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RESUMO

Dispositivos de Assisténcia Ventricular sao bombas de fluxo continuo que atuam como
Orteses cardiacas. A avaliacao da compatibilidade de tais dispositivos com o sangue passa,
dentre outros aspectos, pelo estudo da trombogenicidade, da hemodlise e do ativamento
de plaquetas. A simulacao Computacional Fluido-Dinamica é uma das ferramentas utili-
zadas nessa avaliacao. Assim, este trabalho utilizou simulacoes Computacionais Fluido-
Dinamicas na andlise de trés modelos de Dispositivos de Assisténcia Ventricular em desen-
volvimento, levantando seus perfis de velocidade e pressao, suas curvas caracteristicas e a
distribuicao de tensoes de cisalhamento em suas paredes. Um modelo de sangue também
foi desenvolvido com o objetivo de estimar o dano promovido pelos dispositivos sobre o
sangue. As simulacoes foram realizadas em regime permanente, aplicando o método de
Sistema de Referéncias Multiplas. A modelagem numérica do sangue utilizou a aborda-
gem Lagrangeana, com uma fase discreta. A estimativa do dano sobre o sangue foi feita
partindo da relacao entre o tempo de residéncia da fase discreta e a tensao de cisalha-
mento escalar. O protétipo de um dos modelos foi ensaiado em bancada para a validacao
das simulacoes. Os resultados obtidos em simulagao relacionam a geometria dos modelos
com as caracteristicas e magnitudes das regioes de recirculacao e estagnacao e com a dis-
tribuicao de tensoes de cisalhamento. O desempenho energético de cada bomba e o indice
de dano ao sangue foram utilizados como métrica de comparacao entre os dispositivos.

Palavras-Chave — Dispositivo de Assisténcia Ventricular; Simulacao CFD; Hemdlise;
Modelo Numérico do Sangue; Sistema de Referéncias Multiplas; Modelo de Fase Discreta.



ABSTRACT

Ventricular Assist Devices are continuous flow pumps that act as cardiac orthoses. The
evaluation of the compatibility of such devices with blood involves, among other aspects,
the study of thrombogenicity, hemolysis, and platelet activation. Computational Fluid
Dynamics simulation is one of the tools used in this kind of evaluation. Thus, this work
used Computational Fluid Dynamics simulations in the analysis of three Ventricular Assist
Devices models under development, generating their velocity and pressure contours, their
characteristic curves, and the distribution of shear stresses in their walls. A blood model
has also been developed in order to estimate the damage inflicted on the blood by the
devices. Steady-state simulations were performed, applying the Multiple Reference Frame
method. The numerical blood modeling used the Lagrangean approach, with a discrete
phase. The estimation of the damage on the blood was based on the relationship between
the residence time of the discrete phase and the scalar shear stress. The prototype of one
of the models was bench tested to validate the simulations. The simulation results relate
the geometry of the models to the characteristics and magnitudes of the recirculation and
stagnation regions and to the distribution of shear stresses. The energy performance of
each pump and the blood damage index were used as comparison metrics between the
devices.

Keywords — Ventricular Assist Device; CFD Simulation; Hemolysis; Numerical Blood
Model; Multiple Reference Frame; Discrete Phase Model.
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1 VISAO GERAL E OBJETIVOS

1.1 Visao Geral

Anteriormente a pandemia do SARS-CoV-2, doencas cardiovasculares eram a primeira
causa de morte no Brasil, sendo que em 2018 foram responséaveis por aproximadamente
395,7 mil 6bitos. Somente no estado de Sao Paulo, estima-se que tenham morrido cerca
de 94,3 mil pessoas por doengas dessa natureza nesse mesmo ano [1]. Dentre essas en-
fermidades, insuficiéncias cardiacas, isto é, quando o coracao nao é capaz de bombear o
sangue adequadamente, podem exigir a substituicao do érgao por um coracao artificial
ou um transplante. Em ambos os casos um Dispositivo de Assisténcia Ventricular (DAV)

pode ser necessario.

Um DAV é uma bomba centrifuga ou axial de fluxo continuo atuando como um coracao
artificial instalado em um dos ventriculos e tem como objetivo assistir o 6rgao na tarefa

de bombeamento do sangue [2]. Sua instalagdo pode ter uma das seguintes finalidades:

e Ponte para transplante (PT), ou seja, o DAV atua como substituto do coragao até

que haja algum érgao disponivel para transplante;

e Ponte para candidatura (PC), quando o paciente nao tem condigoes fisioldgicas para
o transplante em um primeiro momento e é necessaria uma terapia que o prepare;

ou

e Terapia de destino (TD), que consiste no implante do DAV como solugao definitiva

3].

O transplante de coracgao é uma tarefa complexa desde a obtencao de um doador
compativel até a recepgao do érgao. No Brasil (um dos paises pioneiros nesse tipo de
cirurgia) sao realizados por volta de 380 transplantes anualmente, porém o nimero nao ¢
suficiente para atender a demanda, onde um paciente pode esperar por volta de um ano

na fila. Um dos motivos se deve a estrutura hospitalar nacional. Além disso, apenas um
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intervalo de 4 horas separa a retirada do érgao do doador até o implante no receptor,

tornando o processo extremamente regionalizado [4, 5].

Embora o DAV forneca a possibilidade de estender o tempo de espera na fila ou até
mesmo substituir o transplante, o custo para a adogao desse tipo de terapia pelo SUS
é proibitivo [6]. Ainda assim, a experiéncia brasileira com implantes de DAVs é bem
sucedida, tendo altas taxas de sobrevivéncia no intervalo de um ano apds a instalagao
do dispositivo [7]. Nota-se, portanto, que é imperativo o desenvolvimento de tecnologia

nacional que atenda a realidade brasileira.

Por ser um objeto alheio ao corpo humano, o implante de um DAV pode ser fonte
de problemas associados ao sistema circulatério ou infec¢oes. Zonas de estagnacgao ou
recirculagdo de sangue no interior do dispositivo podem gerar trombos (isto é, codgulos
sanguineos e fibrinas) que afetam a eficiéncia da bomba ou podem se desprender caindo
na corrente sanguinea. A exposicao de hemécias a tensoes de cisalhamento elevadas ou
o atrito com os componentes do DAV podem ocasionar o rompimento de sua membrana

celular (hemélise) [8,9].

A simulacao computacional fluido-dinamica (CFD) permite analisar os perfis de velo-
cidade e pressao, bem como a distribuicao da tensao de cisalhamento, com o objetivo de
antever regioes nas quais existe o risco do surgimento de trombos ou onde ocorra hemolise

antes da fase de prototipagem e ensaios hidrodinamicos.

1.2 Problemas Associados ao Implante de DAVs

Apesar de se apresentarem atualmente como uma alternativa viavel ao transplante de
coragao [10], o implante de um DAV pode desencadear efeitos adversos. A formagao de

trombos, hemdlise e hemorragias sdo os maiores obstaculos desse tipo de terapia [9].

Trombos (figura 1) podem ser separados como trombos vermelhos (codgulos sanguineos)
ou brancos (fibrina) [3] e, no contexto de suporte mecanico de circula¢do, podem se for-
mar devido a estagnacao ou recirculacao do sangue, ao depdsito de fibrina e proteinas
desnaturadas em regioes da bomba e & hemdlise [9]. Outros fatores que colaboram com a
formacao de trombos no dispositivo estao relacionados ao mal posicionamento do DAV, a
geracao de calor e ao paciente, que vao desde fatores genéticos até a resposta ineficaz ao

tratamento com antitrombéticos [9, 11].

O desenvolvimento de trombos é de identificagao complexa e provoca perda de eficiéncia

ou falha da bomba, colocando em risco a vida do paciente [9]. Os sintomas, como levan-
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tado por Birati e Rame [11], que auxiliam no diagndstico da trombose da bomba vao

desde fraqueza até o surgimento de complicacoes devido a embolia.

Feita a identificacao da trombose algumas acoes podem ser tomadas: adotar terapias
com medicamentos que favorecem a trombodlise administrados por via intravenosa ou in-
traventricular, fragmentacao mecanica do trombo ou por ultrassom, aspirac¢ao do trombo,
trombectomia reolitica, a substituicao do DAV ou, se possivel, a realizacao de um trans-
plante de coragao [12]. Apesar da incidéncia de trombose na bomba ser relativamente
baixa comparada com demais complicagoes da terapia [13], a mortalidade provocada por

esse evento adverso ¢ significante [9].

y

Figura 1: Exemplo de trombos formados no interior de um DAV. O trombo vermelho ¢ ilustrado em (a) e o branco em (b)
- Extraido de [9].

(a) (b)

Hemolise é definida como o rompimento da membrana celular da hemacia, de modo
que seu conteddo (como a hemoglobina) cai no plasma. Ela ocorre quando as células sdo
submetidas a altas tensoes de cisalhamento, por variacoes de pressao ou pelo contato com
superficies com movimento relativo, sendo que o tempo de exposicao a esses fatores é
relevante [3,14]. Esses esforcos sdo influenciados pelo design e fabricacao do dispositivo,
destacando o espaco entre o rotor e a carcaca, a velocidade do rotor, o tipo de mancal e

a rugosidade superficial, mas também podem ser agravados pelo mal posicionamento do
DAV [9].

A destruigao das hemdcias compromete a oxigenagao dos tecidos [8], mas no contexto
da terapia com DAV a hemolise tem uma participacao importante na formagao de trombos.
Palak Shah et al. [9] apresentam uma breve discussao dos aspectos patofisiolégicos que

ligam a hemolise com a formagao de trombos.

Excetuando a hemodlise que ocorre por mal posicionamento do dispositivo, esse pro-
blema é inevitavel, mas busca-se minimiza-lo a cada geracao de DAVs. Um indice nor-
malizado de hemdlise (INH) de até 0,02g/100L é aceitavel [8].

Assim como a trombose da bomba, a hemorragia também é um efeito adverso multifa-

torial [9]. O tipo mais frequente associado ao implante de DAVs é a hemorragia gastroin-
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testinal [13]. Hemorragias podem ocorrer devido a adog¢do de terapias antitrombdticas
que comprometem a coagulacao sanguinea bem como o desenvolvimento da doenca de
von Willebrand adquirida. A perda ou reducao do fluxo pulsatil do sangue nos DAVs das
ultimas duas geragoes (vide segao 2.1) pode estar ligada a angiodisplasia favorecendo a

ocorréncia da hemorragia gastrointestinal [9, 15].

Hemorragia é o efeito adverso mais comum [13], embora sua mortalidade seja baixa [9].
Sua prevencao passa pela utilizacao de uma terapia com antitrombdticos que balanceia
o controle da formagao de trombos com a ocorréncia de hemorragias, mas isso ainda se
apresenta como um desafio. Seu tratamento envolve a redugao ou eliminacao temporaria
de antitrombdticos, transfusao sanguinea ou intervengao por meios minimamente invasivos

[15].

Stroke

3 + T: Varied; Possible hemorrhagic conversion
# -<— * R: Hypertension; anticoagulation

! = Dux: CT scan or MRI

| | + Rx: Multifactorial

Aortic Insufficiency (moderate or severe)

(30%: at 2 years incidence)

+ T: Chronic

+ R: Chronic non-opening of acrtic valve

* Dx: Echocardicgraphy

= Rx: Surgical or transcatheter valve repair or closure

Right Heart Failure (15-25% incidence)

) . = T: Acute or delayed onset

. = R: Pulmonary hypertension, existing RV dysfunction
; = Dy: Clinical; Echocardiography

= Rx: Inotropy; RVAD

Pump Thrombosis (1.1-12.2% incidence)

= T: Varied

= R: Inadequate anticoagulation; mechanical; low-flow
= Dx: Hemalysis; Echocardiography; Intraoperative

* Rx: Thrombohtics; Device exchange

Driveline Infection (15-24% incidence)

= T: Varied

= R: Driveline; Poor hygiene; hematoma

* Dx: Clinical; visual inspection

* Rx: Antibiatic therapy; Device exchangs if systemic

Gastrointestinal Bleeding (15-30% incidence)
+ T: Varied; Recurrent
= R: Low pulsatility; acquired VWF deficiency; AVM; anticoagulation

* Dx: Endoscopy
* Rx: PPI; cauterization

Figura 2: Efeitos adversos relacionados ao implante do DAV. T simboliza o tempo de duracao do efeito adverso, R o fator
de risco, Dx o método de diagndstico e Rx o tratamento. Dentro do escopo da andlise do fluxo sanguineo no interior do
dispositivo destacam-se a trombose da bomba e a hemdlise - Extraido de [13].

A figura 2 ilustra os diversos efeitos adversos associados ao implante de um DAV.
A importancia do estudo da natureza do fluxo sanguineo no interior do dispositivo esta

associado a identificacao e mitigacao durante a fase de projeto de regides de estagnacao
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e recirculacao do sangue ou de perfis de velocidade e pressao ligados aos efeitos adversos

anteriormente citados. Tais regioes serao denominadas zonas criticas.

