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RESUMO

O presente trabalho tem como objetivo analisar e comparar a eficiéncia do sistema de
circulagdo extracorporea, com foco na modelagem do fluxo sanguineo no sistema cardiaco e na
substitui¢do de bombas de roletes ou centrifugas, bem como das canulas utilizadas no processo.
A relevancia deste estudo reside na busca por solugdes mais seguras e eficientes para
procedimentos que demandam a substituicdo temporaria das fun¢des cardiorespiratorias.

A metodologia consistiu na elaboracdo de modelos matematicos que descrevem o
comportamento dos fluidos dentro do sistema circulatorio artificial. Os dados de entrada foram
obtidos tanto a partir da literatura quanto por banco de dados clinicos e experimentais, para
garantir a precisao das analises e que forneceram informagdes essenciais para a modelagem
matematica e a validagdo dos resultados. A partir disto foi realizado simulacdes computacionais
realizadas com o uso do software MATLAB. Parametros como vazao, gradientes de pressao e
viscosidade do fluido foram analisados em cenarios variados.

Os resultados indicaram que apesar do método de bombeamento serem diferentes as
bombas centrifugas ndo tiveram diferencas significativas quanto ao fluxo sanguineo
comparando dados de entrada e saida em relacdo as bombas roletes, visto que os valores de
“input” a simulacdo ndo tinha diferencas significativas. Entretanto, baseado em pesquisas
recentes envolvendo a fisiologia sanguinea foi avaliado vantagens das bombas centrifugas
especialmente no que tange a reducdo de complica¢des como hemolise e trombose. Devido ao
seu formato conico e a geracdo de um vortice suave, as bombas centrifugas proporcionam um
transporte de fluido menos agressivo e com menor possibilidade de geracao de pressdes
negativas.

Graficos gerados durante as simulagdes evidenciaram a relacdo direta entre o fluxo
sanguineo e a area de se¢do transversal, além de destacar a importancia do controle térmico
para a manutencao de condicdes ideais de operacdo. As analises mostraram que pequenos
aumentos na temperatura reduzem a viscosidade do sangue, elevando a vazao e otimizando o
desempenho do sistema.

Este estudo conclui que a integracdo entre engenharia mecanica e fisiologia
cardiovascular ¢ fundamental para o desenvolvimento de sistemas de circulacdo extracorporea
mais seguros e eficientes. Recomenda-se a ado¢ao de simulagdes computacionais mais robustas
e o uso de materiais biocompativeis com melhores propriedades hidrodinamicas como

caminhos para futuras melhorias.



ABSTRACT

The present study aims to analyze and compare the efficiency of the extracorporeal
circulation system, focusing on the modeling of blood flow in the cardiac system and the
replacement of roller or centrifugal pumps, as well as the cannulas used in the process. The
relevance of this study lies in the search for safer and more efficient solutions for procedures
that require temporary replacement of cardiorespiratory functions.

The methodology consisted of developing mathematical models that describe the
behavior of fluids within the artificial circulatory system. Input data were obtained from both
the literature and clinical and experimental databases to ensure the accuracy of the analyses and
provide essential information for mathematical modeling and validation of the results. From
this, computational simulations were performed using MATLAB software. Parameters such as
flow rate, pressure gradients and fluid viscosity were analyzed in various scenarios.

The results indicated that, despite the different pumping methods, centrifugal pumps did
not present significant differences in blood flow when comparing input and output data
compared to roller pumps, since the “input” values in the simulation did not present significant
differences. However, based on recent research involving blood physiology, the advantages of
centrifugal pumps were evaluated, mainly with regard to the reduction of complications such
as hemolysis and thrombosis. Due to their conical shape and the generation of a gentle vortex,
centrifugal pumps provide less aggressive fluid transport and a lower possibility of generating
negative pressures.

The graphs generated during the simulations demonstrated the direct relationship
between blood flow and cross-sectional area, in addition to highlighting the importance of
thermal control for maintaining ideal operating conditions. The analyses showed that small
increases in temperature reduce blood viscosity, increasing flow and optimizing system
performance.

This study concludes that the integration of mechanical engineering and cardiovascular
physiology 1is essential for the development of safer and more efficient extracorporeal
circulation systems. It is recommended to adopt more robust computational simulations and the
use of biocompatible materials with better hydrodynamic properties as paths for future

improvements.
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1 INTRODUCAO

A crescente interseccao entre as areas de engenharia e medicina tem permitido avancgos
significativos no desenvolvimento de dispositivos destinados a assisténcia circulatoria em
procedimentos clinicos complexos. Essa integracdo, que alia conhecimentos técnicos e
cientificos de distintas areas, tem contribuido para a criagdo de solugdes inovadoras e seguras,
capazes de melhorar os desfechos terapéuticos e ampliar as possibilidades de intervencao
médica (SOUZA; ELIAS, 2006; MORELLI, 2010).

Nesse cenario, o estudo e a otimiza¢do dos sistemas de suporte circulatorio ganham
relevancia ndo apenas pela alta incidéncia de doencas cardiovasculares globalmente, mas
também pelo potencial de transformacdo dos métodos tradicionais de intervengdo. A
investigacdo dos mecanismos e parametros que regem esses dispositivos propicia uma base para
o aprimoramento dos equipamentos, promovendo a evolucdo de praticas assistenciais e a
consolidacdo de uma abordagem multidisciplinar na area da sauide (WORLD HEALTH
ORGANIZATION, 2021).

1.2 CONTEXTUALIZACAO E MOTIVACAO

Com o avango da tecnologia € possivel perceber inimeros pontos em que a cooperagao
se tornou algo essencial para evolu¢do cientifica. Atualmente, grande parte dos estudantes de
uma area de atuacgdo se especializam na sua area e negligenciam fatores de outras areas, que se
correlacionados, tornam a ciéncia mais eficaz, ja que visto de perspectivas diferentes um tnico
ponto se torna uma linha continua. Um bom exemplo de cooperacdo é no equipamento de
circulacdo extracorpdrea. Nela, pode-se observar unido de estudos entre engenharia e medicina.

De acordo com a Organiza¢ao Mundial de Saude (OMS) estima-se, em 2019, que cerca
de 17,9 milhdes de pessoas morrem por doengas cardiovasculares, 1sso representa cerca de 32%
de todas as mortes mundiais, sendo 85% destas causadas por ataques cardiacos ou acidente
vascular cerebral (AVC). Alguns dos grandes fatores associados a essas doengas sdo a falta de
atividade fisica, ma alimentacdo, tabagismo, dentre outros e, mesmo com os maus habitos
associados a essas doencas, € possivel trata-las, mesmo quando se tornam casos alarmante a

vida dos pacientes. (World Helth Organization, 2021).



Segundo o presidente da sociedade brasileira de cirurgia cardiovascular (SBCCV)
Walter J. Gomes, o Brasil era o segundo pais do mundo em nimero de cirurgias cardiacas, cerca
de 102 mil/ano, perdendo apenas para os Estados Unidos, que totalizam cerca de 300 mil/ano.
Grande parte dessas cirurgias € inevitavel a utilizacdo de um mecanismo que permita a
circulagcdo sanguinea sem o coracgao, por um breve instante, para que assim possa haver um
reparo adequado. Nesses casos serdo utilizados o Sistema de Circulacao Extracorporea (CEC),
que compreendem um sistema de circulacdo sanguinea por meio de bombas e tubulagdes,
mantendo o fluxo adequado no corpo humano e, assim, possibilitando a inutilizacdo do
complexo cardiorrespiratorio no ato cirurgico. Entretanto, tal mecanismo apresenta limitacdes
e complicacdes durante e pos- cirurgicas, por diversos motivos que serdo discutidos
posteriormente. (Portal. COREN-SP, 2012).

Com foco nos estudos da engenharia, sem incluir os desdobramentos do seu
funcionamento, € possivel perceber que o cora¢do nada mais € que uma bomba mecanica
responsavel pelo bombeamento de fluido (sangue) com baixas pressdes e velocidades, de
movimento pulsatil e interrupto. Assim, estudar mecanismos que dialogam com esse processo
fisiologico torna possivel a contribuicdo para area médica.

A circulagdo extracorporea ¢ um meétodo pautado na ciéncia e utilizacdo de muitas
tentativas e erros, uma inovagdo medico cientifica do século XX. Sua origem comeca a ser
estudada inicio do século XIX, apenas 175 anos apos fisiologistas de Oxford descreverem
fundamentalmente uma compreensdo sobre a fisiologia respiratoria. Lavoisier descreve
analogamente o processo de respiracao como uma “combustdo”, onde seu produto ¢ dioxido de
carbono e agua (SOUZA M.H.L., ELIAS D.O., 2006)

Em 1813, Le Gallois, estudando circula¢ao artificial em coelhos decapitados, enunciou
que se bombeado artificialmente o sangue, como substituicio do cora¢do, nao seria dificil
manter viva qualquer parte do organismo, por um tempo indeterminado. Le Gallois ndo teve
sucesso em provar sua teoria, basicamente por ndo utilizar do sangue oxigenado. Entre 1848 e
1858, Brown-Seqiiard, ao agitar sangue com o ar obteve sangue “oxigenado”, e demonstrou
também a necessidade do sangue como perfusato para se assim manter atividade neurologica
em mamiferos. Apenas em 1882 Von Schroeder desenvolveu rudimentarmente o primeiro
oxigenador de bolhas, nele o ar era borbulhado em um reservatorio que continha sangue venoso
(SOUZA M.H.L., ELIAS D.O., 2006).

Sob o ponto de vista historico, em 6 de maio de 1953, foi a data da primeira cirurgia

cardiaca realizada utilizando o sistema corac¢do-pulmao artificial. John Gibbon e sua mulher



Mary Gibbon, apdés anos de pesquisas e experiencias foram capazes de criar um sistema
respiragdo e circulacdo artificial, responsavel por suprir, temporariamente, todas as
necessidades metabolicas de um ser humano. A paciente foi Cecilia Bavolek, uma jovem de 18
anos portadora de comunicacdo interatrial (CIA). A cirurgia entrou para a historia, gragas a
inovacao foi possivel ter acesso ao interior do coracdo sem causar danos irreversiveis ao

paciente, imagem retratada na figura 1 (SOUZA M.H.L., ELIAS D.O., 2006).

Figura 1 - Foto historica da primeira cirurgia cardiaca com circulagdo extracorporea,
realizada com sucesso em 1953. Os cirurgides no centro da foto sdo J. Gibbon, a direita e F. Albritten
Jr., seu auxiliar a esquerda. (Foto cedida por Mary Gibbon a Bordley, J. III e Harvey, A McG.: Two
Centuries of American Medicine. 1776-1976. W. B. Saunders Co., Philadelphia, 1976).

Fonte - Fundamentos da Circulagdo Extracorporea. (SOUZA M.H.L., ELIAS D.O., 2006)

O cirurgido Gibbon ndo obteve sucesso, no seu aparelho coracdo-pulmao, na primeira
tentativa. Seus trés primeiros pacientes faleceram, entretanto por complicagdes cirirgicas
adversas ao equipamento. A quarta tentativa, Cecilia Bavolek, teve sucesso, por uma sutura
direta, tendo a perfusdo durado 26 minutos. Gibbon contou com a colaboragdo de engenheiros
da empresa International Business Machines (IBM) na etapa final do projeto. E possivel
observar um dos modelos desenvolvidos pela IBM na figura 2 (SOUZA M.H.L., ELIAS D.O.,
2006).
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Figura 2 - Oxigendor de telas de Gibbon, montado na parte
superior da bomba utilizado na primeira cirurgia com circulacdo
extracorporea. (Foto cedida por Mary Gibbon & Bordley, J. III e Harvey, A
Mec G.: Two Centuries of American Medicine. 1776-1976. W. B. Saunders
Co., Philadelphia, 1976)

Fonte - Fundamentos da Circulagdo Extracorporea. (SOUZA M.H.L., ELIAS D.O., 2006)

Com os avang¢os tecnologicos esse equipamento se tornou muito mais eficiente, muito
mais facil de se trabalhar, além de muito mais seguro. Na atualidade o mercado de
Equipamentos Médicos Hospitalares e Odontologicos (EMHO) € extremamente robusto,
pesquisa realizadas com 100 executivos de 48 empresas na Europa 62% informaram que mesmo
durante a crise de 2008 o seu negocio sofreu baixo impacto pela crise. Demonstrando, que além
do crescimento expressivo do mercado, a solidez € evidente. (Morelli, 2010). Hoje no mercado
¢ possivel encontrar equipamento dos mais variados tipos, entretanto os custos de equipamentos
de circulacao extracorporea passam de dezenas de milhares de reais. Segue imagem de novas

tecnologias envolvidas como no aparelho desenvolvido pela fabricante Edwards na figura 3.
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Figura 3 - Maquina de circulagio extracorporea do fabricante Edwards.

