatos a um TAH. As
caracteristicas fisicas desses pacientes estdo resumidas na Tabela A5.2-1. As dimensdes da
parede interna do torax, especificamente utilizadas no projeto inicial do sistema TAH, foram
baseadas em pardmetros radiograficos de normalizagio A, B e C nos niveis verticais (Figuras
A5.2-1 e -2). Defini¢bes dos pardmetros de normalizag#io e os véarios niveis de referéncia verticais

foram desenvolvidos por Jacobs (1976 ¢ 1978).

Em resumo, os pardmetros A e C sfo medidos em cada nivel nos radiogramas laterais e
correspondem 4 distdncia do ponto mais anterior da coluna vertical aos pontos mais posterior (A)
e anterior (C) da parede interna do térax; esses dois pardmetros representam a profundidade do
torax; B corresponde a distincia da linha média ao ponto mais lateral da parede interna do torax;

o pardmetro B representa a espessura interna do meio térax (Figura A5.2-2).

Uma das caracteristicas dos estudos anatdmicos anteriores ¢ o uso de um sistema de
referéncia vertical padrdo. Esse sistema de referéncia, estabelecido em radiogramas de térax de
rotina, possibilita que dados sejam coletados de um grande nimero de individuos e diferentes
populagBes. Mais importante, dados de diferentes amostras podem ser combinados e comparados.
Os pontos de referéncia superior e inferior estdio relacionados analiticamente &s costelas quarta e
décima, respectivamente. A distdncia entre estas costelas é entfio dividida por 10 para produzir
cada nivel vertical, sendo a quarta costela o nivel vertical zero (V) e a décima costela o nivel dez
{(V10). Os niveis verticais mostram a altura de cada plano horizontal e sio representados com V,

{sendo n = niveis de 0 a 15).

Os dados selecionados do térax considerados relevantes para o projeto do TAH estio
resumidos, esses pardmetros foram combinados com um modelo no formato do térax para

delimitar a parede do torax. Os pardmetros estdo listados na Tabela A5.2-2.



2. Valvulas Naturais (Mitral, Trictispide e Pulmonar): Experiéncias em animais com o implante

de TAH demonstraram que muitos problemas podem ser evitados quando as conexdes de entrada
da bomba de sangue sdo anastomizadas ao nivel do anel das valvulas naturais ao invés de ao nivel
da parede atrial (veja descrigo cirrgica no Capitulo 5). O corte da parede atrial proximal ao anel
para anastomose foi associado a: a) problemas de hemorragia; b) diferengas dimensionais entre as
aberturas do atrio e os bordeletes da bomba; ¢) distorgio ou rompimento das cdmaras atriais nos
pontos anastomoticos (a parede atrial sendo dobrada ou severamente retorcida), geralmente
durante manipula¢do da bomba e fechamento do térax. A conexiio ao nivel do anel da vélvula
tambem resultou no alinhamento adequado entre as cAmaras atriais e as bombas de sangue, de
modo similar ao coragdo natural. Além disso, a integridade e conseqiientes caracteristicas de
complacéncia das cimaras atriais sfo totalmente preservadas, resultando na vantagem adicional
de desempenho fisiolégico superior para o Sistema TAH. Consequentemente, dados referentes a
posi¢o e orientacdo das valvulas com relagio a parede interna do térax e diafragma sdo
fundamentais a uma andlise do espago disponivel para as bombas de sangue € também para um
projeto acurado das conexdes de entrada ¢ saida de uma bomba de sangue. Com relacdo as
valvulas, a posicdo e orientagdio das valvulas mitral e tricispide s@io informagGes critica. A
posigéo das outras duas € menos importante, uma vez que a dissecagfo cirtrgica da aorta e da
artéria pulmonar propiciam mais flexibilidade para acomodar ¢ alinhar os condutos de saida das

bombas.

As dimensdes das valvulas consideradas relevantes para o projeto TAH foram selecionadas

a partir dos dados publicados por Jacobs (1976 e 1978). Alguns dos dados das valvulas foram
também validados pelos resultados preliminares de NMR.

3. Camara Atdal Direita: O contomo da parede atrial direita, embora nio quantificado, foi
facilmente analisado através de exame de imagens NMR em trés planos diferentes (sagital,
coronal e transversal). Particularmente, os cortes transversal e sagital demonstraram claramente
que dispde-se de muito pouco espaco entre o dtrio direito e o esterno. Como conseqiiéncia, uma
tentativa de se ajustar o Sistema TAH atras do esterno resultaréd em compresso inaceitdvel do

atrio. E provével que esta situacdo seja mais critica em pacientes com um 4trio direito aumentado



como se espera em receptores do TAH. Conforme descrito abaixo, as informagées do atrio direito
em conjunto com os dados de orientagfio do anel da tricaspide tiveram papel importante na
eliminagio da por¢éo média (atrds do esterno) e o térax direito como posigdes anatdmicas para os

a bomba de sangue e o conversor de energia.

4. Hilo Pulmonar: Os dados referentes a localizagdo do hilo pulmonar com relagfio 4 parede
do térax e diafragma ndo estava disponivel nos estudos anteriores. Para contornar esse problema,
foram utilizadas figuras de cortes seccionais de cad4veres obtidas de livros e incorporadas no
modelo tridimensional do térax, usando-se fatores de corregéio (baseando-se nos pardmetros A, B

e C, conforme descrito anteriormente).
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Figura A5.2-1 Representagdo esquemdtica de um térax (vista frontal). O centro do TAH é
deslocado lateralmente a esquerda em 7 cm no nivel vertical 13 cm (V 13)- Isto possibilita sua
conexdo com as valvulas trictispide (T), mitral (M), aértica (A) e pulmonar (P). Pela linha
de posigdio do pericardio, ¢ TAH fica deslocado em direcio & parede toracica em
comparacio ao coragdo natural.