1.3 Objetivos

O objetivo geral desse trabalho ¢é analisar comparativamente trés modelos de DAVs
através de simulagao CFD e experimentalmente em bancada, confrontando os resultados

obtidos. Especificamente, os objetivos desse trabalho sao:

e Realizar simulagoes CFD dos modelos DAV-11, DAV-R1/D1 e DAV-DD1 em desen-

volvimento, obtendo os perfis de velocidade e pressao e as curvas caracteristicas;

Analisar o fluxo no interior do dispositivo, observando possiveis zonas de recirculagao

e estagnacao, criticas para a ocorréncia de trombos;

Desenvolver uma modelagem do sangue para a aplicagao nas simulagoes CFD;

Estudar as tensoes de cisalhamento gerando uma estimativa da hemolise; e

Ensaiar do protétipo do DAV-R1/D1 em bancada e levantar suas curvas carac-

teristicas, confrontando com os resultados obtidos em simulagao.

Avalia-se, portanto, a capacidade da simulacao CFD em abreviar o processo de pro-
totipagem durante o desenvolvimento de um DAV, ou entao identificar suas limitacoes,

justificando uma etapa de prototipagem e ensaios de modelos fisicos mais rigorosa.

Esse trabalho esta dividido em quatro partes, sendo:

e Introducao: onde sao apresentadas a visao geral do trabalho, seus objetivos e o
estado da arte, destacando os dispositivos de terceira geracao na secao 2.2 e as

solugoes em desenvolvimento na secao 2.3.

e Metodologia: onde os modelos estudados sao apresentados, bem como definigoes
relevantes (capitulo 4) e o detalhamento da metodologia adotada nos ensaios com-

putacionais e em bancada.

e Resultados: apresenta, em cada secao, os resultados dos ensaios de cada disposi-

tivo.

e Analise dos Resultados e Conclusao: realiza-se, no capitulo 8, a discussao dos
resultados obtidos, no capitulo 9 a conclusao geral do estudo e apresenta-se sugestoes

para a continuidade do trabalho.
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2 DESENVOLVIMENTO DOS DAVS E ESTADO
DA ARTE

O sistema de suporte de circulagao de um DAV é composto pela bomba em si, implan-
tada no apice do coracao ligando o ventriculo esquerdo a aorta (aplicagdo mais comum,
responsavel pela circula¢ao sistémica [16]), por um sistema de controle e por baterias
externas (figura 3). Seu objetivo é atuar como uma drtese assistindo o bombeamento de

um coracao que sofre de insuficiéncia cardiaca [2].

Figura 3: Esquematizagao do sistema de suporte de circulagdo promovido por um DAV. Em 1 a bomba, 2 o controlador, 3
colete contendo as baterias e em 4 a driveline.

Atualmente os DAVs utilizados sao bombas de fluxo continuo centrifugas ou axiais.
Em bombas centrifugas o sangue entra ortogonalmente ao plano de rotagao do rotor e
¢ acelerado centrifugamente gerando pressao. Ja para bombas axiais, o diferencial de

pressao é obtido acelerando o fluido no sentido do eixo de rotagao [16].

2.1 As Geracoes de Dispositivos de Assisténcia Ven-
tricular

O desenvolvimento dos DAVs é usualmente dividido em trés geragoes (figura 4). O
primeiro modelo de coracao artificial (total-replacement artificial heart ou TAH) utilizado

foi implantado experimentalmente em 1969, mas os primeiros ensaios clinicos s6 ocorreram
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na década de 1980. Devido ao espaco ocupado pelo TAH na cavidade toracica, a remocao
do coracgao natural é necessaria, além disso o dispositivo é utilizado exclusivamente como
PT. A primeira geracao de DAVs surgem como alternativa aos TAHs (embora este ainda
seja utilizado em casos especificos), possibilitando a preservacao do coragao natural uma

vez que o dispositivo é implantado em um dos ventriculos [3,17].

(a) (b) (© (d)
Figura 4: Modelos comerciais de dispositivos implantdveis de suporte mecanico de circulagéo. (a) SynCardia da SynCardia
Systems é o tnico TAH aprovado para uso atualmente; (b) Thoratec PVAD da Thoratec é um DAV de primeira geragao;

(¢) HeartMate IT é um DAV axial de segunda geracdo; (d) HeartMate 3 é um DAV centrifugo de terceira geragdo. Esses
dois dltimos sdo produzidos pela Abbott Laboratories - Extraido e adaptado de [18], [2] e [10].

Os DAVs de primeira geragao sao bombas pulsateis elétricas ou pneumaticas e foram
originalmente desenvolvidos para o uso em PT [10,13] tendo seus primeiros usos clinicos
na metade da década de 1980. O design desses dispositivos, porém, obstaculizava seu uso
em TD: a quantidade de partes moveis e o uso de valvulas diminui a confiabilidade para
o uso prolongado, o acesso abdominal para a passagem da driveline (responséavel pelos
sinais de controle e eletricidade) e do ar comprimido mostrou-se um fator de risco para
infecgbes [19], além de um maior risco de hemorragias e formagoes de trombos quando
comparado com DAVs das geracoes seguintes [9]. Suas dimensoes também exigiam que o
paciente possuisse um determinado porte fisico [3]. Atualmente tais dispositivos nao sao

mais utilizados [9].

A segunda geragao de DAVs é marcada pelo uso de bombas rotacionais de fluxo
continuo com mancais mecanicos, na sua maioria bombas axiais [3,16]. Com um design
mais simples (tendo apenas o rotor como parte movel), maior eficiéncia energética e
dimensoes reduzidas em comparagao a primeira geragao, os DAVs dessa geragao sao mais
confidveis e duradouros, possibilitando seu uso nao apenas como PT, mas também como
TD. Além disso, tais dispositivos possibilitam cirurgias menos agressivas e um menor
risco de infecgoes a partir do acesso abdominal. Embora o uso de mancais mecanicos
contribua para a diminuicao da vida 1til, os casos de substituicao do dispositivo estao

majoritariamente relacionados com outras causas, como por exemplo, o surgimento de
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trombos [19].

A terceira geracao de DAVs, assim como a geracao anterior, é composta por bombas
rotacionais de fluxo continuo, porém sao em sua maioria bombas centrifugas [16]. Os
dispositivos de terceira geracao sao marcados pela substituicao dos mancais de contato

mecanico [19].

2.2 Dispositivos de Terceira Geracao

Embora a segunda geracao tenha sido capaz de suprimir grande parte dos problemas
dos dispositivos de primeira geracao, a presenc¢a de mancais de contato bem como o fluxo

axial do sangue apresentaram novas questoes a terapia.

A presenca de mancais de contato implica na obstrucao do caminho do fluxo sanguineo,
na ocorréncia de hemdlise nas regides de contato e favorece a formacao de trombos [3,19].
O desgaste do mancal também é um fator relevante para a reducao da vida util do DAV
[16].

Em bombas axiais a vazao tem uma resposta quase linear as variagoes de pressao que
ocorrem com as contragoes do ventriculo (figura 5), de modo que com a queda da vazao
observa-se um aumento na pressao produzida pelo dispositivo favorecendo episédios de
sucgao da parede ventricular pela canula de entrada [20]. Além disso, bombas de fluxo

axial possuem maiores niveis de hemolise em comparagao com bombas centrifugas [9].

180 4
250
---4-- 1600 rpm
==&~ - 2000 rpm
E 200 —+— 2400 rpm
E
= a 150
£ =
E E [eems '_-'“'-' ‘\\\
- = Bt Y
e 2 100 S
£ T g el
= * "
2 50 e
u r T T u T T T 1 0 T T T T T T T T T 1
0 1 2 3 4 ] 6 7 ] 0o 1 2 3 4 5 6 7 8B 9 10
Flow Rate (L/min) Flow (L/'min)

Figura 5: AP pela vazido de uma bomba de fluxo continuo axial e centrifuga (da esquerda para direita) para dispositivos
comerciais. Note que em uma bomba centrifuga a pressdo sofre pouca variagdo para uma larga faixa de vazoes, enquanto
que para bombas axiais essa faixa é menor - Extraido e adaptado de [20].

Em contrapartida, DAVs de terceira geracao utilizam mancais de levitacao magnética
ou suspensao hidrodinamica, de modo que a vida 1util estimada do dispositivo passa de

5 anos para mais de 10 anos, beneficiando sua utilizagao em TD [10,19]. O mancal
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magnético é composto por eletroimas e imas permanentes, mantendo a posicao do rotor
com auxilio de sensores e um sistema de controle [3,19]. J4 mancais hidrodinamicos
utilizam o campo de pressoes gerado pelo arraste do fluido passando entre superficies com

geometria adequada separando-as e, consequentemente, obtendo a levitagao do rotor [3].

Bombas centrifugas trabalham com uma grande faixa de vazoes mantendo a pressao
quase constante para uma dada velocidade de rotacdo (figura 5). Esse fato evita os
episddios de sucgao observados em bombas axiais [20]. Além disso, a varia¢ao do fluxo pro-
vocada pelas contragoes do ventriculo resulta em uma pulsatilidade que, embora também

seja observéavel em bombas axiais, é muito mais pronunciada em bombas centrifugas [3,20].

As dimensoes reduzidas dos modelos recentes permitem cirurgias menos agressivas,
uso biventricular (ou seja, o implante de um DAV para cada ventriculo) [10] e dispensam

a criacdo de um espago na regiao abdominal para a colocagao do dispositivo [21].

Nas préximas segoes sao apresentados e discutidos modelos comerciais de DAVs centrifugos

de terceira geracao.

2.2.1 HeartMate 3

Fabricado pela Abbott Laboratories (figura 4d), o HeartMate 3 possui um rotor levi-
tado e centralizado magneticamente dispensando o uso de mancais de contato mecanico
ou hidrodinamico, assim permitindo um espacamento maior entre o rotor e as paredes do
dispositivo e reduzindo as tensoes de cisalhamento atuantes sobre o sangue [22,23]. A
inclusao de uma pulsatilidade artificial, bem como a texturizacao das paredes interiores

do dispositivo promovem a hemocompatibilidade e reduzem a formagao de trombos [22].

As dimensoes reduzidas do HeartMate 3 permitem o implante do dispositivo no inte-
rior do térax, em oposi¢ao a geragao anterior de DAVs da Abbott que exigiam a formagao

de um espago no abdémen para a acomodacao da bomba [21].

2.2.2 DuraHeart

O DuraHeart (figura 6) foi um DAV comercial fabricado pela Terumo Heart Inc.,
porém descontinuado em 2017 [24]. Foi o primeiro DAV de terceira geracao a receber a

marcacao CE [16].

Seu rotor era suspenso magneticamente, mas possuia um suporte hidrodinamico em

caso de falha do sistema de levitacao magnética. Suas dimensoes e design exigiam que a
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bomba fosse acomodada na regiao abdominal [16].

Figura 6: DAV DuraHeart produzido pela Terumo Heart Inc. - Extraido e adaptado de [16].

2.2.3 HVAD

O DAV da Medtronic Inc. (figura 7) tem seu rotor suspenso por mancais magnéticos
auxiliado por mancais hidrodinamicos e, assim como o HeartMate 3, possui dimensoes
tais que possibilitam seu implante no interior do térax, além do uso biventricular [16,21].
Diferentemente dos outros modelos apresentados, sua carcaca é fabricada em titanio e
PEEK (Poli(éter-éter-cetona)) [16].

Figura 7: DAV HVAD produzido pela Medtronic Inc. - Extraido e adaptado de [16].

Assim como o HeartMate 3 e o Evaheart LVAS, o HVAD ¢é utilizado tanto em PT como
em TD. Porém, devido a ligacao de seu implante a eventos neurolégicos e uma maior mor-
talidade em comparacao com outros modelos comerciais, o dispositivo foi descontinuado

em Junho de 2021 [25].

2.2.4 Evaheart LVAS

O Evaheart LVAS da EVAHEART USA tem seu rotor suspenso hidrodinamicamente,
onde seu mancal é lubrificado por dgua (que nao entra em contato com o sangue) bombe-

ada através da driveline. O design da bomba permite que o fluxo reproduza a pulsagao
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residual do coracao, o que reduz a estagnacao do sangue e dificulta a formacao de trombos
no seu interior. Devido a suas dimensoes, a bomba é acomodada na regiao abdominal

[2,26].

Diferentemente dos demais DAVs apresentados, a canula de entrada do Evaheart LVAS
nao avanca no interior do ventriculo o que reduz eventos de succao da parede ventricular,

a formagcao de trombos ao redor da canula e eventos tromboembélicos [26].

2.3 Solucgoes em Desenvolvimento

As frentes de pesquisa atuais visam tornar os DAVs ainda mais compactos, leves,
confidveis e duradouros, aumentar sua eficiéncia energética, além de buscar torné-los
mais compativeis com o corpo humano. A figura 8 ilustra a evolugao no tamanho e massa
dos DAVs.
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Figura 8: Miniaturizagdo dos DAVs. A reducdo nas suas dimensGes permitem cirurgias menos invasivas e agressivas ao
paciente, possibilitando também o uso pedidtrico - Extraido de [27].

Alguns dos principais eixos de pesquisa sao comentados a seguir.