Fonte — Portal do médico (2025)

O principio geral de funcionamento do equipamento de circulag¢do extracorporea (CEC)
consiste em realizar um “by-pass” ao sistema cardiorrespiratoério. Durante o processo de
perfusdo total, o sangue venoso, que anteriormente transpassou por todo o corpo do paciente e
agora chega pelas veias cavas em dire¢do ao atrio direito do coragdo € desviado por canulas,
puxados por bombas mecanicas (coracao artificial), onde assim o sangue passa por
oxigenadores (pulmao artificial), que desta maneira retiram o didoxido de carbono do fluido e
acrescentam oxigénio ao mesmo. Feito isso, com o auxilio das bombas mecanicas o fluido é
retornado ao corpo do paciente atraves da artéria femoral ou da raiz da aorta. Todo esse processo

pode ser observado na figura 4 (MORAES, 1986).
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Figura 4 - Esquema de funcionamento de equipamentos modernos
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Fonte - Sistema de circula¢do extracorporeo de acordo com o conceito integrado de seguranca de

equipamento eletro-médico. (Moraes, 1986)

A imagem acima ilustra detalhadamente como cada componente funciona, sendo tais

equipamentos descritos em ordem sistémica como (Lima, 2020):

1- O sangue ¢ removido pela linha venosa por gravidade ou diferenca de pressdo

2- No reservatorio venoso o sangue fica armazenado antes de passar para o
oxigenador, tem por fun¢do também remover possiveis bolhas de ar por meio do cata-bolhas.
Garantindo assim auséncia de bolhas de ar indesejadas ao sistema e tornando assim um ponto
a mais de seguranca.

3- Simultaneamente outras bombas aspiradoras sdo conectadas para evitar sangue
no corpo cirurgico reaproveitando assim o sangue indesejado do trabalho adicionando ao

reservatorio venoso
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4- No oxigenador ocorre a troca gasosa do sangue (remoc¢do de CO, e adicdo de
0,), ele é fundamental para fornecer uma parada segura do pulmao. Os oxigenadores sao
estruturas formadas por membranas semipermeaveis, que por sua vez permite a difusdo de
seletiva de gases.

5- A fonte de oxigenacdo se da por conta do misturador de gases conectado ao
oxigenador, o misturador € responsavel por dar a propor¢do desejada de oxigeénio e ar, junto
com a linha de oxigenacdo ¢ possivel perceber a presenca de fluxometro de gases e um
vaporizador anestésico, em casos cirurgicos para administrar anestesias ja que ha uma parada
pulmonar.

6- Os trocadores de calor regulam a temperatura do sangue utilizando agua
proveniente de uma bomba. Dessa maneira € possivel ter um controle da temperatura de forma
segura.

7- A bomba centrifuga tem por func¢do gerar um fluxo de retorno ao coragao,
utilizando o sangue proveniente do oxigenador e trocadores de calor tais parametros podem ser
retornados ao corpo passando assim pelo filtro arterial para remover quaisquer microbolhas.

8- Sistema de cardioplegia consiste em bolsas de sangue tanto para prevenir contra
perdas de sangue no processo, quanto para administra¢do de solucdes especificas para parar o
coracdo durante a cirurgia e proteger o miocardio.

0- O hemoconcentrador consiste em filtros de membranas semipermeaveis que
separa liquidos e moléculas de baixo peso molecular no sangue, bem similar ao sistema de

dialise, mas focado em remover liquidos ao invés de toxinas (Griffith, 2016).

Desta forma, ¢ imprescindivel notar que a grande maioria dos equipamentos do
mercado sdo formadas por um conjunto de 4 bombas roletes. Entretanto, as bombas roletes tem
baixa eficiéncia se comparadas as demais maquinas de fluxo existentes no mercado, como as
bombas centrifugas. Segundo alguns estudos recentes com follow-up mais longo as bombas
roletes possui maior grau de danos neurologicos, e as bombas centrifugas também nao possuem
vantagens competitivas, muito diferentes ao que se acreditava quanto ao grau de Hemolise
(ASANTE-SIAW, 2010).

A bomba centrifuga, visto de forma geral, possui maiores vantagens do que
desvantagens se comparadas as de rolete. Quanto a processos trombdticos e embolicos o uso da
bomba centrifuga ¢ minimizado, também devido ao formato conico, gerando um vortex suave

0 que torna o transporte do fluido menos agressivo pelas canulas, além de possuir menor
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possibilidade de gerar pressdes negativas, que por sua vez, pode ocorrer cavitacao. Estudos
realizados com 16 pacientes notaram que houve maior preservacao de plaquetas e indices 800%

menor de microémbolos com o uso de bombas centrifugas. (PEGO-FERNANDES, 1989).

1.3 OBJETIVO

Com o avango da tecnologia, a colaboragdo interdisciplinar tornou-se fundamental
para o progresso cientifico. No campo da circulagdo extracorporea, a sinergia entre engenharia
e medicina tem proporcionado solugdes inovadoras para cirurgias complexas. De acordo com
dados da Organizacao Mundial de Saude (2021), as doencas cardiovasculares representam cerca
de 32% das mortes globais. Essa realidade reforca a necessidade de sistemas eficientes para
suporte cardiorrespiratorio durante intervencdes cirurgicas. Este trabalho se propde a investigar

solucgdes para melhorar a eficiéncia dos dispositivos utilizados em tais procedimentos.

Este trabalho tem como objetivo principal analisar e comparar eficiéncia do sistema
baseado tanto no fluxo sanguineo, quanto nas bombas artificiais utilizadas. Para isso, pretende-

se!

» Identificar parametros criticos que afetam o desempenho das bombas;

» Validar modelos matematicos que descrevam o comportamento dos fluidos no sistema;
» Avaliar a eficiéncia do sistema com base em dados de simula¢des computacionais;

» Avaliar comportamento das propriedades de fluxo baseado na simulacao;

» Encontrar possiveis falhas envolvidas nesse processo

» Sugerir melhorias para o design e operacao desses dispositivos.

1.4 ESTRATEGIA

O desenvolvimento do trabalho seguiu uma abordagem estruturada, considerando tanto
parametros tedricos presentes na literatura quanto dados experimentais para valida¢do dos

resultados. A escolha das ferramentas e métodos foi fundamentada na necessidade de
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compreender as interacdes entre fluxo sanguineo, pressdo e viscosidade em diferentes cenarios
clinicos.

Para a execuc¢do da pesquisa, foram seguidas as seguintes etapas:

o Levantamento Bibliografico: Coleta e analise de referéncias cientificas sobre
escoamento podendo ser aplicado ao sistema de circulacdo extracorpérea, modelos
matematicos do sistema cardiovascular e caracteristicas das bombas utilizadas (roletes
e centrifugas).

o Definicio de Parametros: Selecdo de variaveis fundamentais para o estudo, incluindo
pressdo arterial, viscosidade sanguinea, fluxo volumétrico e dimensdes das canulas e
circuitos extracorporeos, além dos dados reais de individuos de um banco de dados de
sinais fisiologicos adquiridos do BIDMC (Beth Israel Deaconess Medical Center).
(GOLDBERGER, 2000)

e Modelagem Matematica: Formulacdo de equacgdes diferenciais para descrever o
comportamento do fluxo sanguineo, considerando fatores como gradiente de pressao e
resisténcia vascular.

e Simulacio Computacional: Implementacdo dos modelos matematicos em ambiente de
programacao, permitindo a avaliacdo das condi¢des operacionais e a comparagao entre
diferentes configuracdes do sistema.

e Anailise de Resultados: Interpretacdo dos dados obtidos a partir das simulagoes,
correlacionando-os com parametros clinicos e identificando potenciais melhorias para

otimizac¢do da circulacao extracorporea.

A inclusdo de informacdes obtidas a partir de bancos de dados permitiu maior
confiabilidade na modelagem e analise dos resultados, garantindo que as conclusdes do estudo
estejam alinhadas com a realidade clinica e contribuam efetivamente para o aprimoramento dos
sistemas de suporte circulatorio.

Essa estratégia permitiu uma abordagem abrangente e fundamentada, garantindo que os
resultados obtidos sejam relevantes tanto para o aprimoramento dos dispositivos utilizados

quanto para a compreensao dos fenomenos fisicos e fisiologicos envolvidos no processo.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

A revisdo bibliografica apresenta de forma concisa os fundamentos da fisiologia
cardiaca e da mecanica dos fluidos aplicados aos sistemas de circulacdo extracorporea.
Inicialmente, evidencia-se a importancia do conhecimento anatomico e funcional do coragao,
particularmente a distin¢ao em todo sistema circulatorio e seus conceitos fisiologicos, para o
adequado transporte sanguineo (DRAKE, 2015; MARGARIDA DE MELLO, 2018).

Complementarmente, a discussdo abrange os principios da mecanica dos fluidos,
enfatizando os escoamentos laminar e turbulento, além das equagdes de Bernoulli e Navier-
Stokes, que fundamentam o dimensionamento e a analise dos sistemas circulatorios. Essa
abordagem tedrica € essencial para compreender os desafios operacionais, como as perdas de
carga, a formacdo de trombos e a cavitacao, aspectos criticos na otimizac¢ao e seguranca dos

dispositivos de apoio circulatorio (FOX et al., 2010; COELHO, 2006).

2.1 NOCOES DA FISIOLOGIA CARDIACA

De acordo com Drake (2015), o coracdo ¢ um oOrgdo muscular oco com quatro
cameras, sendo duas delas conhecidas como atrio direito e atrio esquerdo, tais estruturas sdo
consideradas camaras de recepcao, pois recebem o sangue advindo da circulagdo sistémica e da
circulagcdo pulmonar os direcionando para os ventriculos. Nesse sentido, o ventriculo direito e
o esquerdo sdo as outras duas camaras do cora¢do, consideradas camaras de ejecao por sua
caracteristica de ejetar o sangue para os grandes vasos. Essa diferenca entre os atrios e os
ventriculos € perceptivel em sua propria estrutura anatomica, onde a parede do ventriculo ¢
muito mais espessa para permitir uma forca de contracdo maior necessaria para eje¢do, ao passo
que os atrios possuem auriculas que sdo estruturas que permitem aumentar a capacidade de
armazenamento dos atrios necessaria para uma boa camara de recepgao.

Segundo Margarida de Mello (2018)., o funcionamento cardiaco correto também
depende da eficiéncia das valvas cardiacas, que separam as camaras impedindo o fluxo
retrogrado, abrindo apenas em uma dire¢ao por diferenca de pressao, uma vez que todo o fluxo
sanguineo flui do local de maior pressao para o de menor pressiao. Além disso, para exercer sua
funcdo, o cora¢do depende de um sistema vascular sanguineo, formado por uma rede de tubos

encarregados por conduzir o sangue por todo o corpo. Esses tubos sao conhecidos como veias
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e artérias, em ambas o fluxo sanguineo ¢ de perfil laminar com velocidade parabolica,
entretanto, elas se diferenciam em sua estrutura devido a suas diferentes atribuicdes. As artérias
tendem a ter um raio do vaso maior com sua parede mais espessa para sustentar as grandes
pressoes vindas da bomba cardiaca, ja as veias, que realizam a drenagem sanguinea, possuem
paredes mais finas e mais elasticas. Assim, nota-se o sistema cardiovascular como complexo e
perfeito em seu mecanismo, realizando todo transporte e drenagem do sangue de forma
minuciosamente organizada.

O sistema circulatorio inicia o trajeto do sangue no atrio direito do coracio, onde o
sangue desoxigenado chega através das veias cavas. A partir do atrio direito, o sangue passa
pela valvula tricuspide e flui para o ventriculo direito. Quando o ventriculo se contrai, o sangue
¢ expelido para os pulmdes através da valvula pulmonar e artéria pulmonar, onde ocorre a
oxigenac¢do. O sangue oxigenado retorna ao cora¢do pelo atrio esquerdo, vindo pelas veias
pulmonares. Ao passar pela valvula mitral, o sangue vai para o ventriculo esquerdo. Finalmente,
o ventriculo esquerdo se contrai, enviando o sangue oxigenado para a aorta e, assim, para o
resto do corpo. Esse ciclo continuo garante a distribuicao eficiente de oxigénio e nutrientes, tal

processo pode ser analisado na figura 5 (DRAKE, 2015).

Figura 5 - Representagdo do sistema circulatorio

Sangue rico em gas
carbénico vindo do corpo

4 Sangue oxigenado
' indo para o corpo
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gas carbonido  _____ Sangue oxigenado

Lnud|:1§:': o " vindo dos pulmdes
Atrio direito Atrio esquerdo

alvula atrioventricular
Valvula semilunar

Ventriculo esquerdo

Valvula
atriventricular
Valvula semilunar
Ventricule direito

Fonte — Brasil Escola (2025)

O coracao humano funciona como uma bomba muscular que impulsiona o sangue
através do sistema circulatorio, garantindo a distribui¢ao de oxigénio e nutrientes essenciais aos
tecidos corporais. Este 6rgao é composto por quatro camaras: dois atrios e dois ventriculos, que

trabalham em conjunto para manter o fluxo sanguineo continuo. Durante a sistole, os

18



ventriculos se contraem, gerando pressdo positiva que forca o sangue a ser ejetado para as
artérias. Na diastole, ocorre o relaxamento ventricular, o que gera uma pressdo negativa,
permitindo o enchimento das camaras com sangue proveniente dos atrios. Este ciclo cardiaco ¢
regulado por sinais elétricos que coordenam as contragdes musculares, assegurando a eficiéncia
do bombeamento. Em paralelo com sistemas de bombeamentos utilizados em ambientes
industriais na atualidade € possivel relacionar o mesmo mecanismo cardiaco em bombas de

membrana ou diafragma por exemplo, esquema expresso na figura 6 abaixo. (DRAKE, 2015).