Tabela AS5.2-1
Caracteristicas Fisicas dos Pacientes

Sexo: Masculino

Idade (anos): 55,5+8,5
Peso (Kg): 03,8+119

Altura (cm): 174 £ 7,98
Circunferéncia do térax* {cm): 103,3+8,02
Largura do torax esquerde* (cm): 17,5+ 1,42
Profundidade do térax* (cm): 282+ 329

*Dimenstes medidas com inspiracio maxima



Torax de paciente
masculino com
doenca coronariana
nivel V} 3
(n=31)

A=63cm

B=14,7¢cm

Figura AS5.2-2 Representagio Esquematica do Torax (vista transversal) ao nivel vertical V3. A
posicdo do TAH no térax esquerdo € mostrada. A, B e C representam os pardmetros de

normalizagio.

Tabela A5.2-2.
Parametros de Normalizacfio da Parede Interna do Térax, em cm entre os niveis verticais
Vs e Vi3 (veja Figura A5.2-2).

Nivel B (cm) C (cm) A {cm)

5 12,4+ 0,7 13,116 55106
6 12,7+ 0,8 136+1,6 5,7+0.6
7 13,0+ 0.8 14,0 1,7 59+0,6
8 13,3+£0,9 142 +£1,7 6,006
9 13,6 £0,8 144+1.7 6,2+0,6
10 140+1,0 145+17 6,3+0,6
il 142110 145+1,6 6,3+0,7
12 14,5209 14,4 £ 1,6 6,4+0,7
13 14,7£0,9 140+ 1,5 63106



5. Diafragma: Os dados do diafragma, conforme incorporados ao modelo toricico tridimensional,
foram gerados pelos estudos realizados por Jacobs e o grupo do Dr. Nosé (1976 e 1978),
baseados em radiogramas de vistas lateral e frontal. Embora os dados néo definam a posicio do
diafragma em fungfio da fase respiratoria, foi obtida uma boa estimativa do espago disponivel
para encaixar um TAH. Basicamente, esse espago € limitado pelos anels da tricuspide e mitral (&
direita), pelo hilo pulmonar e pela aorta e pulmonar (por cima), pelo diafragma (por baixo) e pela

parede do térax (pela frente). No lado esquerdo, esse espago ¢ limitado apenas pelo pulméio.

AS.3 Estudos Dimensionais do TAH em Pacientes

Muitos estudos de compatibilidade anatdmica estéo sendo feitos por diversos grupos de
pesquisa. O TAH Jarvik 7-100, que possuia um volume de pulsacéio de 100 cm’, foi considerado
muito grande para um paciente médio conforme descrito por Kolff em 1984. O Jarvik 7-70, que
possuia um volume de pulsagdo de 70 cm’, foi considerado ser anatomicamente mais compativel
para a maioria dos pacientes (Affeld, 1983). Uma razdo pela qual a bomba Jarvik 7-70 foi
considerada como sendo clinicamente bem sucedida foi sua excelente compatibilidade anatémica.
Com um TAH Jarvik-7, eram implantadas somente as cdmaras de bombeamento dentro da
cavidade do torax. Para incorporar o sistema acionador e a cimaras de bombeamento em um
pequeno modulo implantével, as cimaras de bombeamento e o sistema acionador deveriam ser
miniaturizados e integralizados; desta forma, ainda foram encontrados graves problemas

anatdmicos (Jarvik, 1986).

No passado, este foi um dos maiores problemas para se projetar uma prétese cardiaca
implantdvel. Para tornar estas proteses adequadamente implantével, o sistema de acionamento
teria que ser extremamente simples. O sistema de acionamento mecnico é o mais simples
comparado com os mecanismos at¢ entio desenvolvidos. O sistema da Universidade “Penn State”
¢ desse tipo. Ao incorporar o acionador no corpo do TAH, a tnica forma possivel para se fazer
um corpo pequeno o suficiente € construir a bomba ¢ o acionador integrais. O sistema que estd

atualmente sendo desenvolvido na Penn State nfio possui essa caracteristica. Assim, seu modelo



original ¢ grande e dificil de se implantar dentro do térax de um paciente humano médio.

Entretanto, eles agora estéio conseguindo reduzir com sucesso o tamanho geral do modelo.

Originalmente, ¢ volume de gjegiio definido para este projeto de um TAH Eletro-MecAnico
era de 70 cm’, o qual foi estabelecido pelo NHLBI hé 10 anos. Infelizmente, com este modelo
inicial, o corpo total era acima do tamanho limite. Como no passado, o débito cardiaco médio
registrado por estudos clinicos de implantes do Jarvik-7 era de 5,5 L/min, entio uma bomba
gerando um débito cardiaco em repouso de 6 L/min e tendo um débito cardiaco maximo de 8
L/min seria clinicamente aceitavel. Mesmo com o volume de ejegfio reduzido abaixo de 70 cm’,
esta meta pode ser conseguida com uma frequéncia de batimento mais elevada. Apds considerar-

se as restri¢bes anatdmicas, o volume de ejegéo foi reduzido para 63 cm’.