2.3.1 Inovacoes em Mancais de Contato

Além do desgaste, fatores como hemolise e formacao de trombos devem ser levados
em consideragao no estudo de mancais de contato mecanico. Para a aplicagao em DAVs,
o mancal de contato mais utilizado é o mancal em pivo, onde o angulo e a area de contato
entre as partes e suas dimensoes relacionam-se com a hemocompatibilidade do dispositivo
[3,20]. Ainda assim, o DAV de segunda geragao HeartMate II da Abbott Laboratories foi
bem sucedido na aplicacao para TD, onde seu rotor era suportado por mancais de contato

ceramicos [16,20].

A motivacao para o estudo de mancais de contato apesar do advento da aplicacao
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de mancais de levitacao magnética ou hidrodinamica em DAVs é seu design compacto
[20]. Mancais de contato também podem ser utilizados juntamente com o acoplamento

magnético do rotor, desobstruindo o fluxo de sangue na canula de entrada [3].

Bock et al. [28] avaliou uma série de combinagdes de materiais ceramicos e poliméricos
utilizados no pivo e no mancal. Observou-se que mancais de contato ceramica-ceramica
apresentam um maior desgaste e menor capacidade de absor¢ao de choques quando com-

parados com o par ceramica-polimero.

2.3.2 Pulsacao Artificial

Os efeitos da reducao ou supressao das caracteristicas pulsateis do fluxo sanguineo
nas funcoes fisiolégicas do organismo apds o implante de um DAV de fluxo continuo ainda
nao sao totalmente compreendidas [29]. Associa-se a atenuagao da pulsagao a ocorréncia
de hemorragias (embora a pulsacao implementada no HeartMate 3 nao tenha resultado
em uma melhora nos indices de ocorréncia de hemorragia gastrointestinal [13]), alteragoes
na regulacao da pressao sanguinea, hipertensao pulmonar, insuficiéncia do coracao direito
(no contexto do implante de DAVs no ventriculo esquerdo) e maior incidéncia de derrames
(2,29].

Uma solugao explorada para tal questao ¢ a introducao de uma pulsacao artificial pro-
duzida pelo DAV por meio da variacao brusca da velocidade do rotor em uma frequéncia
similar a frequéncia cardiaca [30]. Outra alternativa é uma bomba que responda sensivel-

mente ao diferencial de pressao produzido pela pulsac¢ao natural do ventriculo [16].

Além de buscar mitigar os problemas anteriormente citados, a pulsacao também é
responsavel pela reducao da estagnacao sanguinea, podendo atuar contra a formacao de

trombos na bomba [29].

Sao exemplos de DAVs comerciais que ja utilizam pulsacao artificial o HeartMate 3 e
o Evaheart LVAS [16, 30].

2.3.3 Controle Automatico de Velocidade

O coracao saudavel varia sua capacidade de bombeamento de acordo com as necessi-
dades fisiologicas do corpo, onde o miusculo cardiaco aumenta a forca de contracao para
atender um aumento na pré-carga durante a didstole ventricular [31]. Porém para um
coracao dependente de um DAV tal capacidade é comprometida. Apesar desses atuarem

em diversas faixas de velocidade, a mudanga nao é automatica e depende de monitora-
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mento médico [16].

Umeki et al. [32] propdem o desenvolvimento de um sistema de controle da rotagao
do DAV que possibilita reger automaticamente o volume na diastole ventricular de modo

sincrono com o funcionamento do coracao.

2.3.4 Transmissao de Energia por Via Transcutanea

Das infecgoes associadas ao implante de DAVs, a mais frequente esta ligada ao acesso
abdominal para a driveline [13]. O sistema de transmissao de energia transcutanea
(TETS) é uma solu¢do em desenvolvimento que busca eliminar a necessidade do acesso

percutaneo.

Os TETS utilizam um sistema de acoplamento via ressonancia magnética entre duas
bobinas, uma implantada no paciente e outra externa ao corpo. Esse método de aco-
plamento proporciona uma alta eficiéncia energética e evita a necessidade de um posi-
cionamento preciso entre as bobinas tornando o sistema mais praticavel [33]. Solugoes

comerciais ja estao sendo desenvolvidas [21].
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3 OBJETO DE ESTUDO - DAVS ENSAIADOS

Os trés modelos de bombas centrifugas de fluxo continuo ensaiadas (DAV-I1, DAV-
DD1 e DAV-R1/D1) tém suas versoes em CAD apresentadas na figura 9, onde estao
expostas as carcagas superior, inferior e o rotor (os desenhos detalhados sdo encontrados
no Apéndice A).

\\\\]
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Figura 9: Vista em corte dos modelos (a) DAV-I1, (b) DAV-DDI1, (¢) DAV-R1/D1. Para cada imagem o ndimero 1 indica
a carcaga superior, 2 a carcaga inferior e 3 o rotor. Os motores e o acoplamento magnético do rotor sdo omitidos. No
Apéndice A sado apresentados os desenhos completos de cada modelo.

O DAV-I1, apresentado na figura 9a, tem o rotor (aberto e de pés retas, assim como

os demais modelos) fixado diretamente no motor (externo a bomba), onde o contato com
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o sangue ¢ evitado utilizando-se uma vedacao em labirinto. A canula de entrada possui
em sua base uma rosca que direciona o fluxo no sentido da rotacao do rotor. A carcaca
superior e inferior sao unidas com um encaixe “em L”. O diametro do dispositivo é 53,40

mm e sua altura com o motor é 65,25 mm.

O rotor do DAV-DD1 (figura 9b) contém um anel de ima permanente e é suportado
por um conjunto de mancais de rolamento. Seu motor é embutido no interior da bomba e
o contato com o sangue é impedido com uma vedacao em labirinto. Assim como o modelo
DAV-I1, o encaixe da carcaca superior com a inferior é feito “em L”. Seu diametro é 42,0

mm e sua altura é 44,5 mm.

O modelo DAV-R1/D1 apresentado na figura 9c¢ foi desenvolvido para teste em ban-
cada, onde o acionamento da bomba é externo. O acoplamento entre o atuador e o rotor
¢ magnético, possibilitado por seis imas de neodimio fixados no rotor. O rotor é suspenso

por mancais de contato. Seu diametro é 48,0 mm e sua altura 58,1 mm.

(b)

Figura 10: Protétipos dos modelos (a) DAV-I1 e (b) DAV-R1/D1.

A figura 10 apresenta os protétipos dos modelos DAV-11 e DAV-R1/D1, obtidos por

manufatura aditiva (impressdao SLA).
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4 ZONAS CRITICAS E REOLOGIA DO
SANGUE

4.1 Bombas Centrifugas

Na assisténcia da circulagdo sistémica com um DAV, a bomba deve ser capaz de
cumprir os seguintes requisitos fisiolégicos: fornecer uma pressao média de 100 mmHg
(para a circulagao sistémica, com valor minimo de 80 mmHg e maximo de 120 mmHg) e

uma vazao de 5 L/min [3].
A carga maxima fornecida pela bomba h,,., em funcao da velocidade tangencial do
rotor u avaliada no seu raio é dada pela equagao 4.1 [34]:

u? u - cot 3

hmaz(u) = —

- 4.1
g 2m-r-b-yg (4.1)

Onde b é a altura da pd, r é o raio do rotor, § é o angulo da pda, g a aceleracao da
gravidade e () a vazao. Assim, para um fluido de massa especifica p, a variacao de pressao

promovida pela bomba pode ser determinada por:
AP =p-g" hpmas (4.2)

4.2 Uso da Simulacao CFD na Identificacao de Zonas
Criticas

As causas das adversidades oriundas do implante de um DAV destacadas na se¢ao 1.2
podem ser minimizadas durante a fase de projeto observando-se parametros da simulacao
CFD do modelo. O estudo das tensoes de cisalhamento, das velocidades e pressoes au-
xiliam na previsao do indice de hemdlise, enquanto a distribuicao das linhas de fluxo ou

vetores de velocidade apoiam a identificagao de regioes propensas a formagao de trombos.
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Dentre os mecanismos que promovem danos em hemadcias, a tensao de cisalhamento
¢ o mais importante. Tais danos nao estao apenas ligados a liberacao de hemoglobina no
plasma, mas também a alteragoes morfolégicas que reduzem o tempo de vida da célula
[14]. Neste trabalho, a estimativa dos danos infligidos as hemécias foi feita através do

modelo de Giersiepen et al. [35] (equagao 4.3).

A avaliacao da hemolise provocada pela bomba através de simulacées CFD é comu-
mente feita relacionando a tensao de cisalhamento 7 (em Pa) com o tempo de exposigao
t (em segundos) da hemécia a tais esforgos, obtendo a razao entre a hemoglobina livre no

sangue com a hemoglobina total de uma amostra [35, 36]:

AH,

i —(%) = 3,62 1077 . 72416 . 4078 (4.3)

O dano D sofrido pelas hemécias é acumulado ao longo de sua trajetoria no interior
do dispositivo [36,37]. Para uma dada discretizagdo do tempo de exposi¢ao, o dano

acumulado em uma determinada trajetdria é obtido através de [37]:

AH,
H,

Di - Di—l + (1 - Di—l) (44)

Onde a funcao AH,/H, é expressa como uma razao; a destruigdo da hemécia ocorre para
D; = 1. A figura 11a ilustra a relagao do tempo de exposicao e da tensao de cisalhamento

com o dano sofrido pela hemécia em percentagem.
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Figura 11: Razéo entre a hemoglobina livre no sangue com a hemoglobina total de uma amostra (a) e razao da enzima LDH
livre no sangue (avaliagdo do dano as plaquetas) com a enzima total de uma amostra (b) em fungao da tensdo de cisalhamento
e do tempo de exposi¢ao. Note que as plaquetas sdo mais sensiveis a tensdes de cisalhamento quando comparadas com as
hemacias.

A média do dano para n trajetérias distintas (equacao 4.5) define o indice de dano

sobre as hemdcias [37].
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1 n
Ry =~ > D, (4.5)
j=1

O limiar de tensoes e tempos de exposicao a partir do qual ocorrera hemolise ainda
nao sao bem definidos, resultando em um nimero de modelos algumas vezes inconsistentes
entre si [38]. Nevaril et al. [14] observa que sob tensoes de cisalhamento a partir de 150
Pa as hemaécias sofrem deformacoes que alteram suas funcoes e acima de 300 Pa ocorre
o rompimento da membrana celular; Schima et al. [38] estabelece uma tensao limite de

1000 Pa para o rompimento da membrana celular com um tempo de exposicao na ordem

dos milésimos de segundo (figura 12).
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Figura 12: Levantamento na literatura realizado por Schima et al. de tensoes e tempos de exposi¢do para os quais ocorre
hemdlise. Os dados de Wurzinger et al. foram utilizados na formulagdo do modelo de Giersiepen et al. [35] - Extraido de

[38).
Embora tais divergéncias existam, conclui-se que para um tempo de exposicao baixo,

¢ necessdaria uma tensao de cisalhamento elevada para que ocorra dano celular [36].

Ainda que o modelo de Giersiepen et al. auxilie na avaliagao da hemolise na fase de
projeto, esse método pode sobre-estimar os danos sofridos pelas hemécias [38,39]. Dessa
forma, a funcao da andlise CFD preliminar é reduzir o tempo e os custos com testes in

vitro, embora esses ensaios continuem sendo indispensaveis.

Os testes in vitro sdo padronizado pela norma ASTM F 1841-97 [40] e fornecem o

INH (equacao 4.6), onde o indice é determinado para um dado volume V' de sangue que

circula continuamente pela bomba:

Hy,-V H,
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Sendo f Hp, o aumento da concentracao da hemoglobina livre sobre o tempo de amostragem
T; @ é o fluxo e H. corresponde ao hematdcerito (percentagem em volume de células

vermelhas no sangue).
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Figura 13: Avaliagao dos perfis de velocidade e tensoes de cisalhamento obtidos por simulagdo CFD e a formagao de trombo
na base do dispositivo em teste in vitro (da esquerda para direita). A deposigdo de trombos vermelhos ocorre em regides
com taxas de cisalhamento a partir de 300 s~! e trombos brancos a partir de 1700 s~! - Extraido e adaptado de [3].

Devido a complexidade dos mecanismos responsaveis pela formacao de trombos no
contexto do implante de um DAV, a criagao de um modelo que estime a trombogenicidade
do dispositivo é dificultada [38]. Alguns autores, como por exemplo Giersiepen et al. [35],
Chiu et al. [41] e Bluestein et al. [42], partem do indice de dano as plaquetas como um

dos métodos para estima-la.

O método utilizado neste trabalho para a determinacao do indice de dano as plaquetas,
Ry, foi proposto por Giersiepen et al [35]. Nele, a liberagao da enzima citoplasmética
lactato desidrogenase (LDH) no plasma é associada a tensao de cisalhamento (em Pa) e

ao tempo de exposicao das plaquetas (em segundos):

ALDH
m(%) =3,31-1076. 7307 4077 (4.7)

O ativamento das plaquetas ocorre para tensoes de cisalhamento acima de 50 Pa [43].

O processo para a obtengao do indice R; é analogo ao processo de obtencao do indice
Ry. Na figura 11b é possivel notar que as plaquetas sao mais sensiveis as tensoes de

cisalhamento do que as hemacias.