Figura 6 - Representacdo de uma vista lateral cortada de uma bomba de membrana ou diafragma
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Fonte — Dreamstime (2000 - 2025)

Situacdes em que o individuo entra em uma parada cardiorrespiratéria (PCR), mesmo
estando em locais onde o atendimento ¢ imediato, se torna um momento delicado para o
paciente. Segundo Pazin-Filho (2003) a cada um minuto que o paciente esteja em PCR 10% de
probabilidade de vida sdo perdidos. Com isso, é notado que grande parte dos casos de PCR em
que ndo ha morte do individuo ocorrem em ambiente hospitalar, ja que a compreensao do inicio
de uma desfibrilacdo € maior, e a acdo imediata se torna mais eficaz. Da mesma forma, ¢
observado que 50% dos pacientes que sofrem uma PCR fora do ambiente hospitalar chegam ao

hospital ja sem vida.
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A circulacdo extracorporea faz a ponte entre as veias cavas e aorta, deixando assim o
coracdo completamente livre de fluxo, para situa¢des em que acontece a parada por completo
cardiorespiratoria, possibilitando assim o manuseio de tais estruturas de forma segura. Os meios
com que tal fluxo possa sofrer tal by-pass se da por canulas inseridas nas veias e artérias

representadas na figura 7 abaixo.

Figura 7 - Representacdo de canula inserida em aorta ascendente
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Canulacdo arterial na aorta

Fonte - Sistema de circula¢do extracorporeo de acordo com o conceito integrado de seguranca de

equipamento eletro-médico. (Moraes, 1986)

Quanto as complicagdes desta ponte circulatoria a que mais causa problemas tanto
para pacientes quanto para os mecanismos utilizados € na variagao das propriedades do sangue
durante a perfusdo. A trombose por exemplo € a formac¢do de um trombo (codgulo sanguineo)
dentro de vias de transporte sanguineos como veias ou artérias, desta maneira pode perturbar o
fluxo ou até mesmo interromper, e por sua vez causar diversas complicagdes como embolias,
AVC, dentre outras. Sua formacdo trombotica se da por trés mecanismos sendo a lesao

endotelial, fluxo sanguineo anormal e a hipercoagulabilidade (KUMAR, 2014).

. Lesao endotelial € o dano na parte interna dos vasos (endotélio) causando assim
por sua vez a exposi¢ao da camada subendotelial, onde gatilhos plaquetarios sdo iniciados para
a formacdo da cascata de coagulagao.

o Hipercoagulabilidade ¢ na formacao de coagulacdo espontanea, podendo ser

originadas por variacdo da composi¢do sanguinea, entre aumento de fatores coagulantes e
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resisténcia a fatores anticoagulantes. Causas se dao por condi¢des genéticas, inflamatorias,
cancer € medicamentos.

o Fluxo sanguineo anormal a turbuléncia nas vias de fluxo sanguineo € o maior
motivo para reduzir a remoc¢ao de fatores coagulantes, onde por sua vez aumenta o contato das
plaquetas no endotélio (fluxo laminar as plaquetas permanecem longe das paredes endoteliais)

facilitando assim mais coagulacao

Figura 8 - Mecanismos de formacio de trombose
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Fonte - Biomedical Instrumentation: Technology and Applications. (KUMAR, 2014)

Fatores coagulantes fisiologicos explicados e representados na figura 8 acima sdo
minimizados por medicamentos anticoagulantes administrados em todo processo cirurgico por
biomédicos perfusionistas. E, quanto as perturbacdes de fluxo, podem ser minimizadas por um

projeto adequado de sistemas que viabilizem a menor perturbacdo no processo.
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A circulagdo extracorporea busca replicar as fung¢des do sistema cardiovascular,
garantindo o transporte adequado de oxigénio e nutrientes aos tecidos durante procedimentos
cirirgicos que exigem a interrup¢do temporaria da funcdo cardiaca. A dinamica do fluxo
sanguineo esta diretamente relacionada a fatores como pressao arterial, resisténcia vascular e
viscosidade do sangue, parametros fundamentais para garantir a perfusdo eficiente e minimizar
complicacdes hemodinamicas. Dessa forma, compreender a intera¢do entre esses fatores
permite uma avaliacdo mais precisa do comportamento do fluxo no sistema extracorporeo,
especialmente ao considerar a influéncia das bombas (centrifuga ou de roletes) e das canulas

utilizadas no processo. (Moraes, 1986)
2.2 MECANICA DOS FLUIDOS

A mecanica dos fluidos € o estudo do fluido, seja estatico ou dinamico. Ela ¢ a
disciplina de “alta tecnologia”, onde permitiu o desenvolvimento de muitas areas no ultimo
quarto século, como meio ambiente, energia, esportes, fluidos inteligentes, e até mesmo na

biomecanica e micro fluidos, onde sera relacionado com o fluxo sanguineo (FOX, et al., 2010).

2.2.1 PRINCIPIOS BASICOS

Pode-se perceber que os fluidos apresentam propriedades distintas dos solidos,
especialmente no que diz respeito a resposta a tensdes de cisalhamento. Diferentemente dos
solidos, que resistem a essas tensdes com deformacdo minima, os fluidos se deformam
continuamente sob qualquer tensdo de cisalhamento aplicada, independentemente da
magnitude. Além disso, ndo suporta essa tensdo de cisalhamento também em repouso. (FOX,
etal., 2010)

Dentro de um volume de controle, € possivel definir que toda vazao massica que entra

¢ a mesma que sai. Podendo ser expressa pelas figuras 9 e 10 e equagdes abaixo.

h=— h = pVA
m=—- ou m=p
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Sendo V = velocidade do fluido (m/s); A = area da sessao de um tubo (m?); p = massa

Kg

especifica (m—)

3

como a vazao massica que entra ¢ igual a que sai.

pVidi=plV.A,

considerando condigdes estaticas de densidade ao longo do volume de controle, assim:
Pi=pe=p

%Az':‘/eAe

Sabendo assim parametros de um dos lados de um volume de controle é possivel

encontrar o outro, da mesma forma para diferentes fluidos e viscosidades. (FOX, et al., 2010).

Figura 9 - Demonstracdo de um volume de controle
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Fonte - Introducdo a Mecdnica dos Fluidos. (FOX, et al., 2010)

De forma semelhante € possivel observar infinitas possibilidades de esquemas de
volume de controles, o cora¢do por exemplo pode ser representado na figura abaixo como um
volume de controle, note que diferente do caso acima o volume de controle cardiaco se
movimenta conforme o coragdo pulsa, as veias da mesma forma permitem que o fluido entre

no volume de controle e saia pelas artérias, respeitando, portanto, a regra da conservagado de
massa (SHAPIRO, 2009).
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Figura 10 - Representacdo de um volume de controle cardiaco

Fonte - Principios de termodinadmica para engenharia. (SHAPIRO, 2009)

2.2.2 CARACTERISTICAS DE FLUXO

A caracteristica de fluxo ¢ de extrema importancia para o estudo, como ditas
anteriormente. E para diferenciar tais diferencas de fluxo € preciso entender que o escoamento
funciona de forma em que as particulas de um fluido se movem sobre um canal respeitando
algumas caracteristicas.

Num fluxo laminar por exemplo as particulas de um fluido se movem como linhas
paralelas ao escoamento, sem misturar com a linha de fluxo vizinha. Dessa maneira o fluxo
laminar € bem facil de visualizar para fluxos suaves e de baixas velocidades em meio onde as
viscosidades se sobrepdem as forcas cinéticas.

Da mesma forma, para fluxos turbulentos as particulas de um fluido se movem de
forma desordenada, tornando assim a mistura entre as camadas de linhas de escoamento, devido
a flutuacdo aleatoria da velocidade. Essas flutuacdes criam vortices e redemoinhos, tornando o
fluxo extremamente caotico e imprevisivel. Esse tipo de escoamento € de facil visualizacdo em
situagdes em que ha altas velocidades ou quando as forg¢as inercias superam as viscosas (FOX,

et al. 2010).
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Figura 11 - Escoamento de fluxo laminar, de transicdo e turbulento respectivamente
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Fonte - Introducdo a Mecdnica dos Fluidos. (FOX, et al., 2010)

Tal caracteristicas de fluxo observados também na figura 11 podem ser dimensionadas
a partir do numero de Reynolds (Re). Esse parametro ¢ um valor adimensional onde ¢

relacionado com as forcas de inércia e as for¢as viscosas do fluxo, onde ¢ dado pela expressao:

p.v.L
H
Sendo: p = desidade do fluido (kg/m?)

v = velocidade caracteristica do escoamento (m/s)

Re =

L = comprimento caracteristico do sistema (m)

p = viscosidade dinamica do fluido (Pa.s)

Dessa maneira, o numero de Reynolds ¢ dado da seguinte maneira:

Re <2300 = fluxo laminar
2300 < Re < 4000 = fluxo de transicao
Re > 4000 = fluxo Turbulento

2.2.3 EQUACOES DE BERNOULLI

A equacgao de Bernoulli tem grande aplicacao ao sistema circulatorio, sendo por sua
vez base para diferentes parametros associados aos mesmos. Como por exemplo, na diferenca

de pressao e velocidade ao traspassar um fluido por diferentes areas de secdes de uma tubulagao.
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Essa equacgdo provém da deducao direta da equacdo de Euller em coordenadas retangulares,

considerando um regime permanente (FOX, et al. 2010).

DV av av av i 2 I .
= +U— +w = (V- VIV =—=-Vp—gk
B - Dy p hle R AL

Desta forma, restringindo essa equac¢ao a quatro condi¢des de contorno como: (1) fluido
em regime permanente; (2) escoamento sem atrito; (3) escoamento incompressivel; (4)
escoamento ao longo de uma linha de corrente. E possivel chegar a equacio de Bernoulli para

caso de massas especificas constantes.

V2
P T tR= constante
‘gl i

Sendo P = pressao do fluido (Pa) e z= elevacgado do fluido (m).

Associando a equacgdo de Bernoulli a let geral de conservacgdo de energia sem modificar

as restricdes impostas da equacdo, é possivel expressa-la em dois pontos de uma linha de

corrente. (FOX, et al. 2010).

p Vi V3

/2
——— T _I = 5 L — Sl S S  d
'} ;Q""I -"I WL

Iy Fd P 2

Entretanto, a equag¢do de Bernoulli, como dita anteriormente, despreza perdas
associadas ao sistema, sendo assim, uma forma livre de se calcular caracteristicas de um fluido
nas devidas condi¢des de contorno. Desta forma, para assimilar o equacionamento ao sistema
de circulagdo extracorporea € preciso nao restringir as condi¢des iniciais no que diz respeito as
perdas de carga, ja que o fluido em questdo passa por baixas pressdes e velocidades e quaisquer

mudancas no sistema pode trazer variagdes nos seus parametros finais. (FOX, et al. 2010).
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2.2.4 PERDAS DE CARGA

A perda de carga ¢ a diminuicao da energia ou pressao de um fluido que ocorre quando
ele se desloca através de um sistema de tubulacdes. Essa reducao € causada principalmente pelo
atrito entre o fluido e as paredes internas dos tubos, além de obstaculos como valvulas, curvas
e conexoes. Fatores como a rugosidade da superficie interna da tubulagdo, a viscosidade do
fluido, a velocidade do escoamento e o didmetro dos tubos influenciam essa perda. A equacao
de Darcy-Weisbach é frequentemente utilizada para calcular a perda de carga em sistemas de
escoamento. O coeficiente de energia cinética pode ser expresso por a e € definida como (FOX,

et al. 2010).

A —! -
Ve vV V-
[l? pV dA = “_L ? pVdA = am ?