Devido a essas limitagdes, o Dr. George Noon do “Baylor College of Medicine”, em
conjunto com o grupo de pesquisas do Dr. Nosé, liderou uma equipe para definir as restri¢Bes
anatdmicas do TAH em receptores de transplantes cardiacos humanos. Apés remocdio do coracdo
natural, os pardmetros necessdrios para se desenbar o TAH totalmente implantivel foram
medidos. Foram realizados, no Baylor, estudos em 26 receptores cardiacos humanos. Estudos
baseados em 12 casos estabeleceram uma linha bésica para informagio anatémica do TAH,
enquanto que 14 estudos validam a implantabilidade do Sistema TAH (Shah, 1991; Shiono,
1991).

Os pardmetros descritos na Figura A5.3-1 foram medidos por ocasifo da cirurgia para se
definir as restri¢Ges anatGmicas intratorécicas para uma prétese cardiaca. Eles foram obtidos apos

cardioectomia, mas antes da anastomose cirurgica do érgio do doador cardfaco (Tabela A53-1).



Figura A5.3-1 Medidas Intratorcicas obtidas apds cardiectomia em pacientes preparados para

transplantes cardiacos. Os mimeros s&o correspondentes as dimensdes listadas na Tabela A5.3.1.

Tabela A5.3-1 Medidas Intratoricicas

Pardmetros Meédia + desvio padrdo (mm)
1. Esterno ao centro do atrio direito 79,5+5,8
2. Esterno ao centro do 4trio esquerdo 169,5 +7.1
3. Didmetro do atrio direito 56,0+£22
4. Diametro do 4trio esquerdo 535+£1.8
5. Aorta 20 pericardio inferior (comprimento) 133,01+ 6,8
6. Pericardio direito ao esquerdo (largura) 154,0 £ 4,1

7. Esterno ao pericérdio posterior {(profundidade) 1200+ 54

t

Nimeros correspondentes aos niimeros da Figura A5.3-1



Apos a obtengdio dessas medigGes, um modelo em tamanho original do TAH em borracha
de silicone com didmetro de 97 mm ¢ largura de 78 mm (Figura A5.3-2), foi inserido na cavidade
pericardica para se verificar seu acondicionamento anatémico. As condigSes para se verificar
uma colocagio satisfatoria consistiram em um ajuste pericardico adequado sem compressio das

estruturas vasculares adjacentes.

Finalmente, foram obtidas medigdes dos coragBes naturais extraidos (Figuras A5.3-5A ¢ B
e Tabela A5.3-2), nas quais o desenho do TAH poderia ser baseado. Todas mnformagdes da
populag#o estdo relacionadas na Tabela A5.3-3. A etiologia de doenca cardiaca dos 12 pacientes

iniciais foi isquemia em 8 e cardiomiopatia dilatada em 4.

As medigdes intratoracicas obtidas estdo relacionadas na Tabela AS5.3-1 (ver também
Figura A5.3-1). As medi¢des médias dos pericardios (comprimento de 133 mm, largura del54
mm e profundidade de 129 mm) d&o uma estimativa das dimensdes globais nas quais um TAH
deve se ajustar. As dimensdes mais relevantes sdo as alturas dorso-ventrais desde o esterno até o
centro das atriotomias esquerda e direita (medigdes médias: direita = 79,5 mm; esquerda = 109,5
mm). A populagdo de pacientes neste estudo foi fisicamente maior do que a populagéo estudada
na avaliago de posicionamento cirtrgico do Jarvik-7 (4rea de superficie de corpo média, 2,0 +
0,1 m” versus 1,86 + 0,19 mz) (Jarvik, 1991). E importante, no entanto, enfatizar que esta foi uma
populagdo de pacientes ndic selecionada consistida de receptores de transplante cardiaco
consecutivos. Verificou-se que a cavidade pericardica era suficientemente grande em cada caso,
sem compressdo detectavel de estruturas anatdmicas adjacentes pela insergdo do modelo de
silicone de um TAH. Também, foi possivel examinar o alinhamento das regides entrada ¢ saida

de fluxo com seus respectivos pontos anastométicos (grandes vasos e atriotomias).

Subseqiientemente, 10 pacientes foram sujeitos a estudos para avaliaciio do comprimento,
posicionamento ¢ tamanho dos conectores de entrada e saida do TAH (Figura A5.3-3). Todos os
10 pacientes acomodaram esses modelos de conectores multi-ajustaveis para TAH. As dimensdes
do Sub-Sistema TAH provaram ser aceitéveis nos estudos com pacientes (Shiono, 1991) (Tabela
AS5.3-4).



87 mm

Figura A5.3-2 Modelo Plastico com os Contornos do TAH para Realizagio de Estudos
Anatdmicos. Sdo simuladas as posi¢des de entrada e saida dos ventriculos artificiais, sdo elas:
entrada direita (RI = “right inflow”), saida direita (RO = “right outtlow), entrada esquerda (LI =
“left inflow”) e saida esquerda (LO = “left outflow™).

Figura A5.3-3 Dispositivo para Estudos AnatSmicos com o TAH. Os angulos e os didmetros das
entradas e saidas sdo ajustaveis. Seu volume total ¢ de 510 ml. Atrio Direito (“Right Atrium”

RA), Atrio esquerdo (“Left Atrium” = LA), Aorta (AQ) e Artéria Pulmonar (“Pulmonary Arte:ry
=PA).



Figura A5.3-4 Foto do Dispositivo Ajustavel para Estudos Anatémicos com o TAH,

Figura A5.3-5 Medidas Obtidas com Coragdes Nativos Extraidos (A = distAncias ¢ B = valvulas).