Porém, a ativacao das plaquetas e o depdsito de material (ou seja, formagao do
trombo) nao ocorrem necessariamente nos mesmos locais [38]. A andlise qualitativa das

zonas criticas (figura 13) possibilita determinar a localizagdo e magnitude de regides de
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estagnacao, recirculacao ou de altas tensoes de cisalhamento e estimar pontos onde havera

a formagao de trombos [44].

4.3 Reologia do Sangue

O sangue é uma suspensao de células em um fluido composto por 90% de dgua, de
modo que sua densidade varia em torno de 1.050 kg/m?*. Do conteido celular, aproxi-
madamente 45% em volume é composto por hemécias (hematécrito) [44,45]. Apesar do
sangue ser um fluido nao-newtoniano, no estudo de seu comportamento através de um
DAV de fluxo continuo é possivel modela-lo como um fluido newtoniano de viscosidade

4-107% Pa-s para um hematdcrito de 45% [36,45].
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5 METODOLOGIA

Para cada um dos trés modelos foram feitas simulagdes CFD com auxilio do software
Ansys Fluent (ANSYS, Inc.) adotando como fluido de ensaio d4gua e o modelo desenvolvido
de sangue, tendo como objetivo avaliar os perfis de velocidade e pressao, o fluxo, as tensoes

de cisalhamento, levantar as curvas caracteristicas e obter uma estimativa da hemolise.

Os ensaios em bancada do protétipo do modelo DAV-R1/D1 utilizaram dgua como
fluido, onde levantou-se as curvas caracteristicas do modelo e buscou-se confrontar os

resultados experimentais com os observados nas simula¢oes computacionais.

5.1 Simulacao Computacional

A geometria do interior do modelo, ou seja, o espaco ocupado pelo fluido, foi obtida
para cada um dos dispositivos. A simulacao do movimento do rotor necessita a criacao de
uma regiao mével (englobando o préprio rotor) e uma regido estatica (contendo as canulas
de entrada e saida), de modo que a geometria dos modelos foi dividida como ilustrado

pela figura 14.

Figura 14: Esquematizacdo da obtencdo das regides estdtica (1) e mével (ou do rotor - 2). O sistema de coordenadas
apresentado é o mesmo utilizado em todas as simulagées CFD. O modelo DAV-11 ilustra o exemplo.
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A malha é composta por elementos tetraédricos (figura 15) onde, para a malha da
regiao movel, atribuiu-se posteriormente uma velocidade de rotacao. A tabela 1 apresenta

o tamanho dos elementos, bem como a discretizacao da malha para cada modelo.

Figura 15: Detalhe da visdo inferior da malha gerada para o modelo DAV-R1/D1. A geometria em azul corresponde a
regido mével. Aplicou-se um refinamento na malha nas extremidades das pés.

O estudo por simulacao computacional proposto por este trabalho examinou o compor-
tamento do escoamento nos dispositivos em regime permanente. Desse modo, utilizou-se
o Sistema de Referéncias Multiplas (Multiple Reference Frame - MRF) como método de
resolucao. O MRF ¢ a abordagem mais simples para a resolugao de problemas envolvendo
multiplas regioes, onde as informagoes em cada uma sao calculadas a partir das equagoes
de MRF e transmitidas da regiao mével para a estatica através da interface entre elas. O
MRF é uma aproximagao da solucao transiente e seus resultados sé sao significativos para
regime permanente e para velocidades de rotacao ou translacao constantes. Vale ressaltar

que, durante a computagao, a malha permanece fixa [46].

| Modelo | Element Size [m] | Nimero de Elementos
DAV-I1 2,5-1074 7.561.146
DAV-DD1 2,5-10~% 3.768.588
DAV-R1/D1 2,5-1074 6.232.425

Tabela 1: Tamanho dos elementos e discretizagdo da malha para cada modelo.

Para a modelagem da turbuléncia adotou-se o modelo k-w SST. O modelo viscoso
k-w padrao é aplicado no estudo de escoamentos com baixos ntimeros de Reynolds, de
escoamentos compressiveis ou de escoamentos com espalhamento da regiao turbulenta,
onde as equacoes de conservacao de energia sao baseadas na taxa especifica de dissipagao

(w). J& o modelo k-w SST propoe a adogao, ao k-w padrao, do tratamento do escoamento
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afastado das paredes das geometrias encontrado no modelo viscoso k-¢ padrao [47]. A
abordagem k-w SST também apresenta resultados mais precisos na estimativa da pressao

promovida pelo dispositivo [48].

Hernandes [8], Lopes Junior [47] e Fraser et al. [48] apresentam o estudo do fluxo
em DAVs utilizando a abordagem do MRF. Lopes Junior [47] também propoe uma me-
todologia para a analise computacional do escoamento em DAVs com um detalhamento

matematico dos modelos de turbuléncia.

Dois conjuntos de condigoes de contorno foram empregados: condi¢ao de contorno na
pressao e condicao de contorno na velocidade. Simulagoes com condic¢ao de contorno na
pressao foram adotadas para o estudo dos perfis de velocidade, enquanto condigoes de

contorno na velocidade foram adotadas para obter os perfis de pressao [47].

Para a condicao de contorno na pressao, aplicou-se uma pressao relativa nula na
canula de entrada e uma pressao de 25 mmHg na canula de saida, de modo a reproduzir
as condicoes experimentais dos ensaios em bancada. Ja para a condi¢ao de contorno na
velocidade, aplicou-se na canula de entrada uma velocidade definida a partir da vazao
desejada e do diametro da canula e, para a canula de saida, selecionou-se fluxo de saida

(outflow). Para as paredes do dispositivo, a condigao de contorno é no-slip wall.

O método de acoplamento adotado foi o SIMPLEC. O algoritmo SIMPLEC é utilizado
em simulagoes em regime permanente e é apropriado tanto para escoamentos laminares
como turbulentos, apresentando tempo de convergéncia reduzido quando comparado com

outros algoritmos [46]. O gradiente adotado foi o Green-Gauss node based.

A inicializacao da solucao utilizou o método hibrido, onde as simulagoes foram confi-

guradas para 10.000 iteracoes.

5.1.1 Modelagem do Sangue e Estimativa da Hemolise

A metodologia para simula¢oes com o modelo de sangue e estimativa da hemolise difere
em alguns pontos daquela descrita para as simulacoes hidrodinamicas. Tais diferencas

serao discutidas nessa sec¢ao.

Para a modelagem do sangue considerando a presenca das hemacias e plaquetas
adotou-se a abordagem Lagrangeana com a inclusdo de uma fase discreta (Discrete Phase
Model - DPM), a qual atua como amostra para a determinacao dos indices de dano Ry, e
R, [43,46,47]. A fase discreta é composta por particulas esféricas com 8 pm de diametro

(uma simplificacao da geometria das hemadcias e plaquetas) configuradas para interagirem
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com o fluido ao seu redor. Por sua vez, o fluido é newtoniano com viscosidade de 0,004
Pa-s e densidade 1050 kg/m?.

Como o nimero de particulas injetadas estd atrelado a discretizacao de sua superficie
de origem [46], diminuiu-se o nimero de elementos na malha da superficie de entrada do

fluido com o objetivo de reduzir os custos computacionais das simulagoes.

Assim como para as simulagoes hidrodinamicas, as simulacoes para estimativa da
hemolise também foram realizadas em regime permanente e adotando o método de re-
solucao MRF. Essa combinacgao, porém, nao permite uma representacao grafica do per-
curso das particulas dotada de sentido fisico. O modelo de turbuléncia utilizado foi o
k-w SST, onde os efeitos da flutuacao da velocidade sobre as particulas foram estimados

através do rastreamento estocdstico [46].

As condicoes de contorno adotadas foram as mesmas descritas para a obtencao dos

perfis de pressao. A interacao das particulas com as paredes foi de reflexao.

Os dados de rastreamento obtidos a partir de uma amostra de 100 particulas foram
processados por uma rotina em MATLAB. No calculo das razées AH,/H,e ALDH/LDH
(equagoes 4.3 e 4.7) utilizou-se o tempo de residéncia de cada particula e a taxa de
deformagao por cisalhamento nas coordenadas cartesianas. A tensao de cisalhamento

escalar associada ao fluxo é obtida por [37,43,44]:

1 1
T = \/g (7—12:1: + TyQy + 7_,222) - g(Tmeyy + TyyTzz + Tzzngm) —+ (T‘%y —+ ng + Tz2m> (51)

Onde os termos Tz, Tyy, Tz, Tay, Tys € Tzp sa0 definidos por:

671:,3 avy aUz

= — - 2z — —2
ox Tuy a oy T a 0z

L avx+% L %+8vz o 8vz+8vx
Ty = 7H Jdy  Ox Tv= = TH\ 5, oy @ = TH oy 0z

Sendo p viscosidade do sangue e duv, /Ju a taxa de deformagao por cisalhamento.

Tex = _2,u

A tensao de cisalhamento escalar s6 é computada nas equacgoes 4.3 e 4.7 se um deter-
minado limiar for ultrapassado. Como destacado pela secao 4.2, tal limiar é de 150 Pa

para as hemaécias e de 50 Pa para as plaquetas.
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5.2 Ensaio em Bancada

Os ensaios em bancada tém como objetivo validar os resultados das simulagoes e

prover um primeiro estudo do desempenho do protétipo do modelo DAV-R1/D1.

Uma esquematizagao da bancada de ensaios é exibida na figura 16. O fluido de ensaio
foi armazenado em dois tanques de altura reguldvel (T1 e T2), e foi bombeado pelo DAV
de T1 para T2. O acionamento do DAV se d4 por um motor DC vinculado a um tambor
com imas de neodimio (elemento AM na figura 18), de modo que o acoplamento entre o
rotor do dispositivo e o motor DC é magnético. Um encoder associado ao eixo do motor é
responsavel pela medicao da velocidade de rotacao. O nivel dos tanques é monitorado por
sensores cuja variacao de estado é responsavel pelo acionamento de uma bomba externa
que leva o fluido do tanque T2 para o tanque T1. Os elementos P, SF e V na figura 16 sao,
respectivamente, um sensor de pressao, um sensor de fluxo e uma valvula. O sensor de
pressao é composto por um piezometro que toma a medida da pressao estatica préxima
a canula de saida do DAV. A vélvula permite o controle do seu nivel de abertura via

software.

O controle da bancada foi feito por uma rotina desenvolvida no MATLAB, sendo que

a interface com o usudrio ¢ feita através do Simulink [49].

T2

T1 |

F><—

®
W ®
O

DAV

Figura 16: Esquematizagdo da bancada de ensaios destacando seus elementos principais: T1 e T2 sao os tanques de
armazenamento do fluido de ensaio, M refere-se ao motor DC acoplado ao DAV, E é o encoder, P o sensor de pressao, SF
o sensor de fluxo e V a valvula com abertura regulavel. O sentido do fluxo é indicado pelas setas. Os sensores de nivel, o
acoplamento magnético do DAV e a bomba externa sao omitidos.

No levantamento das curvas caracteristicas em bancada, adotou-se agua como fluido
de ensaio. O tanque T1 foi posicionado aproximadamente na mesma altura da canula
de entrada do DAV, enquanto o tanque T2 estava a uma altura tal que fornecia uma
pressao inicial de aproximadamente 25 mmHg (altura minima permitida pelo aparato

experimental). A figura 17 ilustra a bancada durante o ensaio do dispositivo DAV-R1/D1.
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Figura 17: Bancada de ensaios em operacdo durante o levantamento da curva pressdo em fungao da vazao do dispositivo
DAV-R1/D1. Em destaque estdo os tanques T1 e T2, o piezémetro, o sensor de fluxo e a vélvula de abertura reguldvel.

A obtencao das curvas de velocidade em funcao da vazao se deu a partir da variagao
da velocidade do motor do DAV através do ciclo de trabalho do PWM, configurado pela
interface desenvolvida no Simulink, e tomando as medidas de vazao. Por sua vez, a curva
pressao em funcao da vazao foi tracada a partir da variacao da altura do tanque T2
mantendo um ciclo de trabalho do PWM fixo (ou seja, uma velocidade fixa do motor do
DAYV), observando-se a coluna d’dgua (tomada como sendo a pressao na canula de saida

do dispositivo) e a vazao.

Figura 18: Detalhe do conjunto da bomba durante o ensaio do dispositivo DAV-R1/D1. Sédo destacados o motor DC, o
encoder, o acoplamento magnético (AM) e o DAV. O acoplamento entre o encoder e o motor se d4 por uma correia.
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6 SIMULACAO COMPUTACIONAL

As analises dos perfis de velocidade e pressao sao feitas a partir planos que seccionam
os dispositivos, de modo a apresentar cortes das canulas de entrada e saida. Para esse
conjunto de simulagoes, adotou-se uma rotagao de 2.000 rpm (positiva no sentido do eixo ¥,
seguindo o sistema de coordenadas ilustrado na figura 14) e 4gua como fluido. O Apéndice
B apresenta vistas complementares dos perfis de velocidade para cada dispositivo. A partir
dessa primeira analise, identifica-se a presenca de zonas criticas que sao entao estudadas

através de vetores de velocidade.