/ pV3dA
J A

R

mV

Y =

Utilizando a defini¢do de o na equacdo de energia dentro de um volume de controle:

: - . 11 ) £ g . [n?i Ch F;
QO =mlu—u)+m £2 £l +mg(z—z2y)+m i2 .11
P o 2 2

Dividindo pela vazao massica e rearranjando a equacgao ¢ possivel obter:

- il

p ¥ PV 80
— 4+ ay — + g7 - | —= +ary —= + 9z = (r — Wy ) — —
P 15 821 P 23 822 (M ) s
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b))
Sendo: (8 = Uy ) = (' =

f_ hjr = perda de energia total por unidade de
an
massa.

hir pode ser descrita como a soma das perdas de carga associada ao atrito no

escoamento de tubos de sessdo constante, e com as perdas de cargas localizadas causadas por
acessorios, variacoes de areas e outros. (FOX, et al. 2010).

hir = hi + him

Sendo a perda de carga associada ao atrito no escoamento laminar e turbulento sendo
eXpresso por:

Sendo o fator de atrito ( /) € encontrado na diagrama de Moody representado na figura
12. Onde ¢ associada a rugosidade (g) e o numero de Reynold (Re).
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Figura 12 - Diagrama de Moody
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Fonte - Introducdo a Mecdnica dos Fluidos. (FOX, et al., 2010)

Um método para encontrar o fator de atrito como alternativa ao diagrama de Moody ¢
dado pela equacdo semiempirica de Churchill sendo aplicavel tanto para regimes de
escoamentos laminares ou turbulentos. Essa equacdo ¢ uma abordagem analitica relacionando-
o com o numero de Reynolds e a rugosidade relativa da tubulagado, essa equagao é expressa por

(FOX, et al. 2010):

6—160:125

)

8

(64) +95|L (
Re o

Re = numero de Reynolds
D = diametro do tubo

£ +5,74) (2500
3,7D  Re99 Re

f

¢ = viscosidade absoluta da tubulacao

Por fim, as perdas de carga associadas a assessorios ou variagoes de sessdes num tubo,
hin E dada pela multiplicacio do coeficiente de perda de carga do acessério, calculado

experimentalmente.
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2.2.4 EQUACOES DE NAVIER-STOKES

As forcas que atuam sobre um fluido sdo definidas como forcas de campo e forcas de
superficies. Sendo essas forcas normais e forgas tangenciais (cisalhamento). Tais vetores podem

ser demonstrados na figura 13 abaixo.

Figura 13 - Representacao das forgas atuantes em uma particula
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Fonte - Introducdo a Mecdnica dos Fluidos. (FOX, et al., 2010)

Para obter a for¢a superficie resultante de uma direcdo, devesse somar as forcas nessa
dire¢cdo. Desta maneira, associando a forca da gravidade sendo a tinica atuante pode-se notar

que a for¢a do corpo por unidade de massa ¢ igual:

) . |.i'-.‘._I LTy g g
drF, dF BT i Fy ( fIEy T b — ) il ”r_r.,f;_
' FRL oy i
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E possivel obter as equagdes diferenciais do movimento, sendo expressas:

"I"I"n "I"_-.l '.'Ir.'l. (IE-JH' o Pl r.i'h!)

PR T TR T =P\ ay THEgT TR T W
e ity h % H it il (v oz
Moy 0w OTsy v iy th i

PRy T = Ty " e R S L ]
ify ih itz Wi/s [FAs i [ b

tr., Or,. oo, "o i i i

PE: T odk B wetn = Pl mr TR T TWE
iy v iz . o i oy (i

Para fluidos Newtonianos a tensdo viscosa ¢ diretamente proporcional a taxa de
deformacao por cisalhamento, e esta por sua vez € proporcional a taxa de deformacao angular.
As tensdes em modelos tridimensionais podem ser expressas em termos de gradientes de

velocidades e propriedades do fluido, em coordenadas retangulares, por exemplo.
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Por fim, utilizando as equacdes € possivel encontrar a simplificacdo de Navier-Stokes

para fluidos incompressiveis e viscosidades constantes.

( Su Cut IE“H Elu]_ oP (“Eu ou Fu

Trazendo assim, parametros antes tratados de forma estatica sendo expressos de forma
dinamica. Relacionando tais fungdes as condi¢des sanguineas com suas variacdes de

viscosidade e densidade ao longo do escoamento.
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2.3 SISTEMAS FLUIDOS MECANICOS

Sistemas fluidomecanicos sdo compostos por maquinas e dispositivos que interagem
com fluidos em movimento, visando transferir ou converter energia. Esses sistemas abrangem
desde maquinas de fluxo, como bombas centrifugas e turbinas hidraulicas, até maquinas de
deslocamento positivo, como compressores alternativos e bombas de engrenagens. A analise
desses sistemas envolve o estudo de conceitos fundamentais da mecanica dos fluidos, incluindo
fluidostatica, fluidodinamica, escoamentos laminar e turbulento, além de principios como a
equacao da continuidade e a equacao de Bernoulli. A compreensao desses principios € essencial
para o dimensionamento e a aplica¢do adequada de componentes como bombas, cilindros

hidraulicos e circuitos de acionamento hidraulico e pneumatico. (CREMASCO, 2012)

2.3.1 CONCEITOS INICIAIS

As premissas iniciais aos assuntos envolvendo sistemas fluidos mecanicos permeia
por toda parte de termodinamica e de mecanica dos fluidos. Para introduzir o conceito de
bombeamento de fluidos € preciso considera-lo um liquido perfeito, que consiste naquele que
¢ incompressivel, perfeitamente movel, cujas moléculas nao possuem forcas tangenciais de
atrito. E preciso também considerar um escoamento permanente, que consiste na constancia das
propriedades do fluido (peso especifico, temperatura, viscosidades) em quaisquer pontos fixos
no espacgo e tempo. Além disso, € introduzido os conceitos de regime uniforme e nao-uniforme,
onde as velocidades do fluido ndo variam por todo o tubo, e onde as velocidades variam ao
longo do seu trajeto respectivamente abordados nas figuras 14 e 15 abaixo (MACINTYRE,
1997).

Figura 14 - Representacdo de fluido em regime uniforme

=9 :Iﬂ F. '.'_" -& ¥,
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Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).
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Figura 15 - Representacdo de fluido em regime ndo -uniforme

Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).

Desta forma, considerando todas as condi¢cdes de contorno referentes ao capitulo
anterior e além das condi¢des de contorno expressas nesse capitulo (regime permanente, regime
nao-uniforme). E possivel correlacionar o esquema de rotores como na figura 16 abaixo

(MACINTYRE, 1997).

Figura 16 - Esquema de rotor e suas for¢as atuantes

Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).

Assim, como nesse caso ha diferenca de pressdo na entrada para saida, e diferenca de
area, dessa maneira ¢ possivel afirmar que a velocidade do fluido que entra sera diferente do

fluido que sai.
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2.3.2 MAQUINAS DE FLUXO

As maquinas de fluxo sdo formas de transportar matérias usadas desde povos egipcios.
Ha atualmente, uma incrivel variedade de maquinas de fluxo, sendo esses gasosos ou liquidos.
As bombas em geral, por definicio uma maquina geratriz, que por si sO tem a finalidade de
transformar o trabalho mecanico que recebe em energia sendo em forma de pressao ou cinética,

sendo suas classificagdes como (MACINTYRE, 1997):

o Bombas de deslocamento positivo ou volumétricas
o Turbobombas ou hidrodinamicas ou rotodinamicas ou simplesmente dinamicas
o Bombas especiais (bomba com ejetor, pulsometro, bomba de emulsdo de ar)

Bombas de deslocamento positivo (BDP) possuem a caracteristica que o fluido em
contato com o 0rgao que comunica a energia tem praticamente a mesma trajetoria. Em paralelo
ao sistema estudado pode-se observar as bombas de diafragma, observadas na figura 6, se
aproximam ao cora¢ao, encaixam na definicdo das BDP. (MACINTYRE, 1997).

O uso das BDP traz muitos pontos positivos ao sistema, como boa eficiéncia para
situacoes de variagOes de viscosidades, servicos de recalque de baixa vazao e altas pressdes.

Entretanto, as bombas de diafragmas ndo sao utilizadas em novos equipamentos
mediante a limitagdes na vazao necessaria devido as proprias limitagdes de pressdo, variagoes
de pressao mediante a forma de funcionamento do mecanismo, e por fim, o fluxo podendo se
tornar turbulento. (RZBBOMBAS, 2025)

Em contrapartida essa mesma caracteristica, mas de forma menos agressiva ¢ utilizada
as bombas de rolete, fornecendo um fluxo mais estavel comparadas as bombas de diafragma,
vistos no capitulo anterior no caso das bombas de diafragma na figura 6 e outros exemplos

abaixo nas figuras 17 e 18.
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Figura 17 - Bomba de deslocamento positivo rotativa de engrenagem

Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).

Figura 18 - Representacdo de bomba de deslocamento positivo de rolete

i .

Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).

As turbobombas sdo aquelas que o fluido em contato com o 6rgao que comunica a
energia ndo possul a mesma trajetoria, desta forma sdo dotadas de pas os orgdos rotativos,
também denominados rotores. Este tem por objetivo imprimir aceleracao ao fluido, e a descarga
gerada depende da caracteristica da bomba. (MACINTYRE, 1997)

Essa maquina de fluxo é capaz de imprimir vazdes maiores com baixa pressdes de

descarga, e com as inovagdes de rotores empregadas a essas bombas, sdo capazes de gerar
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fluxos suaves com baixa variacdes de pressoes. Representacdo de turbobombas e suas

inovacdes representadas nas figuras 19 e 20. (PEGO-FERNANDES, 1989)

Figura 19 - turbo bomba representado por uma bomba centrifuga

BOCA DE SAiDA

~ VOLUTA QU
.. COLETOR EM

Fonte - Bombas e instalagdes de bombeamento (MACINTYRE, 1997).

Figura 20 - Bomba centrifuga modernas utilizada em sistema de circulagdo extracorporea

Fonte - EDWARDS LIFESCIENCES (2025)
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2.3.3 CAVITACAO

O processo denominado cavitagdo ¢ muito estudado na academia cientifica, sua
formacdo se da pelo surgimento de bolhas de vapor durante o bombeamento ou passagem de
acessorios (como as valvulas). Ela ocorre quando o fluido ao passar por regides onde ha uma
brusca diminui¢do de pressdo a uma mesma temperatura formam bolhas de vapor, essas bolhas
ao longo do processo de bombeamento vao passar novamente por regides onde sua pressao ira
aumentar e consequentemente comprimir essas bolhas até que implodam. (Coelho, 2006)

A cavitacdo € um processo extremamente perigoso no que diz respeito a durabilidade
dos componentes de projetos hidraulicos, por conta do seu poder destrutivo ao longo do tempo.
E possivel observar rotores danificados por conta da cavitacio representados na figura 21

(Coelho, 2006)

Figura 21 - Representacdo de formacao de cavitagdo

Forma de bolbas
da vapor

[iplos B de
Bolhas de vapor

Fonte - Analise do fendmeno de cavitagdo em bomba centrifuga. (Coelho, 2006)

No contexto geral a cavitacdo ¢ muito comum em bombas centrifugas por conta da
diferenca de pressdo. (Coelho, 2006). Entretanto no que se diz a respeito do sistema de
circulacdo extracorpdrea a cavitacdo ¢ mais provavel de acontecer nas bombas de rolete, por

conta de geracdo de zonas de pressdes negativas (PEGO-FERNANDES, 1989).
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3 METODOLOGIA

1- Inicialmente € encontrado um modelo matematico que descreva o sistema.
Relacionando todos os parametros importantes que satisfacam a analise.

2- Dados de entrada do bombeamento cardiaco para nivel de comparacgao

3- Dados de entrada de tipos de bombas utilizadas no equipamento, além da

tubulacao entre elas:

. Rolete

o Centrifuga

. Canulas

4- Escolha do software para simulag¢ao

5- Simulagao

6- Comparacao dos resultados cardiacos em relagdo aos demais.

7- Resultados

3.1 MODELO MATEMATICO

Modelo matematico tem como caracteristica reformular matematicamente situacoes
reais. Para encontroar um modelo matematico que satisfaca o sistema € preciso notar quais
caracteristicas do fluido sdo fundamentais para elaboracao do sistema. Baseado na fisiologia
humana € possivel notar que existe uma faixa aceitavel de pressodes circulando no corpo, e
pequenas variagdes causam problemas sérios ao individuo, da mesma forma a viscosidade do
sangue deve ser sempre constante, ja que fluido menos viscoso pode causar muita hemorragia
e do contrario pode interromper o fluxo em regides periféricas. Por fim, o tempo que possiveis
alteracdes podem ocorrer sem causarem complicagdes graves. (Khalid, 2021).

Dessa forma, foram formuladas duas modelagens separadamente, chamados aqui de
modelo 1 sendo a representacdo de parametros estaticos e dinamicos para diferentes dados
importantes de entrada, como pressao, area de secdo de tubos, vazdo, e comprimento de tubos
e os impactos dessas varia¢des em todo processo.

Ja no modelo 2 foi encontrado um banco de dados clinicos de pacientes, fornecendo

assim informacdes reais de individuos, trazendo assim uma maior confiabilidade de resultados

39



quanto aos casos observados. Assim € gerado parametros dinamicos para processamento desses

dados.