Os numeros sdo correspondentes as dimensdes apresentadas na Tabela AS.3-5.



Tabela A5.3-2 Medidas Obtidas com Coracdes Nativos Extraidos

Parimetros : Média + desvio padrio (mm)

1. Centro da valvula mitral (M) a superficie posterior 420+£0,9

2. Centro da M ao centro da valvula adrtica (A) 420+19

3. Centro da A ao centro da valvula pulmonar (P) 30,2+1,2

4. Centro da P ao centro da valvula trictispide (T) 59215

5. Centro da T a superficie posterior 484+ 42

6. CentrodaM aotocentroda T 522+12

7. Didmetroda A 288+16

8. Didmetro da P 30,1 £15

9. Didmetroda M 346+12

10. Didmetroda T 363+1,0

11. Didmetro do orificio atrial esquerdo 43,9+1,8

12. Didmetro do orificio atrial direito 47,9+ 1,5

13. Eixo longitudinal 1225 £3,7

14. Angulo alfa (o) 77,0 2,2 (graus)
15. Angulo beta (B) 157,5 + 3,4 (graus)

t

Numeros correspondentes ao nimeros das Figuras A5.3-5 A e B

Tabela A5.3-3 Caracteristicas dos Pacientes

Pardmetros Média + desvio padrio
Idade (anos) 542+10,2

Altura (cm) 176,8 £5.7

Peso (kg) 782+72

Area da Superficie corpérea (m?) 2,0+0,1



Uma limitac8o importante desse estudo é que para conseguir acessar o posicionamento
anatémico do TAH, o térax foi aberto (com afastadores do esterno posicionados), e o estudo
anatbmico foi realizado sem o fechamento do térax, pois é impossivel se verificar essas
dimensdes com o torax fechado. Os afastadores do esterno geralmente aumentam o esterno em 20

mm, aumentando também algumas dimensdes intratoracicas.

Para complementar essa informagdo, foram medidas também as dimensdes do coragio
extraido. As restri¢hes anatbmicas sob tais condigGes puderam ser estimadas por um modelo
tridimensional da cavidade tor4cica por analise grafica em computador de imagens tomogréaficas
computadorizadas do térax (Fujimoto, 1984). O TAH provou ser anatomicamente compativel,

mesmo considerando-se a distor¢do de espago dos estudos cirtirgicos de dimensionamento.

Tabela A5.3-4

Resumo dos Estudos Anatémicos com o Modelo de TAH em Humanos

N&¢ Caso Namero Peso (kg) Resultado
Humano | 23 79 Bom
Humano 2 24 68 Bom
Humano 3 25 67 Bom
Humano 4 26 71 Bom

Obs.: Bom = Nio apresentou compressio das estruturas e tecidos adjacentes



AS.4 Estudos de Dimensionamento com Bezerros

A anatomia de humanos e bovinos ¢ diferente. Por essa razio, o Sistema TAH, que €
anatomicamente compativel para os pacientes receptores em potencial do TAH, pode ndo ser
anatomicamente compativel em bovinos. Esta premissa foi levantada pelo grupo da “Cliveland
Clinic Foundation” (CCF) (1973 e 1974). Atualmente, eles estio implantando um Sistema TAH
eletro-hidraulico especialmente dimensionado para bezerros experimentais ao invés de modelos

para humanos.

Para verificar a implantabilidade em bezerros do modelo de TAH ora proposto, projetado
para ser implantado dentro da cavidade do térax de humanos, foram realizados estudos
preliminares em bezerros entre 80 e 105 kg (Tabela AS5.4-1). Foram realizados 8 desses
experimentos sub-agudos. Todos os animais acima de 80 kg demonstraram um ajuste facil do
TAH dentro do térax, e os pardmetros hemodindmicos obtidos apés a implantagido do TAH em
animais ndo revelou sinais de compressio do tecido vizinhos ou retorno venoso impréprio. Foi

obtida excelente hemodindmica em todos esses experimentos.

Um bezerro ganha peso corporal na média de 0,4 a 0,8 kg/dia. Se niio houver restricdo de
dieta, o peso corporal de um animal serd na média de 105 kg ap6s um més de pés-operatbrio.
Entretanto, com a restri¢ao de dieta rotineiramente usada, o peso corporal de um animal estard na

média de 105 kg apds 2 meses de implante.

Baseado nesse estudo de viabilidade preliminar sub-agudo “In Vivo”, foi revelado que este
TAH estaria apto a manter um fornecimento de sangue suficiente e manter hemodinimica normal

em experimentos animais por pelo menos 2 meses.

Considera-se que os moédulos de bombeamento deste TAH e do CCF s3o similares em
tamanho. Entretanto, o CCF experimentou dificuldades na implantagio de seu modelo humano
no torax de um animal de 80-90 kg. A razio dessa dificuldade ¢ que um componente adicional (o
acionador) € anexado ac corpe da bomba. Assim, o corpo do TAH eletro-mecanico tem uma

vantagem sobre 0 TAH eletro-hidraulico do ponto de vista de tamanho anatémico.