As curvas de velocidade em funcao da vazao foram obtidas variando-se, em cada
simulacao, a velocidade atribuida ao rotor. Ja as curvas de pressao em funcao da vazao
foram obtidas variando-se a velocidade de entrada do fluido para uma velocidade constante

de rotacao. Os valores de pressao apresentados sao de pressao total.

Uma estimativa da hemolise provocada pelos dispositivos aplicando o modelo de san-
gue desenvolvido é apresentada. Esse conjunto de simulagoes adotou a velocidade de
rotagdo que satisfaz os requisitos fisiolégicos (pressao de 100 mmHg para uma vazao de 5
L/min), determinada em simulagoes com dgua. Exibe-se também a distribui¢ao de tensoes

de cisalhamento atrelada as paredes dos dispositivos.

6.1 DAV-I1

O perfil de velocidades do dispositivo DAV-I1 a partir de um plano transversal sec-
cionando a canula de saida é apresentado pela figura 19. Notam-se alguns pontos de
recirculagao importantes nas bases da canula de entrada e de saida, indicados por regioes
onde o fluido apresenta uma queda de velocidade acentuada. A partir do estudo dos veto-
res de velocidade, observa-se, qualitativamente, a vorticidade de tais zonas criticas (figura
20). A proximidade dessas zonas as paredes do dispositivo pode favorecer a deposicao de

material e a formacgao de trombos.



39

MAnsys

2022 R1
STUDENT

[m s*-1]

Figura 19: Perfil de velocidades em um plano transversal do dispositivo DAV-I1, seccionando a canula de saida. Observa-se
uma regiao de queda da velocidade do fluido préxima a base da canula de saida. A figura 20b revela a formagao de um
vortice em tal regido.
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Figura 20: Vetores de velocidade para as zonas criticas destacadas. Através dos vetores é possivel observar o cardter de
vértice de tais regides. Em (a) aponta-se, a partir de um plano longitudinal, a regido préxima & base da canula de entrada,
enquanto em (b) ressalta-se a regido préxima & base da canula de saida. A sobreposi¢do de vetores ocorre, pois eles sao
descritos em um espago tridimensional, partindo de um plano comum.
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Figura 21: Vetores de velocidade projetados em um plano localizado no fim da rosca da canula de entrada. E possivel
observar que hd um direcionamento do fluido no sentido de rotagdo do rotor, porém nota-se a presenca de regides de

recirculagdo atrds dos filetes (a). Para uma melhor visualizagdo, em (b) sdo apresentados os vetores em conjunto com as
faces da canula.

Avaliou-se também a atuacao da rosca localizada na base da canula de entrada através

de vetores de velocidade (figura 21). Nota-se que ela promoveu o direcionamento do fluido
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no sentido de rotagao do rotor, porém observa-se a formacao de vértices na regiao traseira

dos filetes.

A figura 22 apresenta o perfil de pressdes no mesmo plano transversal ilustrado na
figura 19. O comportamento observado corresponde ao esperado, onde a pressao aumenta

radialmente a medida que o fluido se afasta do eixo de rotacao.
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Figura 22: Perfil de pressdes em um plano transversal do dispositivo DAV-I1.

A curva de velocidade em funcao da vazao levantada a partir de quatro simulacoes,
apresentada pela figura 23a, evidencia a relagao linear entre tais grandezas (R* = 0,9986).
Dadas as condicoes de simulagao adotadas, a velocidade de rotagao minima prevista do
dispositivo é de 591,6 rpm. A figura 23b ilustra a curva de pressao em fungao da vazao
para uma velocidade de rotagao de 2.000 rpm. Nessa condi¢ao, o dispositivo atingiu
valores préximos aqueles apontados como requisitos fisiologicos. A queda de pressao foi

de aproximadamente 22 mmHg para uma variagao de vazao de 3 L/min.
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Figura 23: A curva de velocidade em funcdo da vazao para o dispositivo DAV-I1 é apresentada em (a). Em () é ilustrada
a curva de pressdao em fungdo da vazdo para uma velocidade de rotagao constante de 2.000 rpm.
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O indice de dano as hemécias (Ry) e as plaquetas (R;) foram calculados a partir do
efeito exercido pela tensao de cisalhamento associada ao fluxo (7) sobre as particulas ao
ultrapassarem um determinado limiar (como destacado pela segao 4.2). A figura 24 ilustra
a distribuicao da tensao 7 em funcao do tempo de residéncia tomando um conjunto de
cinco particulas, destacando os limiares. Para o DAV-I1, R, = 2,0% e R, = 69,1%. Ja o

tempo médio de residéncia é de At = 0,636 £ 0,423 s.
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Figura 24: Tensao de cisalhamento associada ao fluxo em func¢ao do tempo de residéncia no dispositivo para um conjunto

de cinco particulas. As linhas horizontais tracejadas em 150 Pa e 50 Pa indicam os limiares acima dos quais ocorre dano as
hemacias e as plaquetas respectivamente.

A distribuicao da tensao de cisalhamento associada a parede do dispositivo é apresen-
tada pela figura 25. As regides que apresentam tensoes > 300 Pa aparecem em vermelho
(a mesma abordagem é adotada para os demais dispositivos). Nota-se que a abertura da
canula de saida e as extremidades das pas do rotor correspondem as regioes com valores
criticos. Na carcaga ao redor do rotor encontram-se também regides com tensoes acima

de 150 Pa, contemplando o limiar de dano as hemacias.
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Figura 25: Distribuigao da tensdo de cisalhamento associada as paredes do dispositivo. A escala foi configurada para que
tensdes > 300 Pa representem o valor maximo. As regibes criticas s@o encontradas na abertura da cénula de saida (a) e nas
extremidades das péds do rotor (b).
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6.2 DAV-DD1

Similarmente ao dispositivo DAV-I1, o DAV-DD1 também apresentou zonas de re-
circulagao na regiao das bases das canulas de entrada e de saida (figuras 26 e 27). E
possivel notar, comparativamente com os demais modelos estudados, a influéncia do po-
sicionamento e da geometria da canula de saida no formato e magnitude da zona critica.
A figura 43a (Apéndice B) indica que sua formagao ocorreu na regiao inferior da canula
para a geometria do dispositivo DAV-DD1, enquanto para o DAV-I1 ela ocorreu em sua
lateral (figura 42a). Destaca-se também que a magnitude da zona critica observada no
dispositivo DAV-DD1 foi a maior dentre os modelos. A figura 27 apresenta os vetores de

velocidades a partir de um plano longitudinal e um transversal.
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Figura 26: Perfil de velocidade em um plano transversal do dispositivo DAV-DD1. A zona critica préxima a base da canula
de saida foi a maior observada dentre os dispositivos estudados.
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Figura 27: Vetores de velocidade para zonas criticas selecionadas através dos perfis de velocidade. Em (a) é possivel
observar tanto os vértices na base da canula de entrada como da canula de saida. J4 em (b), destaca-se o conjunto de
voértices formados na canula de saida.

O perfil de pressoes ¢ ilustrado pela figura 28. Assim como observado para o dispositivo

DAV-I1, o resultado foi satisfatorio, apresentando o comportamento esperado.
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Figura 28: Perfil de pressées em um plano transversal do dispositivo DAV-DD1.

A partir da curva de velocidade em fungao da vazao, ilustrada pela figura 29a (R? =
0,9994), infere-se que a velocidade de rotagdo minima prevista para o modelo DAV-DD1
é de 936,2 rpm. Com o objetivo de se identificar a velocidade na qual o dispositivo atinge
os requisitos fisiolégicos, levantou-se adicionalmente a curva de pressao em funcao da
vazao para uma rotacao de 2.500 rpm, como ilustrado na figura 29b. Para esse cendrio,
observou-se uma queda na pressao para uma vazao de 3 L/min, de modo que tal ponto nao
segue a tendéncia esperada (tal resultado foi obtido mesmo apds revisao da simulagao).
Tomando a curva para 2.000 rpm, houve uma variacao de pressao de aproximadamente

18 mmHg para uma variagao de vazao de 3 L/min.
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Figura 29: Levantamento das curvas caracteristicas do dispositivo DAV-DD1 utilizando simulagées CFD. A curva velocidade
em fungao da vazao é apresentada em (a), enquanto a curva da pressdo em fungio da vazdo para duas rotagdes é apresentada

(b).

Os indices de dano as células do sangue para o DAV-DDI1 foram Rj, = 7,4% e R; =

43,9%, enquanto o tempo de residéncia médio foi de At = 0,152 £ 0,122 s. A figura 30

apresenta a distribuicao da tensao de cisalhamento associada as paredes do DAV. Assim
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como nos demais dispositivos, as maiores tensoes apareceram na abertura da canula de
saida e nas extremidades das pas do rotor, porém essas zonas criticas foram maiores para

o DAV-DD1, o que pode estar novamente associado a sua geometria.
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Figura 30: Distribuigdo da tensao de cisalhamento associada as paredes do dispositivo. As zonas criticas mais significativas
sdo observadas na abertura da canula de saida (a) e nas extremidades das pas do rotor (b).

6.3 DAV-R1/D1

Assim como nos dispositivos anteriores, as zonas criticas mais relevantes apareceram
na base da canula de entrada e na canula de saida. Porém, o posicionamento e magnitude
da regiao de recirculagao na canula de saida para o dispositivo DAV-R1/D1 difere dos
demais: ela ocorreu em um ponto mais a jusante e com menor magnitude (figura 31). Um
detalhamento das zonas criticas citadas utilizando vetores de velocidade ¢ ilustrado pela
figura 32.
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Figura 31: Perfil de velocidades do dispositivo DAV-R1/D1 para um plano transversal. A zona critica observada na canula
de saida foi a menor comparativamente aos demais dispositivos estudados.

Diferentemente dos demais dispositivos, o rotor do DAV-R1/D1 estd apoiado em
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mancais de contato associados a canula de entrada e a base do dispositivo (como ilustrado

pela figura 9¢). A figura 44b (Apéndice B) apresenta o perfil de velocidades em um plano

contendo a juncao do mancal a canula, onde observa-se uma regiao de estagnacao do fluxo.
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Figura 32: Vetores de velocidade para as zonas criticas mais relevantes. Em (a) é ilustrada a vorticidade na regido da base
da cénula de saida a partir de um plano longitudinal. E possivel notar também a formagao de vértices préximos a canula
de entrada. Em (b) observa-se a zona critica préxima & base da canula de saida através de um plano transversal.

O perfil de pressoes do dispositivo DAV-R1/D1 é ilustrado pela figura 33. Novamente,

o perfil obtido teve o comportamento esperado.
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Figura 33: Perfil de pressdes do dispositivo DAV-R1/D1.

A figura 34a apresenta a curva da velocidade em funcao da vazao (R? = 0,9760). Para
as configuracoes adotadas, a velocidade de rotacao minima prevista do dispositivo é de
1.102 rpm. Analogamente a abordagem adotada para o DAV-DD1 no levantamento das
curvas de pressao, buscou-se identificar a velocidade na qual o modelo DAV-R1/D1 atende
os requisitos fisiolégicos (figura 34b). Em ambas as curvas, para uma vazao de 3 L/min, a
pressao promovida pelo dispositivo foi menor do que o esperado pela tendéncia (resultado
que persistiu mesmo apos a revisdo da simulagao em tais pontos). Analisando-se os pontos
obtidos a partir da vazao de 4 L./min para uma rotagao de 2.000 rpm, observou-se uma

variacao na pressao de 2,5 mmHg para uma variacao de 2 L./min na vazao.
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Figura 34: Em (a) é ilustrada a curva de velocidade em funcdo da vazdo. Em (b) apresenta-se as curvas de pressdo em

fungdo da vazdo. O valor de pressdo correspondente a vazdo de 3 L/min ndo condiz com a tendéncia dos demais pontos
para ambas as velocidades adotadas.

O indice de dano as plaquetas para o dispositivo DAV-R1/D1 foi de R, = 49,3%. J&
o indice de dano as hemécias obtido foi nulo (tal resultado é discutido no capitulo 8). Por
sua vez, o tempo de residéncia médio foi de At = 0,349 4 0,248 s. A figura 35 ilustra
a tensao de cisalhamento associada ao fluxo em funcao do tempo de residéncia para as

cinco particulas que experimentam os maiores valores de tensao.
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Figura 35: Seleg@o das cinco particulas que experimentam as maiores tensoes de cisalhamento associado ao fluxo. Apesar
do limiar de 50 Pa ser ultrapassado em determinados momentos, nenhuma particula atinge o limiar de 150 Pa.

Quanto a distribuicao da tensao de cisalhamento associada as paredes do dispositivo
(figura 36), observou-se a mesma tendéncia dos modelos anteriores: valores criticos na
base da canula de saida e nas extremidades das pas do rotor. Analisou-se também a
distribuicao das tensoes de cisalhamento sobre o apoio do mancal de contato na canula
de entrada (figura 37). As maiores tensoes experimentadas foram da ordem de 200 Pa,

ocorrendo em pequenas regioes ao longo da lateral da abertura para a passagem do sangue.
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Figura 36: Distribuigdo da tens@o de cisalhamento associada & parede para o DAV-R1/D1. Assim como observado para os
demais dispositivos, os valores criticos de tensdo ocorrem na abertura da canula de saida (a) e nas extremidades das pés
do rotor (b).