3.1.1 ANALISE 1

Na literatura € possivel encontrar modelos matematicos que expresse as propriedades
do sangue em condi¢des especificas. H4 modelos matematicos que expressa a relagdo pressao,
area da sessao dos vasos sanguineos, viscosidade e o tempo. Baseado na equacao de Navier-
Stokes abordados no topico acima, desconsiderando a acdo da gravidade, ja que as diferencas

de altura dentro do corpo sdo despreziveis quando ele esta em dectibito no momento de analise,

¢ possivel obter tal equacdo (Khalid, 2021).

pl —+u—+v—+w— - 5 -
\ Of he ' s cx oy- oz
[ &w ow  ow ow oP gw w gw
pl —Fu—tv—tw— = —t | —+—+—|.
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Dessa forma é possivel obter:
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Uma das suposicdes realizadas seria na velocidade tangencial nula em x e y.

acrescentando tambem uma variavel f no plano cartesiano a equag@o pode ser expressa como

(Khalid, 2021).

oW oW ow 1 2P cw low &ow
——t f—AW—=—— V| —F——+—— |,

ot or oz ooz ar- ror o=
¥__1ep, (3F 17 87 f)
o or’ rar ot r

oW
_—+f£ + W
ot or

54 p oz
14d dw
ror S g =0

Onde a func¢do 1 ( r,z,t ) s3o componentes de fluxo radial, ja a funcao w ( r,z,t ) sdo

componentes de fluxo axial na posicdo z. ja a equacdo de continuidade é (Khalid, 2021).

ap  dpw) _

0
2T Az

Definindo uma nova variavel y como funcao y = (ﬁ) sendo R(z,t) o raio dos vasos

sanguineos em coordenadas cilindricas (r,z.,t), agora substituindo para (y,z,t). por fim, o perfil

de velocidades de fluxo axial expressa como w(n,z,t) na forma polinomial (Khalid, 2021).
N
Wf}’,z, t.} = Z iy [.}_,.}:k T 1)
k=1

Ja no perfil de veocidades de fluxo radial sendo de forma polinomial:
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Desta forma, tendo como base as funcdes dos perfis de velocidade axial e raial €

possivel substitui-las na equagao de Navier-Stokes onde determina as variaveis q (z,t) e R (z,t):

zq?ﬂﬁ'Jr-q-_u +1&P_D
gt Rdat R oz T pdz

aR R*dg AR "

%20 o

Como a taxa de fluxo ¢ dada pela integral de superficie:

1
0= [jway= Eqﬂ:ﬁ'

Substituindo nas fungdes de q(z.t) e R(z.t):
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Onde S

diferencial se obtém:
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2

nmR2. Assim, uma simples substituicio dessas equagdes na equagdo
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Essa por sua vez ¢ chamado de “Equacao Mestre”, onde ela ¢ o modelo do sistema
dado pela taxa de fluxo e pressdo sanguinea em todo percurso. Nela, fazendo suposi¢cdes ou
inserindo dados € possivel encontrar os resultados esperados. (Rahman, 2012).

Inserindo as condigdes de contorno do sangue sendo a variacao da area do vaso nao

alterar em relacao ao tempo (t) e a altura (z). além disso, o gradiente de pressdo definido como

a variagao de pressao ao londo de uma determinada distancia g—z =100 a 40 mmHg @) Q=
1 a7 L/min; u=0,035a 0,05 cm?s; p = 1,043 a 1,057 g/cm®. Com isso fo1 desenvolvido
também o modelo matematico conhecido utilizando a equacdo de Hagen-Poiseuille (Rahman,

2012).

mR*

Q=m

dP 4pu 4Ly oP
—+—P+——=
dt R* pR%* 0z

Esse modelo foi utilizado considerando parametros estaticos, e dinamicos
separadamente. Entretanto foi também utilizado um outro modelo chamado aqui de “analise 2”
que considera diversos padroes dinamicos, como o fluxo sanguineo esta em constante variagao

ao longo do escoamento.
3.1.2 ANALISE 2

Inicialmente é abordado equacgdes ja mencionadas anteriormente para estimar
parametros de escoamento utilizando o cora¢do, sendo assim, parametros importantes como
pressdo, velocidade de fluxo, complacéncia e perda de carga localizadas. Essa analise tem por
logica inicial tentar encontrar curvas parametrizadas a partir de conceitos fisiologicos e fisicos.

Essa analise ndo compara as relacdes entre bombas, apenas simula pontos reais de fluxo

cardiaco.

Sendo organizados pelas seguintes equacoes:
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1= frep - € KT (T Trey)

A viscosidade do sangue, diferente de muitos outros fluidos, ¢ dinamico passando de
estados coagulativos (mais viscoso) e estados de controle coagulativos (menos viscoso), nesse
equacionamento € possivel relacionar a viscosidade em relacdo a temperatura. Podendo assim

ser dimensionado pequenas alteragdes. Sendo assim a i,..; como a viscosidade de referéncia

do sangue antes de sofrer alteracdes.
p:pref'l'kl' [02] + k, - HD

A densidade do sangue de forma semelhante a viscosidade também ¢ estudada de
forma dinamica sendo influenciado diretamente pela concentra¢do de oxigénio e hemoglobina

no sangue.

Q= Vsistotico " HR
60
Sendo a vazao calculada pelo volume de sangue expelido durante uma sistole

(contragdo) e a frequéncia cardiaca (bpm) durante a observagao.

L el

A velocidade de fluxo sendo a vazao sobre a drea de secdo transversal do vaso

sanguineo.

O numero de Reynolds calcula a caracteristica de fluxo, entretanto ¢ utilizada para

calculo de perda de carga.

6.9 e\
f=025- [logm (g + (3’7 . D) )l
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Fator de atrito calculado pela Equagdo de Churchill

=
Il
H--h

o e~

Perda de carga distribuida e perda de carga localizada respectivamente.

Com base nesses calculos expressos ja anteriormente € possivel encontrar curva do
sistema, sendo essa muito utilizada para dimensionamento de bombas, consiste na curva de

altura em funcdo da vazao.

Q
Hsistema = geometrica T hf +h,+(R-Q)+ C

Dessa forma sdo implementados conceitos pouco abordados anteriormente, Hg;stoma
representa a energia total necessaria para mover todo sangue no circuito. Ja Hgeometrica
geralmente calculado experimentalmente, representa a diferenca entre o ponto de entrada e
saida do sistema (energia potencial gravitacional). A resisténcia vascular periférica (R) é uma
medida importante em hemodinamica, usada para avaliar a resisténcia encontrada pelo sangue
ao fluir através dos vasos sanguineos periféricos, principalmente arteriolas. E calculada usando
a relacao entre a diferenca de pressdo e o fluxo sanguineo. A complacéncia (C) ¢ a medida da
capacidade de um vaso sanguineo de expandir e acomodar um volume em resposta a mudancgas

de pressdo. Pode ser expressa pela variacdo de volume sobre a variacdo de pressdo
(MACINTYRE, 1997).

o= AP
T Q
AV
C=2ap
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Ao observar trabalhos semelhantes foi possivel encontrar um banco de dados de sinais
fisiologicos adquiridos do BIDMC (Beth Israel Deaconess Medical Center). (GOLDBERGER,
2000). Tais informacdes trazem condi¢cdes de contorno reais implementadas ao modelo
elaborado anteriormente.

Portanto, com tais informacdes sera possivel fornecer dados iniciais para que seja gerado
graficos descrevendo curvas do sistema, assim como suas perdas de carga, assim, sera possivel
ter um parametro de curva cardiaca, podendo ser interpretado em trabalhos futuros como

modelo antes de perfusdes.

3.2 DADOS DE ENTRADA

A definicdo dos dados de entrada em uma simulacdo consiste em estabelecer os
parametros iniciais e condi¢des de contorno essenciais para modelar o comportamento do
sistema em estudo, englobando variaveis fisicas, propriedades dos materiais e caracteristicas
geométricas que possibilitam a parametrizacdo das equag¢des matematicas responsaveis por
reproduzir a dinamica real do fenomeno simulado; essa etapa € crucial para a obten¢do de
resultados confidveis, pois pequenas variagdes nos valores de entrada podem alterar

significativamente o desempenho do modelo (FOX et al., 2010; RAHMAN, 2012).

3.2.1 CORACAO

A analise do bombeamento cardiaco deve considerar suas particularidades em relacao
as bombas mecanicas convencionais. O cora¢do opera com contragcdes pulsateis, ajustando-se
dinamicamente as variacdes de pressao e resisténcia vascular, enquanto as bombas mecanicas,
como as utilizadas na circulacdo extracorporea, podem funcionar de forma continua ou pulsatil,
dependendo do seu principio de operacao. Para Gouvea o bombeamento cardiaco passa por trés
etapas importantes a serem abordadas, sendo elas Pré carga, definida como a pressao diastolica
final; Pos carga, sendo de certa forma a resisténcia minima em que a pressdo sanguinea deve
vencer para que aja ejecdo do fluido na circulacdo; Contratilidade, como a velocidade maxima
que a fibra muscular deve exercer na contracio (sistole), sendo desta maneira inversamente
proporcional & forca cardiaca, ou seja, quanto maior a for¢a necessaria para a contra¢ao

muscular, menor sua velocidade sistolica.
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Dando énfase na Pos carga, é possivel chegar a conclusdo de que a pressao minima
para ejecao depende da relacdo analoga a lei de Ohm, R = (P1 — P2)/F, onde R = resisténcia;
(P1-P2) = gradiente de pressao; F = fluxo. (GOUVEA, 2020)

A relagdo entre pressao e volume ¢é de dificil analise. Mas de forma didatica pode ser
descrito como por exemplo na representacdo abaixo do ventriculo esquerdo, onde BC ¢ a
contracao isovolumétrica, no ponto C € onde ocorre a resisténcia minima para abertura de
valvula adrtica, CD ¢ a ejecdo e assim se encerra a sistole, DC € o relaxamento 1sovolumétrico,
e em AB € no aumento do volume ventricular, e por fim B ha o estimulo para contracao
novamente. Condi¢des que podem ser expressas no grafico da figura 22 abaixo (GOUVEA,

2020):

Figura 22 - Grafico de representacdo do ciclo hemodindmico (PxV)
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Fonte - Monitoriza¢do hemodinamica: métodos invasivos. (GOUVEA, 2020)

Esse ciclo ocorre em condi¢des normais cerca de 50 a 90 batimentos por minuto, ou
seja, a variacao de pressdo intracardiaca ocorre milhares de vezes ao longo do dia. Entretanto,
para estudos de bombeamento mecanicos ¢ analisado essa variacdo extracardiaca. Estudos
realizados em pacientes demostram alteracdes de pressdo ao longo do dia, além disso, os valores
normais, hipertensdo e hipotensdo podem ser demostrados nas figuras 23 e 24 abaixo

(SCHMIDT, 2004):
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Figura 23 - Grafico de representacdo da alteracdo de pressdo ao longo do dia.

Ty
200 ™ Alteracoes da Pressao Durante um [ia
Tipa: masculing, 1% anos.
130 =
100
- 1 J
= T T ¥

Fonte - Medida indireta da presséo arterial sistémica (SCHMIDT, 2004)

Figura 24 - Representacdo de pressdes aceitaveis e suas alteracdes
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Fonte - Medida indireta da presséo arterial sistémica (SCHMIDT, 2004)

O sangue ¢ um fluido composto por plasma (fluido newtoniano), sais, agucares e

proteinas, dentre outros, em muitas vezes se comportado como um fluido nao newtoniano.
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Quanto a viscosidade do sangue ¢ possivel encontra-la a partir da equacao de Hagen-Poiseuille

m. AP. R* . - . g . .
Q= E onde na literatura se tem a vazdo média na aorta de 5 L/min. E possivel

encontrar uma viscosidade de aproximadamente 4,9 a 5,43 mPa.s considerando diametros de
artéria aorta 25 mm em meédia e veias cavas superior de 20 mm em média. Entretanto caso haja
constri¢oes ou dilatagcdes nas artérias influencia diretamente na mudanca de viscosidade do
fluido pela equacgdo de Poiseuille (Pereira, 2015).

Assim, pode-se concluir que valores satisfatorios para analise em condi¢des normais
sera de 90 a 120 mmHg para sistoles e 50 a 80 mmHg para didstole seguindo ciclos interruptos
cerca de 50 a 90 bpm. A uma vazdo média de 5 L/min, e viscosidade entre 4,9 ¢ 5,43 mPa.s

caso parametros de diametro entre 25mm para artérias e 20mm para veias.

3.2.2 BOMBAS DE ROLETE

Atualmente, apesar de provada ter influéncia em aspectos tromboticos e embolicos, €
ainda a maquina de fluxo mais utilizada em aparelhos extracorporeos, talvez muito por conta
da sua confiabilidade. Entretanto os parametros observados por biomeédicos no instante
cirirgico para diferentes tipos de bombas sdo pontos importantes para uma boa perfusao e
diminuicdo da lesdo ao paciente.

Quanto aos valores numéricos encontrados se da por um leitor de fluxo e um
manometro localizados antes do fluxo voltar ao paciente pela aorta. Assim esses dados sdo

(SPINA, 2018):

e Pressdo de saida entre 100 e 500 mmHg, podendo assim serem modificadas pela
compressao dos roletes nos tubos

¢ Fluxo volumétrico entre 1,5 e 7 L/min variando de acordo com o diametro do tubo e
rotacdo da bomba

e Hemolise mais elevadas se comparadas as bombas centrifugas

e Menor sensibilidade as mudancas nas viscosidades do sangue.

e Diametros de canulas Arterial entre 2,5 e 3,5 mm para neonatos e entre 6 ¢ 8 mm para
adultos. Ja canulas Venosas entre 4 e 4,5 mm para neonatos e entre 8 e 10 mm para

adultos.
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Imagens das bombas de rolete utilizadas na atualidade nas figuras 25 e 26.