Tabela AS5.4-1

Resultados de Estudos Anatdmicos com o Modeio de TAH em Bezerros

No. Caso Nimero Peso (Kg) Resultado
Bezerro 1 9237 105 Bom
Bezerro 2 9228 104 Bom
Bezerro 3 9229 100 Bom
Bezerro 4 9238 98 Bom
Bezerro 5 95011 91 Bom
Bezerro 6 9120 89 Bom
Bezerro 7 9119 84 Bom
Bezerro 8 9114 81 Bom

Bom = N&o apresentou compressio das estruturas e tecidos adjacentes



Apéndice 6

Reacdes Locais e Sistémicas de Proteses Cardiacas

A6.1 Reagiio Local dos Tecidos Bioldgicos ao Coraciio Totalmente Artificial Jarvik-7

Antes de discutir as premissas gerais da reacio local versus reacdo sistémica de uma
prétese cardiaca intratorécica, deve-se verificar com cuidado quais tipos de interface com tecidos
o TAH J-7 possui. Esta protese ¢ composta de vérios materiais poliméricos e metais em contato
com tecidos e sangue (Gristina, 1988). Os tubos de polivinilclorido (PVC) atravessam a pele ¢
passam pelos bordeletes de Dacron subcutineos que teoricamente propiciam uma barreira inicial
a invaséo de bactérias. Esses tubos atravessam o espaco subcuténeo, intramuscular na regifio
subcostal, o diafragma ¢ a regifio intratordcica e se conecta com as camaras ventriculares de
poliuretano. Toda a estrutura exterior da cdmara de bombeamento ou ventriculo & completamente
recoberta por poliuretano. A base ventricular é construida de uma placa rigida de aluminio. A
conexdo da linha de PVC ao ventriculo é garantida por um conector de ago inoxidavel. Qs
ventriculos sdo conectados aos bordeletes atriais e aos enxertos arteriais de Dacron por um
dispositivo de policarbonato de conexdo répida. As superficies do corpo da bomba em contato
com tecidos € sangue sdo de poliuretano. As quatro vélvulas sdo compostas de discos de carbono
pirolitico e anéis de Titdnio com alojamentos de policarbonato que se conectam rapidamente aos
bordeletes atriais ¢ aos enxertos arteriais de Dacron. As superficies das conexdes rapidas em
contato com sangue sdo recobertas com poliuretano. Assim, a maioria das superficies em contato

com tecidos e sangue do TAH J-7 € de poliuretano.



Atualmente, o Biomer € considerado um dos biomateriais mais compativeis com sangue e
tecidos para construir uma protese cardiaca de superficie lisa (Murabayashi, 1984). Este material
possui propriedades eldsticas. A resisténcia eldstica das bolsas Biomer usadas nos coragdes
artificiais totais que foram implantados em bezerros variou com o tempo (Phillips, 1980). Um
amolecimento do material aparece imediatamente apos o implante (aproximadamente 30%) mas
endurece em aproximadamente 3 meses (retorno ao nivel pré-implante). A resisténcia elastica se
manteve constante por 3 meses, embora tenha mostrado uma tendéncia a aumentar por um

periodo maior de tempo.

Devido a natureza elastica do poliuretano, o TAH J-7 expandia ciclicamente por alguns
milimetros em cada fase sistolica, devido a aplicagiio das pressdes ciclicas de acionamento, de
aproximadamente 200 mm Hg dentro da bomba esquerda e 100 mm Hg dentro da bomba direita,
mesmo quando a capa externa do dispositivo foi reforgada com tecido Dacron. Assim, o0 TAH J-7
¢ uma bomba volumetricamente dindmica e transmite tensdes € movimentos aos tecidos vizinhos.
Além disso, tem estrutura e forma complexas, assim, ap6s o implante, sfo criados muitos €spacos
vazios ao redor do dispositivo nos quais acontece coagulagéo sangiiinea ou retengdo de fluidos,

que sdo ambientes ideais para colonizagdo bacterial (Figura 4.3.3-1).

Baseado nos estudos clinicos de Gristina et alli (Gristina, 1988), as rea¢es do tecido ao
redor do TAH que foram implantados permanentemente pelo Dr. DeVries, sdo descritas a seguir:
“Tipicamente, imediatamente adjacentes ao polimero, foram observadas células necréticas numa
matriz edematosa de proteina floculenta e fragmentos celulares... A evidéncia de morte celular foi
proeminente nas imediacdes do polimero. Notou-se que o tecido das anastomoses e da interface
com o bordelete transcutineo estavam mais intactos e vidveis com o aumento de distancia até o
polimero; a uma disténcia de 0,3 a 0,5 mm havia pouco dano evidente... Além disso, para
evidenciar necrose dos tecidos na interface com o polimero, foi observada ruptura vascular com
extravasamento de eritrOcitos e infiltragdo neutrofila, sugerindo uma reacio inflamatéria
localizada crescente. Isto esta correlacionado com a presenca de bactérias na interface polimero e

tecido, intercaladas com a matriz fibrilar e fragmentos de células e tecido”.



A histologia descrita ¢ mais do que suficiente para suspeitar que os esforcos mecanicos
ciclicos, aplicados aos tecidos adjacentes aos ventriculos dindmicos de poliuretano, sio uma das
principais causas da reagdo local anormal desses tecidos. Esses resultados sio muito diferentes
dos obtidos pelo Dr. Nosé com estudos da reagdo local dos tecidos com o implante de bomba de

superficie lisa estdtica, dentro do térax de bezerros (Murabayashi, 1984).

A6.2 Reaciio sistémica apés implante do TAH J-7

Apbs o implante de uma prétese cardiaca, ha respostas locais dominantes, tanto nas
superficies em contato com sangue, quanto com tecidos bioldgicos. Para estudar adequadamente
as respostas locais ao implante de proteses cardiacas, é essencial avaliar os impactos sistémicos
dessas prlteses. A importincia desse assunto foi mostrada claramente em estudos de
biocompatibilidade em varios tipos de orgios artificiais (Murabayashi, 1986; Takaoka, 1984).
Imunomodulagdes ocorrem quando o sangue ou tecidos foram expostos a um corpo estranho, tal
como uma prétese cardiaca e seus componentes. Isto foi investigado profundamente, porque a

infecgdo localizada em um biomaterial € influenciada pelo estado imunolégico do paciente.