Figura 37: Vista superior (através da canula de entrada) do apoio do mancal com a distribuigdo da tensédo de cisalhamento
associada a parede do dispositivo.
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7 ENSAIOS EM BANCADA

Os ensaios em bancada foram realizados com o protétipo do dispositivo DAV-R1/D1.

A figura 38 ilustra suas curvas caracteristicas obtidas.

No levantamento da curva de velocidade em fungao da vazao (figura 38a), foram ado-
tadas duas alturas para o tanque T2: uma equivalente a uma pressao de aproximadamente
25 mmHg e outra equivalente a aproximadamente 65 mmHg. Nota-se em ambos os casos
a relacao linear entre a velocidade e a vazao, como esperado (R? = 0,9782 e R? = 0,9579
respectivamente). Para as configuragoes experimentais adotadas, as velocidades minimas
do dispositivo sao de aproximadamente 750 rpm e 1.600 rpm para as alturas de 25 mmHg

e 65 mmHg respectivamente.

A figura 38b ilustra a variagao da pressao em funcao da vazao para trés velocidades
fixas. Observa-se uma queda suave de pressao com o aumento da vazao, similar ao obser-
vado nas curvas exibidas por [20] (figura 5), caracteristica das bombas centrifugas. Para
uma rotagao de 2.000 rpm e uma variacao de aproximadamente 2 L/min, ocorre uma

queda de pressao de aproximadamente 12 mmHg.
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Figura 38: Curvas caracteristicas do dispositivo DAV-R1/D1. Em (a) é apresentada a curva da velocidade em fungdo da
vazdo para diferentes alturas do tanque T2. Em (b), a curva da pressdo em fungéo da vazao para um conjunto de velocidades
de rotagao.
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8 ANALISE DOS RESULTADOS

Os resultados obtidos por simulagao computacional sao discutidos a partir da com-
paracao entre dispositivos bem como da comparacao com dados da literatura. Sao avali-
ados a relacao da geometria com as caracteristicas das zonas criticas, o desempenho dos
dispositivos a partir das curvas caracteristicas e a estimativa da hemolise promovida. Por

fim, confronta-se os resultados das simulagoes CFD com aqueles obtidos em bancada.

A partir da analise dos perfis de velocidade, foi possivel observar a influéncia da
geometria do dispositivo sobre a localizagao e a magnitude das zonas criticas, em especial,
regioes de recirculacao. Quando a abertura da canula de saida acompanha a curvatura da
carcaga do dispositivo (como no DAV-R1/D1), a magnitude da zona critica foi reduzida e
essa se formou mais a jusante da canula. Por outro lado, quando a abertura da canula de
saida surge de maneira abrupta na carcaga (como no DAV-DD1), a zona critica se tornou

mais intensa e se formou mais a montante. A figura 39 ilustra essa tendéncia.

Figura 39: Comparacao do perfil de velocidades na canula de saida dos trés modelos. Nota-se o aumento progressivo da
magnitude da zona critica a medida que a abertura da canula surge de modo mais abrupto na carcaca. Os modelos sdo, da
esquerda para a direita, DAV-R1/D1, DAV-I1 e DAV-DDI1.

O efeito parece ser contrario para a canula de entrada: uma transicao suavizada entre
a canula de entrada e a carcaga do dispositivo (como nos modelos DAV-11 e DAV-DDI)
favoreceu a formacao de regioes de recirculacao, enquanto uma transicao mais abrupta

(como no DAV-R1/D1) reduziu seu surgimento.
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Assim, partindo apenas da andlise dos perfis de velocidade, faz-se uma avaliacao qua-
litativa da trombogenicidade dos dispositivos: é comum a todos os modelos estudados a
formagao de regioes de recirculacao na canula de saida, sendo esse um ponto de even-
tual reprojeto; com relagao a canula de entrada, tanto o DAV-I1 quanto o DAV-DD1
apresentaram recirculagao em regioes proximas as paredes da base da canula, o que pode
favorecer a formagao de trombos. Elementos como a rosca e o apoio do mancal presen-
tes nos dispositivos DAV-I1 e DAV-R1/D1 respectivamente, também apresentaram zonas

criticas que podem colaborar com a trombogenicidade.

O conjunto de curvas levantadas em simulagao é apresentado na figura 40. O disposi-
tivo DAV-I1 apresentou o melhor desempenho energético, atingindo maiores vazoes para
menores velocidades e pressoes comparativamente mais elevadas para uma dada veloci-
dade de rotacao. Enquanto os requisitos fisioldgicos foram satisfeitos para o dispositivo
DAV-I1 com uma rotagao de 2.000 rpm, o mesmo ocorreu para o dispositivo DAV-DD1

com uma rotac¢ao de 2.500 rpm e para o DAV-R1/D1 com 2.300 rpm.
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Figura 40: Comparagao das curvas levantadas em simulagao. As curvas de velocidade em fungao da vazao sao apresentadas
em (a), j4 as curvas da pressdo em funcdo da vazdo para uma velocidade de 2.000 rpm s@o exibidas em (b).

Como pontuado na secao 2.2, uma baixa variacao de pressao para uma dada variacao
de vazao nao apenas é uma caracteristica de bombas centrifugas, é também uma vantagem
operacional. Considerando tal parametro (representado por AP/AQ na tabela 2), calcu-
lado a partir de uma mesma faixa de vazao, o modelo DAV-R1/D1 apresentou o melhor
desempenho, possuindo o menor AP/AQ. Além dos resultados obtidos em simulagao, a
tabela 2 também exibe o parametro AP/A(Q) para dispositivos descritos pela literatura:
os dados extraidos de Moazami et al. [20] correspondem & curva do dispositivo comercial
da Terumo Heart Inc., o DuraHeart; ja os dados extraidos de Bock et al. [28] correspon-

dem ao dispositivo em desenvolvimento pela parceria entre o Instituto Dante Pazzanese
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de Cardiologia e a Baylor College of Medicine.

’ Modelo ‘ Vel. Min. [rpm)] ‘ AP/AQ ‘ AP/AQ [20] ‘ AP/AQ [28] ‘
DAV-I1 591,6 5,8
DAV-DD1 936,2 6,2 9.4 14,1
DAV-R1/D1 1102,0 1,3

Tabela 2: Parametros levantados por simulacao dos dispositivos estudados e comparagio com dados da literatura. A relagao
AP/AQ (dada em mmHg-min/L) é obtida para um mesmo intervalo de vazéo (de 4 L/min a 6 L/min). Moazami et al. [20]
fornece a curva para um dispositivo comercial, enquanto Bock et al. [28] fornece a curva do dispositivo em desenvolvimento
pela parceria do Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia e a Baylor College of Medicine.

Um compilado do dano promovido pelos dispositivos sobre o sangue ¢é exibido na tabela
3, contendo ainda a velocidade de rotagao para a qual os requisitos fisiologicos foram
contemplados (wy). Tomando como referéncia o indice Ry, o DAV-R1/D1 apresentou o
melhor desempenho, onde nao foi identificado dano para o método utilizado. Ja para o

indice R;, o melhor desempenho foi do dispositivo DAV-DD1, possuindo também o menor

tempo de residéncia médio.

Modelo wy [rpm] | Ry, [%] | Ry [%] At [8]
DAV-I1 2000 2,0 69,1 | 0,636 0,423
DAV-DDI 2500 74 | 439 |0,152+0,122
DAV-R1/D1 2300 0,0 49,3 | 0,349 £ 0,248

Tabela 3: Resultados das simulagoes de estimativa da hemélise. Além dos indices de dano e do tempo médio de residéncia,
também é apresentada a velocidade de rotagdo no qual os requisitos fisiolégicos foram atendidos (wy).

Apesar do método de Giersiepen et al. [35] sobre-estimar os indices de dano, a abor-
dagem adotada neste trabalho foi conservadora, de modo que os indices reais sao, pro-
vavelmente, superiores aos dados obtidos. As equacoes 4.3 e 4.7 foram aplicadas apenas
quando os limiares de tensao de cisalhamento foram ultrapassados, nao considerando por
quanto tempo as particulas permaneceram sob tensoes inferiores a eles. Desse modo,
eventuais danos provocados por baixas tensoes de cisalhamento atuantes sobre um tempo
de exposigao prolongado foram ignorados. Ainda assim, segundo Wu et al. [36], o indice

R}, nao deve ser superior a 4%.

Observa-se que o melhor desempenho para cada indice de dano ocorre para modelos
diferentes. Isso se da, pois um maior nimero de particulas experimenta tensoes de cisa-
lhamento acima de 50 Pa para o dispositivo DAV-R1/D1, embora nenhuma ultrapasse
o limiar de 150 Pa (como ilustra a figura 35) . Por outro lado, para o DAV-DDI1, mais
particulas experimentam tensoes acima de 150 Pa, apesar de a maior parte da amostra

nao atingir o limiar de 50 Pa.

A geometria do dispositivo influencia a distribuicao da tensao de cisalhamento asso-

ciadas as paredes. A transi¢do abrupta da carcaca do DAV para a canula de saida gera
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zonas criticas maiores (como para o modelo DAV-DD1, ilustrado pela figura 30a). Ape-
sar da transicao suavizada do DAV-R1/D1, o dispositivo DAV-I1 apresentou as menores
regioes com altas tensoes de cisalhamento ao redor da abertura da canula de saida. Tal
fenomeno pode estar ligado a geometria do rotor ou a distancia entre as pas do rotor e a

carcaga (0,8 mm para o DAV-I1 e 0,5 mm para os demais).

Os resultados obtidos em simulagao CFD e os obtidos em bancada foram confronta-
dos (figura 41). A partir das curvas de velocidade em func¢do da vazdo, nota-se que o
desempenho do modelo simulado é melhor do que o do protétipo (vazdes maiores para
velocidades menores). As metodologias adotadas no levantamento dessas curvas sao,
portanto, compativeis, necessitando de fatores de correcao ou rendimento para melhor
adequarem o modelo de simulacao. A comparacao entre as curvas de pressao em funcao
da vazao resultam em um comportamento incongruente. Tal diferenca pode residir na
incompatibilidade das metodologias utilizadas: na simulacao CFD a vazao foi descrita em
funcao da velocidade de entrada do fluido, ou seja, é feito o controle direto da variavel; nos
ensaios em bancada a vazao foi alterada aplicando-se diferentes pressoes sobre a canula de
saida (ou seja, alterando-se a altura do tanque T2), de modo que o controle da varidvel é
indireto. Entretanto, para as duas rotacoes adotadas, o modelo de simulacao e os ensaios
em bancada apresentaram pressoes proximas para vazoes em torno de 5 L/min (para 1.900
rpm o erro maximo entre 4,5 L/min e 5 L/min é de 10% e para 2.000 rpm entre 4,5 L /min

e 5,5 L/min é de 7%).
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Figura 41: Comparagao dos resultados obtidos em bancada e em simulacdo CFD. As curvas de velocidade em fungao
da vazdo sdo apresentadas em (a). J4 as curvas de pressdo em funcdo da vazdo para dois conjuntos de velocidade sdao
apresentadas em (b).
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9 CONCLUSAO

Doencas cardiovasculares tém participacao importante no niimero de ébitos no Brasil.
Embora o transplante de coragao, quando aplicavel, possibilite o aumento da expectativa
de vida dos pacientes, a estrutura hospitalar nacional e o nimero de doadores oferecem
limitagoes severas a essa solucao. Assim, DAVs se apresentam como uma alternativa,
possibilitando o retorno, em algum grau, das atividades cotidianas do paciente, garantindo
uma melhor qualidade de vida. A democratizagao desse tipo de terapia, portanto, é um

fator humanitério.

Simulagoes CFD sao parte essencial no desenvolvimento de um DAV. Elas atuam
como uma ferramenta de auxilio na otimizacao do dispositivo antes de fases de projeto

mais dispendiosas, como ensaios de protétipos e ensaios in vitro.

A metodologia apresentada para as simulagoes hidrodinamicas foi capaz de apontar
regioes de recirculagao nos modelos, incluindo a influéncia da geometria na magnitude
e comportamento dessas zonas criticas. Partindo desses resultados, foi possivel discutir,
qualitativamente, a trombogenicidade dos dispositivos. Os métodos utilizados, possibili-
taram também levantar as curvas caracteristicas, indicando parametros relevantes de cada
modelo, como a velocidade minima de operagao, a AP/AQ e a rotacao que contempla os

requisitos fisiologicos.

O modelo de estimativa de dano no sangue e a modelagem do sangue proporciona-
ram uma avaliacao preliminar da hemdlise e do ativamento das plaquetas, ainda que os
resultados tenham sido conservadores. Os modelos em questao, juntamente com os perfis
de tensao de cisalhamento nas paredes do dispositivo, suscitam uma discussao prévia da

necessidade da otimizacao de elementos associados a hemolise, como a geometria do rotor.