Figura 25 - bomba rolete em funcionamento durante perfusio

Fonte — cardio surgery post ( Hennemann, 2020 )

Figura 26 - Esquema de instalagcdo de canulas em aparelhos modernos

Fonte - cardio surgery post ( Hennemann, 2020 )

Estudos realizados utilizando dispositivos auxiliares de calibracdo (DAC) notaram
variacOes de pressoes iniciais antes de efetivamente inserir dados requeridos ao equipamento

como representados na figura 27. As bombas roletes geram essas diferencas talvez pelo seu
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principio de funcionamento, entretanto biomédico perfusionistas mais experientes conseguem
gerar alteracdes de picos menores, trazendo assim uma resposta mais satisfatoria ao paciente.

(VIEIRA JUNIOR, 2011)

Figura 27 - Variacdes de pressdes em bombas roletes analisados pelo DAC
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Fonte - VIEIRA JUNIOR (2011)

3.2.3 BOMBAS CENTRIFUGAS

As bombas centrifugas estdo tomando forga pela influencia a reduc¢ao de complicacdes
em pacientes e os métodos adotados por biomedicos nao altera o circuito de perfusdo e sim
apenas na maquina de fluxo e os parametros que devem ser observados.

Desta forma os parametros de fluxo sdo obtidos devido ao leitor de fluxo e

manometros localizados antes da aorta (SPINA.2018).

e Pressdo de saida entre 50 e 300 mmHg sendo alterados pela rotacao e resisténcia de

fluxo

¢ Fluxo volumétrico entre 1,5 e 7,5 L/min sendo mais controlados e continuos se
comparados as bombas roletes.

¢ Rotacdo da bomba (RPM) entre 1500 e 3500 RPM controlados pelo biomédico a fim
de adequar os parametros sem que haja cavitacdo ou hemolise

e A bomba centrifuga ajusta automaticamente o fluxo com base na resisténcia do fluxo.
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e Diametros de canulas Arterial entre 2,5 e 3,5 mm para neonatos e entre 6 e 8§ mm para
adultos. Ja canulas Venosas entre 4 e 4,5 mm para neonatos ¢ entre 8 e 10 mm para

adultos.

Figura 28 - Bombas roletes de baixo custo no mercado

Fonte - Portal do Médico (2025)

A figura 28 acima demostra um modelo comum e de baixo custo desenvolvido para
perfusodes, entretanto seu formato tras diferencas de pressdo e cavitagdes indesejadas, ja
mencionadas anteriormente. Estudos feitos com bovinos com diferentes tipos de bombas foi
desenvolvido modelos que trouxeram pouco dano fisiologico, apesar de conseguirem atingir
pressoes de até¢ 400 mmHg. Segundo Dinkhuysen(2007) esses modelos abordados nas figuras
29 e 30 trazem fluxo mais continuos sem muitas varia¢des e lesdes agressivas ao individuo
além de serem mais facil de controlar sua vazao alterando apenas a rotacao, assim talvez seja
um meétodo alternativo de melhor eficiéncia fisiologica. Na atualidade modelos de bombas bem
similares as desenvolvidas por Dinkhuysen possuem rotores que fornecem uma aceleraciao do
fluxo apenas por atrito dos materiais, permitindo fluxo suave e sem pontos de grandes

diferencas de pressdo, observadas na figura 31.
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Figura 29 - Vista lateral de bomba centrifuga projetada por Dinkhuysen.
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Fonte - Bomba sangiiinea espiral: concepcdo, desenvolvimento e aplicacdo clinica de projeto

original(DINKHUYSEN, 2007)

Figura 30 - Foto da bomba centrifuga projetada por Dinkhuysen.

Fonte - Bomba sangiiinea espiral: concepcdo, desenvolvimento e aplicacdo clinica de projeto

original(DINKHUYSEN, 2007)



Figura 31 - Vista de bomba centrifugas utilizadas na atualidade
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Fonte - Portal do Médico (2025)

3.2.4 CANULAS

A canulacdo desempenha um papel fundamental no sistema de -circulagao
extracorporea (CEC), sendo responsavel pela conexdo segura e eficiente entre o paciente e o
circuito extracorporeo. Esse procedimento envolve a inser¢do de canulas em grandes vasos
sanguineos para garantir a retirada e o retorno adequado do sangue durante o suporte
circulatorio mecanico (Griffith et al., 2016).

As canulas venosas sd3o geralmente posicionadas na veia cava superior e/ou inferior,
permitindo a drenagem do sangue desoxigenado para o reservatorio venoso do circuito
extracorporeo. Por outro lado, as canulas arteriais, comumente inseridas na aorta ascendente ou
na artéria femoral, garantem o retorno do sangue oxigenado ao sistema circulatorio do paciente
(Moraes, 1986).

A escolha adequada das canulas depende de fatores como o perfil do paciente
(neonato, pediatrico ou adulto), a natureza do procedimento cirurgico e a configuracio desejada
para o circuito extracorporeo. O diametro e o comprimento das canulas influenciam diretamente
avazao e a perda de carga no sistema, sendo essencial um balanceamento cuidadoso para evitar
complicacdes, como a formac¢ao de trombos ou a ocorréncia de hemolise (Pégo-Fernandes et
al., 1989).

Além disso, a técnica de canulacao deve minimizar a geracao de bolhas de ar, que

podem causar embolias graves. Dispositivos modernos incluem filtros para remocdo de
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microbolhas e mecanismos para cata-bolhas no reservatério venoso, proporcionando maior
seguranca ao paciente (Griffith et al., 2016).

Além da habilidade do cirurgido, o sucesso da canulacdo depende de fatores como o
diametro e o material das canulas, que influenciam diretamente a resisténcia ao escoamento € a
geracdo de turbuléncia. Avancos recentes incluem canulas com revestimento hidrofobico e
perfis hidrodinamicos aprimorados e materiais biocompativeis, que reduzem a resisténcia ao
fluxo e minimizam a ativacao plaquetaria, podendo minimizar a formagao de trombos e otimizar
a perfusdo durante procedimentos prolongados (Asante-Siaw et al., 2010)

Assim, a canulacdo eficiente e segura é um componente critico para garantir o bom
funcionamento do sistema CEC, permitindo uma perfusdo adequada e segura durante os
procedimentos cirurgicos cardiacos complexos (Moraes, 1986).

O dimensionamento adequado das canulas em sistemas de circulacdo extracorporea é
essencial para garantir a eficiéncia do fluxo sanguineo e minimizar complicacdes. O
comprimento das canulas deve ser ajustado de acordo com a anatomia do paciente, evitando
trajetos excessivamente longos que possam gerar perdas de carga significativas (Griffith et al.,
2016). O diametro interno é um fator critico, pois influencia diretamente a vazdo; canulas
arteriais para adultos geralmente variam entre 6 e 8 mm, enquanto as venosas variam de 8 a 10
mm (Pégo-Fernandes et al., 1989). A espessura das paredes deve equilibrar resisténcia mecanica
e flexibilidade para minimizar traumas vasculares (Moraes, 1986). Além disso, o grau de
complacéncia das canulas deve ser cuidadosamente controlado para evitar deformacdes
excessivas sob pressoes elevadas, garantindo um fluxo continuo e seguro (Asante-Siaw et al.,
2010). Imagens de dispositivo de inser¢io em aorta e cavas, tails como esquema de

representacdo nas figuras 32 e 33

Figura 32 - Dispositivos utilizados na inserc¢do da veia cava ou aorta
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Fonte — Fundacdo Adib Janete (20253)
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Figura 33 - Representacdo da insercdo na aorta

Fonte — cardio surgery post ( Hennemann, 2020 )

4 RESULTADOS

Os resultados da simulacdo revelam que cada parametro do sistema possui um papel
unico e determinante: uma reducdo na area da secao transversal, por exemplo, ndo s6 diminui
a vazao, como também altera o regime de escoamento, enquanto o aumento do comprimento
do vaso intensifica as perdas de carga devido ao afrito interno; da mesma forma, variagdes na
temperatura influenciam diretamente a viscosidade do fluido, afetando a eficiéncia do
escoamento, e o gradiente de pressdo se configura como o motor que impulsiona o fluido,
balanceando a necessidade de manter uma circulagdo adequada sem provocar danos. Essa
abordagem isolada permite identificar como cada variavel contribui para o comportamento
global do sistema, servindo como base teorica para otimizar o design e a operagdo dos

dispositivos de circulagdo extracorporea.

4.1 SIMULACAO 1

A simulagao foi feita utilizando o software MatLab. Como logica, inicialmente
utilizou-se de parametros fisicos de modo estaticos, como por exemplo u = 0.005 Pa.s e
densidade p = 1060 kg/m3. além disso foi inserido intervalos de andlises das seguintes
informacoes:
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e Comprimento do vaso [20, 50, 100, 150]cm, sendo 20 cm situagdes cardiacas
aproximada, tornando assim observacdes entre entrada e saida do cora¢do e 150cm
situacoes do uso de canulas na circulacao extracorporea como extensdes de vasos;

e Areas de seco transversal [0.5, 1.0, 5.0, 10.0] cm?, sendo 0.5 cm? tubos geralmente
utilizados em cirurgias, 10cm? artérias maximas possiveis em pacientes ndo saudaveis;

e Gradiente de pressao {[50, 100, 150, 200] * 133,322} Pa, sendo pressdes mais baixas
para pacientes hipotensos e mais altas para casos hipertensos; por fim o tempode 0 a 10

segundos.

Feito isso é gerado 6 graficos bidimensionais para estudo a partir dos calculos fisicos
Jja mencionados anteriormente no modelo matematico, sendo esses, fluxo sanguineo pela lei
de Poisuelli e Modelo matematico em fun¢do do tempo.

Esses graficos foram parametrizados em:

e plot 1 ={luxo sanguineo em funcao da area de secao;

e plot 2 ={fluxo sanguineo em diferentes gradientes de pressao;

e plot 3 =pressdao em funcdo da drea de secdo;

e plot 4 =pressdao em funcao do comprimento do vaso

e plot 5 ={fluxo em funcao do raio do vaso;

e plot 6 = pressao em funcdo do comprimento. Dessa forma esses 6 modelos fornecem

dados para investiga¢do e estudo.

De maneira semelhante, mas agora tornando dinamicos efeitos antes retratados
estaticos, e p é implementado um grafico em 3D relacionando Vazdo, area de secdo e
temperatura, visto que a temperatura ¢ diretamente relacionada com a mudanca de viscosidade

e essa por sua vez diretamente relacionada a mudancgas de vazao

4.1.1 RESULTADOS DA ANALISE 1

Os resultados obtidos neste estudo oferecem uma analise abrangente do
comportamento dos sistemas de circulacao extracorporea com diferentes tipos de entradas. As
simulagdes realizadas permitiram avaliar parametros criticos, como vazao, pressao, temperatura

e viscosidade do fluido, com base em cendrios operacionais variados. Os graficos gerados
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possibilitam uma compreensao visual clara das interacdes entre essas variaveis, destacando as
diferencas no desempenho das altera¢des ocorridas no processo. A seguir, sao apresentados os
principais achados e discussdes relevantes que evidenciam oportunidades de melhoria e
otimizagdo desses sistemas.

Apos serem inseridos dados de entrada e funcdes especificas para estudo, foram
observadas as seguintes curvas sendo elas inicialmente em funcido do tempo, como observado

no modelo matematico e utilizando a lei de Possuelli:

Figura 34 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simula¢do hemodindmica
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 1: Fluxo Sanguineo em Funcio da Area de Secdo Transversal

Este grafico demonstra como o fluxo sanguineo varia com a area de se¢do transversal
dos vasos ou canulas. Para areas menores (tipicas de canulas usadas em neonatos), o fluxo ¢
reduzido devido ao aumento da resisténcia hidraulica. Ja para areas maiores, como em artérias
dilatadas, o fluxo aumenta significativamente

o Pequenas areas (0.5 cm?) resultam em baixos fluxos, exigindo maiores
gradientes de pressdo para compensagao.
o Areas maiores (5 a 10 cm?) mostram um aumento exponencial do fluxo,

evidenciando a relacdo direta pela equacao de Poiseuille.
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Como resultado € possivel perceber que a area da secdo traz uma influéncia
significativa ao fluxo sanguineo, entretanto no corpo humano as variacdes de area de secoes
ocorrem de forma gradual. Quanto ao dimensionamento de bombas é interessante notar que as
canulas de ambos os tipos de bombeamentos apresentam dimensdes semelhantes, mas que seu
impacto ao retorno as dimensdes cardiacas ndo ocorrem de forma gradual, trazendo talvez

zonas de turbuléncias, visto as altas variag¢des de fluxo influenciadas pelas diferencas de areas.