Burns e Olsen estudaram as mudangas no estado imunolégico de bezerros apés o implante
de um TAH (Burns, 1989). Como controle, um grupo de animais foi submetido apenas a uma
cirurgia com circulag@io extracorpdrea. Houve um aumento transitério na contagem total de
células brancas e uma queda transitéria no hematécrito logo apds os procedimentos em cada
grupo. A concluséo deste estudo foi que pode ocorrer estimulaggio fagocitaria persistente e

diminui¢Zo dos componentes imunolégicos celulares apés o implante do TAH.

Anterior a este estudo, foi publicado pelo mesmo grupo um estudo reportando uma
diminuicgo da atividade fagocitéria em bezerros apés o implante de um TAH (Paping, 1978). Por
outro lado, reportou-se em estudos clinicos, que os pacientes mostraram uma supressio de seus

sistemas imunolégicos (Stelzer, 1987).



Um reforgo a esta teoria foi obtido posteriormente, durante autépsia e exames histoldogicos
dos tecidos (Ward, 1987). Ward et alli também sugeriram que nos pacientes com TAH, a
habilidade de responder a um ataque de bactérias pode ter diminuido durante a operaciio de
implante. Eles também reportaram que houve uma perda progressiva dos elementos de defesa do

organismo, comprometendo a habilidade do paciente de responder 4 infecgio bacteriologica.

Este efeito foi anteriormente reportado em animais, logo apos procedimentos de
bombeamento de sangue prolongados (Kusserow, 1975). Isto pode ter sido potencializado por
hemdlise, ativagdo dos complementos e por processos trombogénicos através da geracdo de
microtrombos (Ward, 1987).

Infecgdo no receptor do TAH pode se iniciar com a agregago de bactérias nas superficies
do dispositivo ¢ com a infecgHo através dos pontos de entrada na pele dos tubos ou cabos
elétricos. A infeccdo também pode se desenvolver no sangue por rota transpulmonar ou pelo trato
urindrio (Ward, 1987). Existem vérias oportunidades para introducfio de infecgdes pelo sangue,
incluindo o uso de linhas de monitoragéo centrais e venopungSes multiplas para retirada de
amostras de sangue. A bacteremia transitéria podem ocorrer em humanos apés manipulagdes da
pele, vias respiratérias superiores, boca e intestino (Everett, 1977). A rota transpulmonar foi
provavelmente um caminho importante em muitos dos pacientes. Um pequeno pneumotdrax
durante o processo de drenagem sangliinea da cavidade pleural pode causar infecgOes nesta drea.
Finalmente, foram encontradas na urina algumas espécies de candida em pacientes com TAH
durante a autdpsia, sugerindo que o trato wrindrio pode ter sido a rota de entrada desses

0rganismos.

A6.3 Reagdes do Tecido Mecanicamente Induzidas Apés Implante Intratoricico de Prétese
Pulsatil de Superficie Texturizada e Lisa

Durante os Gltimos 15 anos, foi estudada a viabilidade de utilizagio de cémaras de

complacéncia intratordcicas para proteses cardiacas totaimente implantaveis (Nosé, 1992). Uma



descrigdo detalhada desse sub-sistema ¢ feita no Capitulo 13.1. A descrigéio a seguir resume os

resultados desses estudos, principalmente do ponto de vista da reacdo dos tecidos.

Inicialmente, foi estudada uma clmara de complacéncia confeccionada em Biomer. A
cdmara consiste de uma placa traseira de Titanio rigido e uma superficie flexivel de Biomer
voitada para o pulméo. A placa traseira possuia uma conex#o para a linha de ar projetada para ser
acomodada no espago intercostal. O volume maximo sem estiramento da cdmara era de
aproximadamente 150 cm®. A press3o necesséria para inflar a cdmara deveria ser menor do que

15 mm Hg.

Ap6s um implante de longo prazo dessa cAmara dentro do térax, foram feitos exames
histolégicos cuidadosos das cépsulas de tecido. Os quatro experimentos foram realizados por
mais de 6 meses. As cdmaras de complacéncia foram bem encapsuladas e aderiram pleura
visceral do pulmfc. A adesfio entre a cépsula e a pleura visceral era composta de tecido
conectivo, que foi dissecado com facilidade. A ades#io era geralmente restrita 4 4rea do implante.
O pulméo adjacente a cimara inflava corretamente. A espessura da capsula medida no lado

flexivel foi bem variavel.

Em histologia, com relagéo 4 espessura ¢ duragéio do experimento, a capsula de tecido era
composta de quatro principais camadas de tecido. Da camada mais interior para a mais exterior,
sdo: (a) camada de fibrina, (b) camada com infiltracio de células inflamatdrias, (¢} camada de

tecido conectivo denso, € {d) camada de tecido conectivo solto.

A primeira camada, adjacente & cdmara de Biomer, nfio estava aderente & superficie de Biomer.
Em dois experimentos houve acimulo de fluido amarelado com 55 mi e 30 ml. Esta camada
também continha um pequeno ntmero de células polimorfonucleares. Entretanto, em ambos os
casos havia colonizagio bacterial. Esta camada mostrou uma tendéncia a ser fina ao longo da

periferia da cAmara.