Os ensaios em bancada atuaram como avaliador dos métodos utilizados. Nota-se a
necessidade de fatores de correcao ou ajustes na metodologia adotada. Ainda que se tenha
observado uma discrepancia com relacao as curvas de pressao em funcao da vazao obtidas

em simulacao e em bancada, os erros, no geral, foram inferiores a 20%.
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Analisando-se conjuntamente os resultados obtidos, os modelos DAV-11 e DAV-R1/D1
apresentam os melhores desempenhos. Enquanto o DAV-I1 exibe o melhor desempenho
energético e zonas criticas menores para as tensoes de cisalhamento em suas paredes, o

DAV-R1/D1 mostrou regides de recirculagdo de menor magnitude, o menor parametro
AP/AQ e o menor indice R),.



56

10 TRABALHOS FUTUROS

Comenta-se nesse capitulo melhorias aplicaveis sobre os métodos de simulagao, bem

como sao feitas sugestoes para a continuidade do trabalho.

Além dos ensaios em bancada, outra estratégia de avaliagao da metodologia adotada
para as simulagoes CFD é a sua aplicagao em modelos com comportamento ja conhecidos.
Um exemplo pratico seria a aplicagao da metodologia aqui descrita sobre o dispositivo
em desenvolvimento pela parceria do Instituto Dante Pazzanese de Cardiologia e a Bay-
lor College of Medicine, comparando os resultados obtidos com aqueles ja descritos na
literatura [28,47]. Ainda assim, alguns pontos de aperfeicoamento das simulagdes sdo

levantados:

e Malha: neste trabalho nao foi realizado um estudo da independéncia da malha,
mas buscou-se uma maximizacao da discretizacao levando em conta o custo compu-
tacional para gera-la. A independéncia da malha ocorre quando os resultados nao
sdo mais fortemente influenciados pela discretiza¢ao adotada [47]. Um estudo da

independéncia da malha permite resultados mais consistentes.

e Método de Acoplamento: o método SIMPLEC é um algoritmo baseado na
pressao (pressure-based) segregado, ou seja, as equagoes que governam o sistema
sao resolvidas separadamente. Ja o método Coupled é um método que acopla a
pressao e velocidade, resolvendo um sistema de equagoes para obter convergencia.
Assim, o método Coupled apresenta uma melhor convergéncia e resultados mais

robustos [46].

e Curvas: levantar mais pontos para as curvas de pressao em funcao da vazao em
simulagao pode auxiliar a compreensao do comportamento dos dispositivos e reduzir

a influéncia de outliers na sua anéalise.

e Hemodlise: o modelo de hemdélise adotado considera apenas a superacao de deter-

minados limiares para a computacao do dano sobre o sangue. Um novo modelo
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que leve em consideracao eventuais danos provocados por tensoes de cisalhamento
abaixo dos limiares para um tempo de exposi¢ao prolongado apresentara uma melhor
estimativa dos indices de dano. Além disso, um aperfeicoamento do rastreamento
estocdstico, com um maior nimero de “tentativas” por linhas de fluxo, pode dar

maior significancia estatistica para os valores obtidos.

Pontos de continuidade do projeto a partir dos resultados obtidos sao elencados a

seguir:

e Protétipos: ensaio dos demais prototipos em bancada para o confronto com os

resultados obtidos em simulagao CFD.

e Otimizacao das Geometrias: partindo dos resultados obtidos é possivel levantar
alguns pontos de otimizacao dos modelos, como a geometria da abertura da canula
de saida, a geometria da canula de entrada e a distancia entre o rotor e a carcaca

do dispositivo.

e Cavitacao: Partindo da andlise dos perfis de pressao, é possivel que uma anélise

da cavitagao nos dispositivos seja relevante.

Com o robustecimento da metodologia de simulagao sera possivel obter resultados
mais significativos, de modo a eventualmente reduzir a necessidade de ensaios exaustivos
em uma fase de prototipagem. Ainda assim, a validacao da metodologia passa pelo ensaio

em bancada dos demais modelos.



58

REFERENCIAS

1 CARDIOLOGIA, S. B. de. CARDIOMETRO Mortes por Doeéncas Cardiovasculares
no Brasil. (http://www.cardiometro.com.br). [Online; acesso em 12-Abril-2021].

2 HOSSEINIPOUR, M. et al. Rotary mechanical circulatory support systems. Journal
of Rehabilitation and Assistive Technologies Engineering, v. 4, p. 205566831772599, jan.
2017. ISSN 2055-6683, 2055-6683. Disponivel em: (http://journals.sagepub.com/doi/
10.1177/2055668317725994).

3 YAMANE, T. Mechanism of Artificial Heart. Tokyo: Springer Japan, 2016. ISBN
978-4-431-55829-3 978-4-431-55831-6. Disponivel em: (http://link.springer.com/10.1007/
978-4-431-55831-6).

4 Ré, R. Brasil realiza 380 transplantes de coracao por ano e rejeicao cai. Jornal
da USP. [Online; acesso em 14-Abril-2021]. Disponivel em: (https://jornal.usp.br/
atualidades/brasil-realiza-380-transplantes-de-coracao-por-ano-e-rejeicao-cai/).

5 MOLOSSI, J.; SILVEIRA, C. Quais sao os desafios do transplante cardiaco no
brasil? ouca. Humanista Jornal e Direitos Humanos. [Online; acesso em 14-Abril-2021].
Disponivel em: (https://www.ufrgs.br/humanista/2019/09/27/desafios-do-transplante-
cardiaco-no-brasil/).

6 PACHECO, D. Momento tecnologia 45: Dispositivo feito na usp ajuda no
bombeamento do sangue, suprindo debilidades do corac¢ao. Jornal da USP. [Online;
acesso em 14-Abril-2021]. Disponivel em: (https://bit.ly/3ejifyl).

7 RANGEL, B. et al. Brazilian Unicentric Experience of Implanting Long-Term
Ventricular Assist Devices. The Journal of Heart and Lung Transplantation, v. 40, n. 4,
p. 5429, abr. 2021. ISSN 10532498. Disponivel em: (https://linkinghub.elsevier.com/
retrieve/pii/S1053249821012110).

8 HERNANDES, M. M. A. P. Andlise do Escoamento em um Dispositivo de Assisténcia
Ventricular. 77 p. Dissertacao (Mestrado) — Instituto Federal de Educagao, Ciéncia e
Tecnologia de Sao Paulo, Sao Paulo, 2018.

9 SHAH, P. et al. Bleeding and thrombosis associated with ventricular assist device
therapy. The Journal of Heart and Lung Transplantation, v. 36, n. 11, p. 1164-1173,
nov. 2017. ISSN 10532498. Disponivel em: (https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/
S1053249817317898).

10 PRINZING, A. et al. Left ventricular assist devices—current state and perspectives.
Journal of Thoracic Disease, v. 8, n. 8, p. E660-E666, ago. 2016. ISSN 20721439,
20776624. Disponivel em: (http://jtd.amegroups.com/article/view/8418/7900).

11 BIRATI, E. Y.; RAME, J. E. Diagnosis and Management of LVAD Thrombosis.
Current Treatment Options in Cardiovascular Medicine, v. 17, n. 2, p. 2, fev. 2015. ISSN


http://www.cardiometro.com.br
http://journals.sagepub.com/doi/10.1177/2055668317725994
http://journals.sagepub.com/doi/10.1177/2055668317725994
http://link.springer.com/10.1007/978-4-431-55831-6
http://link.springer.com/10.1007/978-4-431-55831-6
https://jornal.usp.br/atualidades/brasil-realiza-380-transplantes-de-coracao-por-ano-e-rejeicao-cai/
https://jornal.usp.br/atualidades/brasil-realiza-380-transplantes-de-coracao-por-ano-e-rejeicao-cai/
https://www.ufrgs.br/humanista/2019/09/27/desafios-do-transplante-cardiaco-no-brasil/
https://www.ufrgs.br/humanista/2019/09/27/desafios-do-transplante-cardiaco-no-brasil/
https://bit.ly/3ejify1
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249821012110
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249821012110
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249817317898
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249817317898
http://jtd.amegroups.com/article/view/8418/7900

59

1092-8464, 1534-3189. Disponivel em: (http://link.springer.com/10.1007/s11936-014-
0361-y).

12 BARTOLI, C. R.; AILAWADI, G.; KERN, J. A. Diagnosis, Nonsurgical
Management, and Prevention of LVAD Thrombosis: LVAD THROMBOSIS. Journal
of Cardiac Surgery, v. 29, n. 1, p. 83-94, jan. 2014. ISSN 08860440. Disponivel em:
(http://doi.wiley.com/10.1111/jocs.12238).

13 HAN, J. J.; ACKER, M. A.; ATLURI, P. Left Ventricular Assist Devices:
Synergistic Model Between Technology and Medicine. Clirculation, v. 138, n. 24,
p. 2841-2851, dez. 2018. ISSN 0009-7322, 1524-4539. Disponivel em: (https:
//www.ahajournals.org/doi/10.1161 /CIRCULATIONAHA.118.035566).

14 NEVARIL, C. G. et al. Physical effects in red blood cell trauma. AIChE Journal,
v. 15, n. 5, p. 707-711, set. 1969. ISSN 0001-1541, 1547-5905. Disponivel em:
(http://doi.wiley.com/10.1002/aic.690150514).

15 STULAK, J. M. et al. Gastrointestinal bleeding and subsequent risk of
thromboembolic events during support with a left ventricular assist device. The Journal
of Heart and Lung Transplantation, v. 33, n. 1, p. 60-64, jan. 2014. ISSN 10532498.
Disponivel em: (https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249813013740).

16 AGARWAL, S.; HIGH, K. M. Newer-generation ventricular assist devices.
Best Practice € Research Clinical Anaesthesiology, v. 26, n. 2, p. 117-130, jun.
2012. ISSN 15216896. Disponivel em: (https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/
S1521689612000158).

17 TANG, D. G. et al. Implantation of the Syncardia Total Artificial Heart. Journal of
Visualized Experiments, n. 89, p. 50377, jul. 2014. ISSN 1940-087X. Disponivel em: (http:
//www .jove.com/video/50377 /implantation-of-the-syncardia-total-artificial-heart).

18 SYNCARDIA. Image Gallery. (https://syncardia.com/image-gallery/). [Online;
acesso em 24-Novembro-2022].

19 NGUYEN, D. Q.; THOURANI, V. H. Third-generation continuous flow left
ventricular assist devices. Innovations, SAGE Publications Sage CA: Los Angeles, CA,
v. b, n. 4, p. 250-258, 2010.

20 MOAZAMI, N. et al. Axial and centrifugal continuous-flow rotary pumps: A
translation from pump mechanics to clinical practice. The Journal of Heart and
Lung Transplantation, v. 32, n. 1, p. 1-11, jan. 2013. ISSN 10532498. Disponivel em:
(https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249812013587).

21 MOLINA, E. J.; BOYCE, S. W. Current Status of Left Ventricular Assist Device
Technology. Seminars in Thoracic and Cardiovascular Surgery, v. 25, n. 1, p. 5663,
mar. 2013. ISSN 10430679. Disponivel em: (https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/
pii/S1043067913000415).

22 BOURQUE, K. et al. Design Rationale and Preclinical Evaluation of the
HeartMate 3 Left Ventricular Assist System for Hemocompatibility. ASAIO

Journal, v. 62, n. 4, p. 375-383, jul. 2016. ISSN 1058-2916. Disponivel em:

(https://journals.lww.com/00002480-201607000-00004).


http://link.springer.com/10.1007/s11936-014-0361-y
http://link.springer.com/10.1007/s11936-014-0361-y
http://doi.wiley.com/10.1111/jocs.12238
https://www.ahajournals.org/doi/10.1161/CIRCULATIONAHA.118.035566
https://www.ahajournals.org/doi/10.1161/CIRCULATIONAHA.118.035566
http://doi.wiley.com/10.1002/aic.690150514
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249813013740
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1521689612000158
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1521689612000158
http://www.jove.com/video/50377/implantation-of-the-syncardia-total-artificial-heart
http://www.jove.com/video/50377/implantation-of-the-syncardia-total-artificial-heart
https://syncardia.com/image-gallery/
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1053249812013587
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1043067913000415
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S1043067913000415
https://journals.lww.com/00002480-201607000-00004

60

23 ABBOTT. HEARTMATE 3 LVAD. (https://www.cardiovascular.abbott/us/en/
hep/products/heart-failure /left-ventricular-assist-devices /heartmate-3 /about.html).
[Online; acesso em 07-Junho-2021].

24 TERUMO. Keeping Hope Alive: The Story of the Terumo Implantable Left
Ventricular Assist System. (https://www.terumo.com/technology /stories/11/). [Online;
acesso em 19-Maio-2021].

25 MEDTRONIC. PATIENT INFORMATION REGARDING THE HVAD SYSTEM.
(https://www.medtronic.com/us-en/e/hvad-system-transition.html). [Online; acesso em
07-Junho-2021].