Figura 35 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simulacdo hemodindmica
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 2: Fluxo Sanguineo em Diferentes Gradientes de Pressao

Este grafico correlaciona o fluxo sanguineo ao gradiente de pressdo aplicado. Ele
destaca a importancia da pressao sistolica e da resisténcia vascular no desempenho dos sistemas
de bombeamento.

o Gradientes de pressao baixos (50 mmHg) resultam em fluxos insuficientes para

suprir a demanda metabolica.

o Pressdes mais altas (150-200 mmHg) geram fluxos elevados, mas podem causar

hemolise ou danos ao sistema, dependendo da viscosidade do fluido.
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Como resultado € possivel notar que as variacdes de fluxo para pressdes acima de
100mmHg nao sdo significativas. Entretanto, ao observar o corpo humano, pressoes elevadas
podem causar danos aos vasos periféricos. Quanto ao dimensionamento de bombas € visto que
ocorre diferencas de pressdoes de trabalho, mas que ambas sdo controladas pela rotagdo.

Provando assim, que as pequenas variagdes nao se mostram uma preferéncia entre bombas.

Figura 36 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simula¢do hemodindmica
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 3: Pressdao em Func¢do da Area de Secdo Transversal

Este grafico ilustra como a pressdo no sistema varia com a area dos vasos ou canulas.

A reducdo da area aumenta a resisténcia, gerando menor pressao ao sistema.

o Areas menores resultam em pressdes mais baixas, refletindo o impacto da
equacao de Bernoulli e das perdas de carga.
o Areas maiores reduzem a pressdo necessaria para um fluxo constante, indicando

melhor eficiéncia.

Como resultado, e comprovando pela equacdo de Bernoulli, € visto que a redugdo da

area de secdo ¢ reduzida a pressdo. Portanto, é necessario aporte mecanico maior para retorno
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ao sistema, como observado a constri¢do entre veias cavas e as canulas e a expansao entre
canulas e Aorta € necessario variagoes de pressoes para uma boa eficiéncia. Tornando assim,
zonas de possiveis variacdes das propriedades sanguineas. Oque explica pressdes de trabalho

das bombas chegarem a 400mmHg

Figura 37 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simula¢do hemodindmica
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 4: Gradiente de pressao em Fun¢ao do Comprimento do Vaso

Este grafico demonstra a relacdo entre gradiente de pressdo necessaria e o

comprimento do vaso ou canula, evidenciando as perdas de carga distribuidas.

o Comprimentos maiores (100-150 cm) resultam em quedas significativas de

pressdo devido ao atrito interno, especialmente em canulas finas.

o Em vasos curtos (20 c¢cm), a pressdo necessaria € menor, sugerindo menor

impacto das perdas distribuidas.

Como resultado € evidenciado que as perdas de carga afetam ndo somente no aporte de

fluxo necessario para vencer as forcas de atrito, como também na reducdo de gradiente de
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pressdo ao longo do tubo. De forma logica em casos dimensionados quanto menor o

comprimento de tubos menor sera a perda de pressao ao longo do trajeto.

Figura 38 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simula¢do hemodindmica

(QxR)
QXr

00016 |
0.0014 F
00012
0.0010 F

0.0008 |

Fluxa Q)

0.0006 |

0.0004

0.0002

QL0000 |-

0.5 10 15 20
R fcm)

Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 5: Fluxo em Funcao do Raio do Vaso

Este grafico foca na relacao direta entre o fluxo sanguineo e o raio do vaso, destacando

a sensibilidade do fluxo a pequenas variagdes no raio.

o Pequenas variagdes no raio impactam fortemente o fluxo, devido a dependéncia

do raio elevado a quarta poténcia na equacao de Poiseuille.

o Vasos de maior raio garantem maior fluxo com menor exigéncia de pressao.

Como resultado € possivel perceber que nos valores médios de raio de individuos
saldaveis (1 cm) de descarga do coracao (aorta ascendente) o valor aproximado de vazao ¢ 6
L/min, e variagdes pequenas proporcionam diferencas significativas. Ja nos casos da utilizagao
do CEC ¢ possivel perceber vazdes muito baixas devido a diminui¢do de raio, resultando assim

a necessidade de fluxos mais agressivos para vencerem as forcas de resisténcia.
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Figura 39 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta da simula¢do hemodindmica
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico 6: Pressao em Fun¢do do Comprimento

Este grafico complementa o grafico 4, mas com énfase no impacto direto das

propriedades do fluido e das canulas no gradiente de pressdo ao longo do comprimento.

e Canulas de maior comprimento exigem pressdes elevadas, especialmente quando o

fluido apresenta viscosidade elevada.

e Vasos mais curtos minimizam as perdas de carga, favorecendo sistemas com menor

consumo energetico.

Como resultado pode perceber necessidades de pressdes aumentarem proximo de
equacdes lineares em funcdo do comprimento do vaso. De forma paralela, quanto maior o vaso

maior a pressao necessaria para vencer as forcgas de atrito.

De forma semelhante, mas agora utilizando de como padrdo dinamico a variacao de

viscosidade em funcao da temperatura foi encontrado os seguintes graficos:
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Figura 40 - Grafico tridimensional gerados pelo software MATLAB, em resposta a simulagéo
hemodindmica (QxSxT)
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)
» Grafico Tridimensional: Vazio, Area de Secio e Temperatura

Esse grafico 3D explora a relacdo entre vazao, area de secdo e temperatura. A

temperatura impacta diretamente a viscosidade do sangue, alterando a vazao.

o Aumentos na temperatura reduzem a viscosidade do sangue, resultando em
maior vazao para areas de secdo constantes.

o Vazdes maiores sdo observadas em condi¢cdes de temperaturas elevadas (40°C)
e areas amplas, destacando a importancia do controle térmico no design de sistemas

extracorporeos.

Em paralelo além das complicagdes geradas pelo aumento na temperatura do sangue
serem relevantes para o comportamento de fluxo, € preciso destacar os perigos dessas
mudangas. Como por exemplo temperaturas acima de 42 °C podem ocorrer hemolises e

temperaturas mais baixas podem ocorrer perda de fun¢des de alguns orgaos (Drake, 2017).
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Como resultado ¢ possivel perceber que pequenas variagdes na temperatura resultam
em diferencas de fluxo além do prejuizo fisiologico serem graves. Provando assim a
importancia de um controle térmico ndo somente aos meios fisiologicos, mas nas propriedades

fisicas

Figura 41 - Gréfico tridimensional gerados pelo software MATLAB, em resposta a simulacdo
hemodindmica (QxSxv)
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

» Grafico Tridimensional: Vazdo, Area de Secdo e viscosidade

Esse grafico 3D explora a relacdo entre vazdo, area de secdo e viscosidade. A

temperatura impacta diretamente a viscosidade do sangue, alterando a vazao.

o Aumentos na viscosidade do sangue, resultando em menor vazao para areas de
secao constantes.

o Vazdes maiores sdo observadas em condi¢des de baixas viscosidades (3 mPa.s)
e areas amplas, destacando a importancia do controle fisiologico na mudanga da viscosidade,

como por exemplo processos coagulativos.
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Como resultado ¢ visto que processos coagulativos provenientes de fatores ja
ocasionados pela lesdo endotelial devem ser controlados, visto que tais fatores trazem influencia

nao apenas ao fluxo visto nos graficos acima, como também na formacao de trombos.

4.2 SIMULACAO 2

A simulacao foi realizada utilizando o MATLAB. Ao observar trabalhos semelhantes
foi possivel encontrar um banco de dados de sinais fisiologicos adquiridos do BIDMC (Beth
Israel Deaconess Medical Center). (GOLDBERGER, 2000)

Um dataset usado em pesquisas médicas. Tais dados fornecidos na simulac¢ao sdo dados

elétricos de exames comuns utilizados na atualidade, consiste em (Pimentel, 2017):

o Eletrocardiograma (ECG): mede os potenciais elétricos gerados pelo coracao
durante o ciclo cardiaco, capturando picos como P, QRS e T.

o Fotopletismografia (PPG): Mede as variagdes no volume de sangue periférico
através da absorc¢ao de luz por tecidos. Principais dados sdo AC = Oscilagdes devido ao fluxo
pulsatil do sangue (sinal arterial); DC = componente estavel relacionado ao volume sanguineo
total. Este exame avalia o fluxo sanguineo nos tecidos estimando parametros cardiovasculares
como frequéncia cardiaca e saturagao de oxigenio.

o Impedancia Toracica (Respiracio): Captura alteracdes no volume Pulmonar
com base em variacdes de impedancia elétrica no torax. Detecta variagdes nos padrdes
respiratorios como apneias ou hipoventilacdo. Identificando possiveis doengas pulmonares

obstrutiva cronica (DPOC).

Na selecao de dados o codigo tem objetivo inicial buscar aleatoriamente um registro
do dataset carregado. Apos a selecao de dados o cddigo acessa sinais especificos de ECG, PPG
e respiracao associados ao registro escolhido, sendo esses dados brutos e frequéncia de
amostragem.

Cabe ressaltar que os sinais gerados de tais exames s3o ondas elétricas fornecendo assim
valores numeéricos, como por exemplo pulso elétrico maximo, representados pelo pico de onda,
fornecem no caso de exames de eletrocardiograma a contracdo sistolica e sua poténcia

energética.
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Proximo passo, o codigo processa os sinais de ECG, para determinar a frequéncia
cardiaca e utilizar o sinal de PPG para determinar a amplitude do pulso. Esses parametros sao
fundamentais para determinar as condicdes fisiologicas do paciente.

Foi identificado os picos mais altos no sinal ECG, que correspondem aos picos R, que
por sua vez representam a despolarizacao ventricular, um evento elétrico que precede a
contracao dos ventriculos, ja abordados anteriormente. Calculando esses intervalos de picos
(RR) refletem a frequéncia cardiaca por segundo e posteriormente por minuto (bpm).

O processamento do PPG consiste na diferenca entre os valores maximos e minimos de
sinal, que por sua vez representa o volume pulsatil nos vasos periféricos. Dessa maneira €
possivel encontrar a pressdo arterial média, assim como a pressdo sistolica e diastolica.
Variagdes de amplitudes representam diferencas de fluxo durante a analise.

Ap0s o calculo baseado no banco de dados é apresentado os célculos de parametros
fisicos como da viscosidade em fun¢do da temperatura, calculo da densidade em funcao da

concentracdo de oxigénio e hemoglobina.

1= frep - €K (T Trey)

p:pref+k1'[02]+k2'Hb

A vazdo pulsatil € calculada a partir do volume sistolico, sendo por sua vez calculado

através da amplitude de sinais do PPG.
Q= Vsistotico " HR
60
Vsistotico = Appg * 70 X 107°
Sendo: Vgisrotico = Volume sistolico (m?)

HR = frequéncia cardiaca do paciente (bpm)

App; = amplitude de sinal de PPG

O calculo da velocidade do fluxo sendo tanto arterial quanto venoso:
v =

Q
4
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Em seguida ¢ inserido calculos do nimero de Reynolds e fatores de atrito tanto venoso
quanto arterial. Dessa maneira € possivel calcular tantas perdas de cargas localizadas e
distribuidas e a soma entre elas.

A partir disto € inserido altura total do sistema em fun¢do da resisténcia vascular
periférica (R) perdas de cargas, vazao e complacéncia (C). ja a complacéncia calculada em
funcao das varia¢des de volume e pressdo durante o escoamento e a resisténcia em funcdo da
diferenca de pre¢do e vazao.

Tendo todos os parametros ja dimensionados € plotado graficos de facil visualizagao
e analise dos valores calculados. Sendo esses altura total do sistema, resisténcia vascular
periférica, complacéncia, perdas de cargas totais venosas e artérias. Todos dimensionados em
funcao da vazao, demostrando a contribui¢do cardiaca para todos esses processos.

Tais parametros ndo traz comparacdo entre sistemas externos, mas demonstra
matematicamente curvas do sistema cardiaco. Para que a partir disto seja possivel dimensionar

melhorias em sistemas artificiais como na CEC.

4.2.1 RESULTADOS DA ANALISE 2

Apos serem feitos parametrizagdes especificas para estudo, foram gerados 3 graficos
separadamente. Mediante ao banco de dados clinicos de cada paciente, cada grafico possui
diferenca de resultados. A simulacdo usa como referéncia esses dados e, portanto, foram
analisados que as diferencas fisiologicas de cada individuo geram resultados relativo as
mudancas entre elas. Sendo assim, cabe ao estudo observar padroes de semelhancas e
caracterizar o que deve ser utilizado para replicagdo mecanica. Um ponto interessante ao ser
observado no grafico foi na variagcdo de retas provando assim a oscilacdo de sinal devido ao
fluxo pulsatil do corac¢ao. Tornado a reta expressa abaixo como tendencia de funcao pela soma

de infinitas retas paralelas.

68



Figura 42 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta hemodindmica baseados no banco
de dados de BIDMC (paciente 1)
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

Como resultado foi possivel analisar oscilagdes de curvas, sendo elas um emaranhado
de retas paralelas, demostrando assim a resposta de um fluxo pulsatil. Dando um “zoom-out” é
possivel destacar as tendéncias de curvas demonstrados nas figuras 42,43 e 44, visto que
modelos de possiveis substituicdes geram fluxos continuos.