A segunda camada consistia de células inflamatérias infiltradas. A espessura e,

subseqlientemente, o grau de rea¢do celular variou de experimento para experimento. Foram



visualizados ocasionalmente corpos estranhos do tipo células gigante. Também foi proeminente a
invasio celular na camada de fibrina mais interior. Foi observada angiogénese chegando até a
segunda camada mas ndo & primeira, ocasionalmente foram observados rompimentos da

vasculatura com extravasamento de eritrdcitos.

A espessura da terceira camada também variou de experimento para experimento e foi a
principal contribuicdio para espessura total da cdpsula de tecido. Esta camada era composta
principalmente de fibras de coldgeno. As fibras eldsticas foram predominantemente vistas na

metade posterior da terceira camada.

A quarta camada era de tecido conectivo solto e composta de uma pequena quantidade de
fibras colagenas e elasticas com poucos vasos. Esta camada era claramente distinguivel da

espessa pleura.

Embora nenhum dos casos estivesse infectado, a espessura da capsula de tecido e a

extensdo da reagfo celular variou de experimento para experimento.

Quando um dispositivo mével € implantado num corpo, eventos seqiienciais de reacdes dos
tecidos aos materiais ocorrem, que podem ser distribuidas nas trés reagdes seguintes:

(a) processo de cura e reconstitui¢io dos tecidos devida a intervencéo cirtrgica;

(b) reagdo inflamatdria contra o material estranho;

{c) reagGes dos tecido contra implantes méveis e esforcos mecanicos.

O processo de cicatrizagéio dos tecidos exerce apenas um pequena influéncia na formacio
de capsula de tecido ao redor da cdmara, uma vez que a pleura visceral é deixada intacta durante
a cirurgia, e desta forma, a cAmara fica de frente para sua estrutura intacta. Embora a reacdo dos
tecidos ao poliuretano varie de acordo com o formato e localizagio do implante, estrutura do
polimero, solventes ¢ aditivos quimicos usado, este material desencadeia apenas pequenas
reagdes teciduais demonstradas em estudos “In Vitro” e “In Vivo” (Taylor, 1973; Boretos, 1972 e
1974). Uma reagdo inflamatéria aguda, representada pela presenca de leucdcitos e edema nos

tecidos foi verificada por curtos perfodos de tempo, menores que 6 dias (Rigdon, 1974; Adamson,



1972; Coleman, 1974). Mesmo apés 6 meses de implante, a reagdo celular estava ativa e foi
observada uma quantidade notivel de leucdcitos. Além disso, as capsulas de tecido eram
edematosas, especialmente nas camadas interiores, e houve um acumulo de liquidos dentro da
capsula em dois casos. Esses resultados sugerem que uma reacdo inflamatdria aguda existia
também nesses implantes a longo prazo. Em adicdio, na segunda camada histologicamente
estruturada com angiogeénese, foi verificada ruptura ocasional da vasculatura com extravasamento
de eritrocitos. Isto pode ser atribuido ao movimento pulsatil das cAmaras. A reacdo tecidual aos
tubos iméveis de conexdo das cdmaras no mesmo animal foi uma reagfio crénica e a cépsula de

tecido ao redor dele era bem fina.

Assim, 0 implante de cimaras de complacéncia em bezerros foi repetido com diferentes
tipos de materiais e tipos de superficies. Esses testes foram realizados tanto com camaras
pulsateis ciclicamente quanto com cAmaras ndo pulsateis (cAmaras controle) implantadas nos
mesmos animais, mas dentro de cavidades tordcicas diferentes, para se determinar o efeito

isolado do movimento na reagfo dos tecidos.

Um desenho basico de cdmara de complacéncia foi usado com quatro diferentes superficies
flexiveis. S&o elas: as séries 1, 2, 3 e 4 da Figura A6.3-1. As séries 1, ja descritas, possuiam uma
superficie lisa de Biomer. Nas séries 2, a superficie flexivel era de borracha siliconizada lisa. As
séries 3 utilizaram uma superficie texturizada de tecido Dacron sobre uma camada basica de
Biomer. As séries 4 usaram uma superficie texturizada de tecido Dacron sobre uma camada
basica de borracha Hexsyn. Todas as séries tiveram cAmaras idénticas implantadas no semitérax
oposto no mesmo animal, como cdmaras controle. Essas cidmaras ndo foram pulsadas durante o
experimento, foram simplesmente mantidas com um mesmo volume de ar de 100 ml Isto
permitiu uma comparacio entre implantes méveis e nio méveis no mesmo animal. As séries 1 e 2
de cmaras pulsatels tiveram cépsulas de tecido com médias maiores do que 5 mm de espessura e
apresentaram baixas caracteristicas de complacéncia. As cimaras de controle das séries 2, 3 ¢ 4
tiveram encapsulamento de menos que 1 mum de espessura e tiveram pressdes baixas e estaveis de

insufiacio.



As cAmaras de borracha siliconizada pulséteis (enchimento ciclico) também foram muito
encapsuladas com as mesmas caracteristicas que as camaras Biomer. A cépsula de tecido nfio era
aderente 4 superficie lisa de borracha de silicone. Muitas vezes, houve actimulo de fluido nesta
interface, conforme esquematicamente mostrado na Figura A6.3-2. Baseado em exame
histoldgico, as capsulas de tecido foram quase idénticas as encontradas na superficie lisa de

Biomer, apresentando uma reacéo inflamatéria aguda.