26 EVAHEART. CENTRIFUGAL LVAS. (http://www.evaheart-usa.com/take-action).
[Online; acesso em 07-Junho-2021].

27 MEDGADGET. HeartAssisth, The Smallest VAD of Its Kind, Implanted for First
Time in Advanced Heart Failure Patient. (https://www.medgadget.com/2014/06/
heartassist5-the-smallest-ventricular-assist-pump-of-its-kind-implanted-for-first-time-in-
advanced-heart-failure-patient.html). [Online; acesso em 24-Novembro-2022].

28 BOCK, E. et al. New Centrifugal Blood Pump With Dual Impeller and Double Pivot
Bearing System: Wear Evaluation in Bearing System, Performance Tests, and Preliminary
Hemolysis Tests. Artificial Organs, v. 32, n. 4, p. 329-333, abr. 2008. ISSN 0160-564X,
1525-1594. Disponivel em: (http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2008.00550.x).

29 MALLIDI, H. R.; ANAND, J.; COHN, W. E. State of the Art of Mechanical
Circulatory Support. Texas Heart Institute Journal, v. 41, n. 2, p. 115-120, abr. 2014.
ISSN 0730-2347, 1526-6702. Disponivel em: (https://meridian.allenpress.com/thij/
article/41/2/115/131318/State-of-the- Art-of-Mechanical-Circulatory-Support).

30 BOURQUE, K. et al. In Vivo Assessment of a Rotary Left Ventricular Assist
Device-induced Artificial Pulse in the Proximal and Distal Aorta. Artificial Organs,
v. 30, n. 8, p. 638642, ago. 2006. ISSN 0160-564X, 1525-1594. Disponivel em:
(http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2006.00276.x).

31 SALAMONSEN, R. F.; MASON, D. G.; AYRE, P. J. Response of Rotary
Blood Pumps to Changes in Preload and Afterload at a Fixed Speed Setting Are
Unphysiological When Compared With the Natural Heart: THOUGHTS AND
PROGRESS. Artificial Organs, v. 35, n. 3, p. E47-E53, mar. 2011. ISSN 0160564X.
Disponivel em: (http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2010.01168.x).

32 UMEKI, A. et al. Alteration of LV end-diastolic volume by controlling the power
of the continuous-flow LVAD, so it is synchronized with cardiac beat: development
of a native heart load control system (NHLCS). Journal of Artificial Organs,

v. 15, n. 2, p. 128-133, jun. 2012. ISSN 1434-7229, 1619-0904. Disponivel em:
(http://link.springer.com/10.1007/s10047-011-0615-3).

33 NAGATO, S.; HIJIKATA, W.; SHINSHI, T. Evaluation of a transcutaneous
energy transmission system with a fleible coil for an implantable ventricular
assist device. In: 2017 IEEE Wireless Power Transfer Conference (WPTC).
Taipei, Taiwan: IEEE, 2017. p. 1-3. ISBN 978-1-5090-4585-3. Disponivel em:
(http://iceexplore.iece.org/document/7953865/).


https://www.cardiovascular.abbott/us/en/hcp/products/heart-failure/left-ventricular-assist-devices/heartmate-3/about.html
https://www.cardiovascular.abbott/us/en/hcp/products/heart-failure/left-ventricular-assist-devices/heartmate-3/about.html
https://www.terumo.com/technology/stories/11/
https://www.medtronic.com/us-en/e/hvad-system-transition.html
http://www.evaheart-usa.com/take-action
https://www.medgadget.com/2014/06/heartassist5-the-smallest-ventricular-assist-pump-of-its-kind-implanted-for-first-time-in-advanced-heart-failure-patient.html
https://www.medgadget.com/2014/06/heartassist5-the-smallest-ventricular-assist-pump-of-its-kind-implanted-for-first-time-in-advanced-heart-failure-patient.html
https://www.medgadget.com/2014/06/heartassist5-the-smallest-ventricular-assist-pump-of-its-kind-implanted-for-first-time-in-advanced-heart-failure-patient.html
http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2008.00550.x
https://meridian.allenpress.com/thij/article/41/2/115/131318/State-of-the-Art-of-Mechanical-Circulatory-Support
https://meridian.allenpress.com/thij/article/41/2/115/131318/State-of-the-Art-of-Mechanical-Circulatory-Support
http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2006.00276.x
http://doi.wiley.com/10.1111/j.1525-1594.2010.01168.x
http://link.springer.com/10.1007/s10047-011-0615-3
http://ieeexplore.ieee.org/document/7953865/

61

34 MUNSON, B. R. et al. Fundamentos da mecanica dos fluidos. Sao Paulo: Edgard
Bliicher, 2008. OCLC: 319214715. ISBN 978-85-212-0343-8.

35 GIERSIEPEN, M. et al. Estimation of Shear Stress-related Blood Damage in Heart
Valve Prostheses - in Vitro Comparison of 25 Aortic Valves. The International Journal
of Artificial Organs, v. 13, n. 5, p. 300-306, maio 1990. ISSN 0391-3988, 1724-6040.
Disponivel em: (http://journals.sagepub.com/doi/10.1177/039139889001300507).

36 WU, H. Structural Design and Numerical Simulation of an Implantable Axial Blood
Pump. Open Access Journal of Biomedical Science, v. 1, n. 3, nov. 2019. ISSN 2690487X.
Disponivel em: (https://biomedscis.com/fulltext/structural-design-and-numerical-
simulation-of-an-implantable-axial-blood-pump.ID.000121.php).

37 MITOH, A. et al. Shear stress evaluation on blood cells using computational fluid
dynamics. Bio-Medical Materials and Engineering, 10S Press, n. Preprint, p. 1-10, 2020.

38 SCHIMA, H. et al. A Review and Assessment of Investigative Methods for
Mechanically Induced Blood Trauma: Special Aspects in Rotary Blood Pumps.
In: AKUTSU, T.; KOYANAGI, H. (Ed.). Heart Replacement. Tokyo: Springer
Japan, 1998. p. 361-369. ISBN 978-4-431-65923-5 978-4-431-65921-1. Disponivel em:
(http://link.springer.com/10.1007/978-4-431-65921-1_53).

39 YANO, T. et al. An Estimation Method of Hemolysis within an Axial Flow
Blood Pump by Computational Fluid Dynamics Analysis. Artificial Organs,

v. 27, n. 10, p. 920-925, out. 2003. ISSN 0160-564X, 1525-1594. Disponivel em:
(http://doi.wiley.com/10.1046/j.1525-1594.2003.00034.x).

40 ASTM F 1841-97. Standard Practice for Assessment of Hemolysis in Continuous
Flow Blood Pumps. West Conshohocken, PA, 1997.

41 CHIU, W.-C. et al. Thromboresistance Comparison of the HeartMate II Ventricular
Assist Device With the Device Thrombogenicity Emulation-Optimized HeartAssist

5 VAD. Journal of Biomechanical Engineering, v. 136, n. 2, p. 10, fev. 2014.

ISSN 0148-0731, 1528-8951. Disponivel em: (https://asmedigitalcollection.asme.org/
biomechanical/article/doi/10.1115/1.4026254 /442903 / Thromboresistance- Comparison-
of-the-HeartMate-II).

42 BLUESTEIN, D.; EINAV, S.; SLEPIAN, M. J. Device thrombogenicity emulation:
A novel methodology for optimizing the thromboresistance of cardiovascular devices.
Journal of Biomechanics, v. 46, n. 2, p. 338344, jan. 2013. ISSN 00219290. Disponivel
em: (https://linkinghub.elsevier.com /retrieve/pii/S0021929012006859).

43 ROMANOVA, A.; TELYSHEV, D. Computational fluid dynamics simulation of
hemolysis at different levels of circulatory support in the left ventricular assist device
Sputnik. Journal of Physics: Conference Series, v. 2091, n. 1, p. 012021, nov. 2021. ISSN
1742-6588, 1742-6596. Disponivel em: (https://iopscience.iop.org/article/10.1088/1742-
6596,/2091/1/012021).

44 BEHBAHANI, M. et al. A review of computational fluid dynamics analysis of blood
pumps. Furopean Journal of Applied Mathematics, v. 20, n. 4, p. 363-397, ago. 2009.
ISSN 0956-7925, 1469-4425. Disponivel em: (https://www.cambridge.org/core/product/
identifier /S0956792509007839/type/journal_article).


http://journals.sagepub.com/doi/10.1177/039139889001300507
https://biomedscis.com/fulltext/structural-design-and-numerical-simulation-of-an-implantable-axial-blood-pump.ID.000121.php
https://biomedscis.com/fulltext/structural-design-and-numerical-simulation-of-an-implantable-axial-blood-pump.ID.000121.php
http://link.springer.com/10.1007/978-4-431-65921-1_53
http://doi.wiley.com/10.1046/j.1525-1594.2003.00034.x
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4026254/442903/Thromboresistance-Comparison-of-the-HeartMate-II
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4026254/442903/Thromboresistance-Comparison-of-the-HeartMate-II
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4026254/442903/Thromboresistance-Comparison-of-the-HeartMate-II
https://linkinghub.elsevier.com/retrieve/pii/S0021929012006859
https://iopscience.iop.org/article/10.1088/1742-6596/2091/1/012021
https://iopscience.iop.org/article/10.1088/1742-6596/2091/1/012021
https://www.cambridge.org/core/product/identifier/S0956792509007839/type/journal_article
https://www.cambridge.org/core/product/identifier/S0956792509007839/type/journal_article

62

45 KUTZ, M. Biomedical Engineering and Design Handbook, Volumes I and II (2nd
Edition). New York, USA: McGraw-Hill Professional Publishing, 2010. OCLC: 958553882.
ISBN 978-0-07-170472-4. Disponivel em: (http://public.ebookcentral.proquest.com/
choice /publicfullrecord.aspx?p=4657812).

46 ANSYS Fluent User’s Guide, Release 15.0. [S.1.]: ANSYS Inc., 2013.

47 LOPES JUNIOR, G. B. Metodologia para Andlise Computacional de Escoamento
Sanguineo em Dispositivos de Aassisténcia Ventricular. 249 p. Tese (Doutorado) —
Universidade de Sao Paulo - Escola de Engenharia de Sao Carlos, 2016.

48 FRASER, K. H. et al. A Quantitative Comparison of Mechanical Blood Damage
Parameters in Rotary Ventricular Assist Devices: Shear Stress, Exposure Time and
Hemolysis Index. Journal of Biomechanical Engineering, v. 134, n. 8, ago. 2012.
ISSN 0148-0731, 1528-8951. Disponivel em: (https://asmedigitalcollection.asme.org/
biomechanical/article/doi/10.1115/1.4007092/450908 / A- Quantitative- Comparison-of-
Mechanical-Blood).

49 BRITO, F. G. d. Automagao de uma bancada para testes de dispositivos de
assisténcia ventricular (davs). 2019.


http://public.ebookcentral.proquest.com/choice/publicfullrecord.aspx?p=4657812
http://public.ebookcentral.proquest.com/choice/publicfullrecord.aspx?p=4657812
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4007092/450908/A-Quantitative-Comparison-of-Mechanical-Blood
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4007092/450908/A-Quantitative-Comparison-of-Mechanical-Blood
https://asmedigitalcollection.asme.org/biomechanical/article/doi/10.1115/1.4007092/450908/A-Quantitative-Comparison-of-Mechanical-Blood

APENDICE A — DESENHOS

63



64

46.2

15

911

30

58.5

A-A
(1.5:1)
25.64
e

A

DAV-11

Sheet

1/2




65

24

&
I N N D e
[ -1 71— - 0 [c'e)
\ = =1 \ - -
| |
ff\ 7777777 R ‘71
| e |
T
****************** O—mr— |
[ 33.2
= o
34.8
= o
41.6
-
46.4
48
/////——*«\\\\\
z ——TFEET=T=<
7 //// \\\
S = SRS NN
ARl ) B NN N
// ////// \\\\\ N\ \
/ v 0N
92 e T 1= <\ NN N\
// 7 o ~ NN AN
//// s ANUEENE N AN
0 , L NS SR AT
-~ N NN N
Sl 0 VN 0

<N N VAR VAT S
\ Sy /o

RN — /]
ARG ) ANV
AN N N - s /
NON O~ - 7 sy
N\ NN - rT s 77N\,
\ S 0,

N AN — e /
N \\\:\‘4,/// s
N \\\\ S qH-=F /// 7,

N N~ — 7,

R SN - — - ~

S =g _

e [ [ o= %
S Q.

Sheet

DAV-I1 Rotor 202




66

38

D12

19

44.5

15.5

A-A (2:1)
23
10.16

i

2.5

Title

DAV-DD1

Sheet

1/2




L
(1 - 0
v r/ \HL ! To] e
u‘—j‘ A — e T 2| e
| \\‘L |
1 1
29
= -
36
©
&

Title

DAV-DD1 Rotor

Sheet

2/2




68

34

28.72

26
30

_[}f
==,
=

28.1

itl

DAV-R1/D1

eeeee




69

17.6

DAV-R1/D1 Rotor

Sheet

2/2




70

APENDICE B — PERFIS DE
VELOCIDADE

As figuras apresentadas no Apéndice B contém tanto os perfis de velocidades dos

dispositivos, como destaques dos vetores de velocidade de regioes selecionadas.
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Figura 42
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