Nesse caso € possivel perceber que o individuo possui propriedades de fluxo dentro da
média sendo vazodes variando entre 2 e 4,5 L/min fornecendo assim possibilidades de recalque
entre 0,5 e 1,9m de altura. Se mostrando dentro da média esperada.

Quanto as curvas de complacéncia foram vistas uma variacao entre 0,5 e | mm3*/mmHg
demostrando a elasticidade dos vasos sanguineos e sua capacidade de adaptar pequenas
variacdes de pressao.

Quanto as perdas de cargas venoso e arterial fo1 visto uma variagao entre 0,08 a 0,21 m
e 0,02 a 0,1 m respectivamente. Demostrando assim a influéncia das areas de se¢des dos vasos
e suas resisténcias ao escamento.

Quanto a resisténcia vascular periféricas foram descartados por erros de grandezas e na

imprecisdo nos calculos
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Figura 43 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta hemodindmica baseados no
banco de dados de BIDMC (paciente 2)
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

Ja nesse caso € possivel perceber que o individuo possui propriedades de fluxo apesar
de alto se comparados ao paciente anterior estd ainda dentro da média padrao, vazdes variando
entre 3 e 6,9 L/min fornecendo assim possibilidades de recalque entre 1,5 e 3m de altura. Se
mostrando um pouco acima do esperado, mas representando talvez condi¢des clinicas adversas,
como por exemplo um coragdo grande por conta de maus habitos, embora tais condi¢des ndao
tenham sido avaliadas.

Quanto as curvas de complacéncia foram vistas uma variacdo entre 0,75 e 1,5
mm?*/mmHg demostrando a elasticidade dos vasos sanguineos e sua capacidade de adaptar
pequenas varia¢oes de pressao.

Quanto as perdas de cargas venoso e arterial foi visto uma variac¢do entre 0,2 a 0,55 me
0,05 a 0,25 m respectivamente. Demostrando assim a influéncia das areas de se¢des dos vasos
e suas resisténcias ao escamento.

E visto nesse caso perdas de cargas maiores mostrando também a influéncia de

condicdes clinicas adversas, assim como as diferencas anatomicas.
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Figura 44 - Graficos gerados pelo software MATLAB, em resposta hemodindmica baseados no
banco de dados de BIDMC (paciente 3)
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Fonte — Elaborado pelo autor (Matlab, 2025)

Por fim, nesse ultimo caso € visto que o individuo possui propriedades de fluxo dentro
da média padrio, vazdes variando entre 2,95 e 6,3 L/min fornecendo assim possibilidades de
recalque entre 1.4 e 2,7m de altura. Se mostrando um pouco acima do esperado, mas
representando talvez condi¢des clinicas adversas, como por exemplo um coragdo grande por
conta de maus habitos, embora tais condi¢des ndo tenham sido avaliadas.

Quanto as curvas de complacéncia foram vistas uma variacdo entre 0,75 e 1,5
mm?*/mmHg demostrando a elasticidade dos vasos sanguineos e sua capacidade de adaptar
pequenas varia¢oes de pressao.

Quanto as perdas de cargas venoso e arterial foi visto uma variacdo entre 0,15a0,5me
0,05 a 0,2 m respectivamente. Demostrando assim a influéncia das areas de se¢des dos vasos e

suas resisténcias ao escamento.

A simulacdo gera uma analise grafica para cada paciente selecionado de forma aleatoria,
e para efeito de comparacao foram avaliados 3 pacientes. Foi visto que o formato da curva
desses pacientes sofreu pouca alteracdo, entretanto, mediante a possiveis anatomias diferentes,
ou respostas fisiologicas diferentes entre si, € possivel notar diferencas de vazdo necessarias
para alcancar altura do sistema. No grafico acima é possivel notar as perdas de carga venosa e
arterial. Os comprimentos de vasos foram tratados de mesma dimensdo a fim de comparag@o.

Area de secao de veias sdo menores que artéria, assim ¢ possivel notar uma ligeira diferenca
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entre suas perdas de cargas. Em ambos os casos foram vistos valores de complacéncia
crescentes visto o grau de elasticidade dos vasos sanguineos. Quanto a resisténcia vascular
periférica fo1 ignorada.

Tal simulacdo foi realizada baseado nos dados cardiacos, de fluxo e pressdo de
individuos aleatorios, assim, talvez seja possivel replicar tais condi¢cdes impostas a situacoes
artificiais.

Como resultado entre esses trés pacientes foi observado que para vazdes médias para os
individuo analisados é de 4,5 I./min a altura total do sistema médio € de aproximadamente 1,9
metros. Ou seja, individuos com alturas superiores a 2 metros, nessas condi¢des clinicas,
provavelmente teriam insuficiéncia sanguineas. Entretanto, a anatomia dos seres vivos ndo ¢
fixa, mas se transforma ao longo do tempo para responder as demandas do ambiente e as
funcdes necessarias para a sobrevivéncia. Em outras palavras, as estruturas corporais se moldam
de maneira a otimizar o desempenho e a resiliéncia de cada organismo, ajustando-se as
condi¢des impostas por seu meio e as pressdes evolutivas. Esse processo de adaptacdo, que
reflete a plasticidade biologica, garante que os individuos desenvolvam caracteristicas
morfologicas que favorecem a sua eficiéncia e a continuidade da espécie. (DARWIN, 2009).

Os resultados obtidos neste estudo destacaram o papel fundamental da engenharia
mecanica na analise, projeto e otimizacdo dos sistemas de circula¢do extracorporea. Por meio
das simulagdes e modelagens matematicas realizadas, foram avaliados parametros criticos,
como gradiente de pressao, vazao, viscosidade e perdas de carga em sistemas de bombeamento
cardiaco e extracorporeo. Esses parametros foram integrados em graficos e modelos
tridimensionais para facilitar a compreensao do comportamento dos fluidos em diferentes
condicdes operacionais.

As analises mostraram que o desempenho das bombas de circulacao extracorporea €
altamente sensivel as condicdes de operacdo e ao design mecanico dos componentes. Ao
analisar estudos comparativos foi visto que no caso das bombas centrifugas, o formato conico
do rotor e o vortice gerado reduzem significativamente a possibilidade de cavitacao e danos ao
fluido, garantindo maior estabilidade do fluxo. Ja nas bombas de rolete, verificou-se que a
compressao mecanica das canulas gera flutuacdes de pressdao, aumentando o risco de hemolise
e trombose, principalmente em altas velocidades de operacdo. Quanto as simulacdes, esses
comportamentos ndo foram avaliados, entretanto, usando equacdes baseadas na mecanica dos
fluidos, como a equacdo de Navier-Stokes, ndo foi verificado padrdes significativamente

diferentes entre elas, dados as condi¢des de input serem semelhantes. Foi observado também
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que variacdes minimas de pressdo e vazdo de descargas nao trazem influéncia no fluxo, mas
sim na influéncia entre as diferencas das areas de secdes.

Os graficos que correlacionam as variagdes de vazdes em funcdo de area de secdo e
comprimento de tubos trazem evidéncias claras que o simples “by-pass” do transporte
sanguineo trazem grandes perturbacdes ao escoamento, talvez tirando-os até mesmo do regime
laminar, apesar de ndo terem sido analisados tal fatos. Ja segundo Fernandes Pégo (1989) as
bombas centrifugas operam predominantemente em regimes laminares controlados, enquanto
as bombas de rolete frequentemente atingem transi¢des para regimes turbulentos, o que
compromete a eficiéncia do sistema, apesar das bombas serem eficientes a diferentes tipos de
viscosidades, trazendo assim confiabilidade ao sistema. A modelagem também demonstrou que
o dimensionamento correto das canulas (didmetro e comprimento) ¢ essencial para minimizar
as perdas de energia, sendo um desafio de engenharia que impacta diretamente na performance
do sistema.

Um aspecto critico observado durante o estudo foi a influéncia das transicdes
geométricas entre vasos sanguineos e canulas, bem como as expansdes subsequentes dessas
conexdes. Essas mudancas abruptas de diametro causaram variagoes significativas de pressao
e fluxo no sistema.

As analises mostraram que as constri¢des entre vasos e canulas, especialmente em
pontos de entrada, criam um aumento consideravel na velocidade do fluxo, conforme previsto
pela equacdo de continuidade. Esse aumento de velocidade, associado a redugdo da area de
secao transversal, eleva o gradiente de pressdo local, potencializando perdas de carga e
aumentando o esfor¢o necessario para o bombeamento eficiente do fluido.

De forma semelhante, as expansoes subsequentes, ao final das canulas, causaram uma
brusca desaceleracdo do fluxo. Esse fenomeno, além de provocar flutuagdes na pressdo,
contribui para possibilidade de surgimento de turbuléncias no fluido, especialmente em
sistemas operando com altas vazoes.

Além disso, o uso de parametros dinamicos na simulacio revelou que alteracdes na
viscosidade do sangue, influenciadas pela temperatura e pelo design do sistema, afetam
diretamente o comportamento mecanico do fluido. Isso destaca a importancia do controle
térmico nos sistemas de circulacdo extracorporea e a necessidade dos trocadores de calor para
manter condicdes ideais de fluxo e saude do paciente. Esses resultados refor¢am a relevancia
de aplicar principios de engenharia mecanica no desenvolvimento de equipamentos mais

seguros e eficientes para o suporte circulatorio
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5 CONCLUSAO

Este trabalho reforca a importancia da engenharia mecanica no estudo e no
desenvolvimento de sistemas de circulac¢do extracorporea, apresentando observagoes que aliam
eficiéncia mecanica e seguranca para pacientes submetidos a cirurgias cardiacas. A analise
detalhada dos mecanismos de bombeamento demonstrou que o desempenho desses sistemas
depende diretamente de parametros mecanicos, como o design dos rotores, o dimensionamento
das canulas e a escolha de materiais com propriedades adequadas para minimizar perdas de
carga, cavitacdo e danos ao fluido.

Ao analisar estudos fisiologicos envolvendo o sistema foi observado que as bombas
centrifugas se mostraram superiores em aspectos mecanicos, como a capacidade de ajustar
automaticamente o fluxo as condi¢des de resisténcia do sistema, e a reducdo de impactos
hemodinamicos, gracas ao design eficiente de seus rotores conicos e a menor ocorréncia de
pressdes negativas.

Por outro lado, as bombas de rolete, embora mais simples e amplamente utilizadas,
gracas a sua confiabilidade em diversas situagdes, apresentaram limitag¢des significativas, como
maior desgaste mecanico, flutuacdes de fluxo e menor eficiéncia energética, o que representa
desafios para a engenharia no aprimoramento desse tipo de sistema.

Ja os modelos matematicos utilizados neste estudo, baseados nas equagdes de Navier-
Stokes e Poiseuille, permitiram compreender detalhadamente a dinamica do fluxo sanguineo
em diferentes cenarios, considerando gradientes de pressdo, viscosidade e perdas de energia.
Essa abordagem matematica possibilitou identificar os principais gargalos operacionais e
sugerir melhorias no design mecanico dos sistemas.

Tais pontos importantes abordados fo1 na baixa diferenca entre as bombas quanto aos
padroes de fluxo e pressdo gerados na saida de ambas (ponto de descarga), visto que os dados
“input” sdo semelhantes e pequenas oscilacdes de pressdo ou vazdo ndo trazem prejuizo ao
sistema, variando assim apenas as propriedades fisiologicas descritas na literatura, entretanto
como surpresa do estudo, foi observado pontos importantes quanto as tubulacdes utilizadas.

As analises evidenciaram que essas transi¢des sdo responsaveis por variagoes abruptas
no gradiente de pressdo e com isso, na possibilidade da alteracdo do regime de escoamento. Em
particular, as constri¢des intensificam o esforco das bombas, aumentando as perdas de carga e

potencializando o risco de hemolise. Por outro lado, as expansdes associadas promovem
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desaceleragoes do fluxo, criando zonas de turbuléncia que nao apenas diminuem a eficiéncia
do sistema, mas também elevam o risco de complicagdes hemodinamicas.

Os resultados obtidos neste estudo reforcam a importancia de um design otimizado
para as transicdes geomeétricas entre vasos sanguineos e canulas nos sistemas de circulacdo
extracorporea. A constricao inicial no ponto de entrada e a expansdo subsequente no ponto de
retorno ao sistema circulatorio humano tém impactos profundos sobre os parametros de fluxo.

Com isso0, o estudo destaca a necessidade de integrar conhecimentos de mecanica dos
fluidos, termodinamica e dinamica estrutural no desenvolvimento de equipamentos de
circulacdo extracorpdrea. Avancos futuros podem incluir o uso de simulagdes computacionais
mais robustas, como a fluidodinamica computacional (CFD), para validar e refinar os modelos
propostos, além de explorar novos materiais e tecnologias que otimizem a eficiéncia mecanica
e reduzam os custos operacionais.

Por fim, cabe destacar a relevancia de uma abordagem interdisciplinar, combinando
conhecimentos de engenharia mecanica e fisiologia cardiovascular, para aprimorar a seguranca

e a eficacia dos sistemas de circulagao extracorporea.
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