As camaras de controle de borracha de silicone geraram uma resposta tecidual muito
diferente. Em um experimento, a cmara de controle nio foi nem mesmo totalmente encapsulada
apos 107 dias de implante, apresentando uma cépsula parcial e muito fina, com 0,2 mm. A
resposta desse tecido foi histologicamente diferente da resposta da camara pulsatil ciclicamente.
A capsula da camara de controle mostrou uma resposta estabilizada crénica dos tecidos

bioldgicos ao invés de uma resposta ativa.

As cémaras de superficie de tecido Dacron, tanto a pulsatil como a de controle, produziram
a mesma resposta cronica dos tecidos. Formou-se uma cépsula muito fina, de menos de 0,2 mm
de espessura, camada que, ao contrario das cimaras de superficie lisa, estava integrada com a

superficie de tecido Dacron.

Fotos micrograficas da capsula de tecido da cdmara pulsétil de tecido Dacron demostraram
que a maior parte da capsula € composta de tecido conectivo solto compardvel 4 quarta camada
das séries 1 ¢ 2. Este tecido conectivo solto se estendia até a pleura pulmonar. Um outro
componente da capsula de tecido foi uma camada celular muito fina, imediatamente ao redor dos
feixes de fibras Dacron. As fibrilas Dacron ficaram envoltas por uma fina e bem cicatrizada
camada de tecido conectivo. Células gigantes ¢ macréfagos foram encontrados ocasionalmente ao
redor de fibrilas Dacron. Também notou-se abundante neogénese capilar nesta capsula de tecido.
Néo foi verificada ruptura de estrutura vascular ou extravasamento de eritrécitos. Ndo houve
diferenca significativa nas espessuras das cépsulas e nas caracteristicas histologicas comparando-
se os dois lados dos tdérax dos animais, ¢ pulsitil e o de controle. Também nic foi vista
calcificagfio na capsula de tecido ou tecidos adjacentes. N&io foi encontrada nenhuma reagio

inflamatéria aguda na interface entre o material e a cépsula, mesmo apés 2 anos de implante. A



camara de borracha Hexsyn recoberta de tecido Dacron demonstrou o mesmo resultado que o

Biomer coberto de Dacron.

Esses resultados confirmaram que a movimentacdo ciclica do material foi a causa da reacdo
aguda continua ¢ da demora na cicatrizagéo por periodo tdo longo. Todas as capsulas das Séries 1
e 2 (superficies lisas de Biomer e de borracha de silicone) niio foram aderentes 2 superficie
flexivel da cdmara. Isto significa que a superficie da cAmara e a superficie da capsula de tecido
estavam constantemente atritando uma contra a outra. Esta continua irritagdo na interface cimara-

tecido pode ter mantido a resposta aguda por um longo prazo. Os resultados da reacgdo dos tecidos

a vérias préteses estdo resumidos na Tabela A6.3-1.

Os resultados experimentais descritos neste capftulo foram obtidos através de um simples
implante de um dispositivo pulsatil dentro de cavidades toracicas. Os procedimentos cirirgicos
foram extremamente simples. Foi realizada uma pequena toracotomia bilateral e as camaras de
complacéncia foram inseridas dentro das cavidades toricicas. Nio foi realizada nenhuma
manobra cirurgica ou feito qualquer dano aos tecidos dentro das cavidades tordcicas dos animais.
Por esta razdo, nao ocorreram incidentes de infecgdes nos 13 experimentos. Com uma excegdo:
uma das c@maras pulsateis nas séries 3 mostraram evidéncia de contaminag@o bacterial e foi
eliminada do estudo, pois a integridade da composicio do tecido foi prejudicada devido a
infecgdo local. As clmaras de complacéncia foram inseridas diretamente das embalagens
esterilizadas para as cavidades tordcicas. Entretanto, se o implante desse dispositivo requerer uma
cirurgia mais prolongada com varias manipulagdes dentro das cavidades tordcicas, pode haver

mais oportunidades para espalhar varios tipos de bactérias diretamente na superficie do

dispositivo.

Para prevenir o problema de infeccdio, as préteses cardiacas deveriam ter as seguintes
caracteristicas: 1} um dispositivo intratordcico de superficie lisa nfio deveria ser pulsatil ou de
volume variavel, 2} a superficie do dispositivo que entra em contato com os tecidos bioldgicos
deveria texturizada para favorecer os mecanismos de integraciio desses tecidos, mesmo quando o

dispositivo € de volume variavel.
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Figura A6.3-1 Espessura do tecido de encapsulamento da cAmara de complacéncia intratoracica.

As séries 1, 2, 3 e 4 representam experimentos utilizando Biomer liso, Silicone liso, Biomer

recoberto com Dacron e Hexsyn recoberto com Dacron, respectivamente. As superficies

recobertas com Dacron induzem uma cépsula significativamente mais fina do que as superficies

lisas.

Tabela A6.3-1 Reacdes dos Tecidos Vizinhos as Préteses Intratoricicas

Capsula __, Espessura Adesdoao  Reagiio Reagdo  Ruptura
\ da capsula  dispositive aguda dos crémica  de capitares

Dispositivo tecidos
Jarvik 7 espessa ausente presente ausente presente
TAH e varive]
Superficie lisa espessa ausente presente  ausente  presente
¢ pulsatil e variavel
Nao pulsatil Fina ausente ausente presente  ausente
Texturizada Fina presente ausente presente  ausente
e pulsatil e estavel
Nao Pulsatil Fina presente ausente presente  ausente

e estavel
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