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RESUMO

0 sistema cardiovascular ¢ um dos sistemas mais importantes do corpo humano e tem sido alvo
de varios estudos biomédicos. A simulacao de diferentes sistemas fisiologicos pode ser muito Uutil
quando utilizada como ferramenta pedagdgica, pois permite uma melhor observacdo e compreensao
dos papéis desempenhados por cada mecanismo em varios processos. O desenvolvimento de um
simulador do sistema cardiovascular possibilita reinterpretar todo o sistema fisioldgico, com a
vantagem de se usar os mesmos transdutores e sensores que, normalmente, sao utilizados para
monitorizar varios parametros hemodinamicos, durante o diagnostico e tratamento de doencas

cardiovasculares.

A presente dissertacdo tem como objetivo o desenvolvimento de um protétipo capaz de simular o
sistema cardiovascular humano, também denominado como duplicador de pulsos, e de reproduzir os

diversos parametros fisiologicos envolvidos no processo.

Este trabalho divide-se em duas partes. Inicialmente, descreve-se a simulacdo do sistema
cardiovascular realizada com recurso ao software Aufomation Studio™, geralmente utilizado em
projetos de circuitos hidraulicos. A segunda parte refere-se ao projeto mecanico do protétipo do
simulador cardiovascular, englobando o dimensionamento, selecao e modelacao de todos os
componentes deste sistema. O projeto de ambos os simuladores engloba varios componentes
hidraulicos e electro-hidraulicos, tais como, valvulas, cilindros, bombas e transdutores de pressao,
pressostatos (sensores de pressao) e fluxdmetros. Tanto a simulacdo como o projeto mecanico
reproduzem com elevada precisao o0 processo mecanico, os diferentes parametros e o comportamento
fisiologico do sistema cardiovascular, em particular, da circulacao sistémica, que pode ser descrita em

termos das suas variaveis hemodinamicas.

Finalmente, apresenta-se uma estimativa do custo de aquisicdo deste equipamento, que

comparado com outros disponiveis no mercado, apresenta um valor significativamente reduzido.

A partir deste projeto, & possivel construir, de uma maneira mais facil e econémica, um simulador
do sistema cardiovascular. Quando usado como ferramenta pedagodgica, permite ndo sé6 uma melhor
percecdo do funcionamento deste complexo sistema anatomico como também possibilita uma melhor

visualizacdo da influéncia das diversas variaveis na regulacao do fluxo sanguineo humano.
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ABSTRACT

The cardiovascular system is one of the most important systems of the human body and has been
the target of many biomedical studies. The simulation of different physiological systems may be useful
when used as a pedagogical tool, as it allows a better visualization and understanding of the role of

each mechanism in the different processes.

The development of a cardiovascular system simulator allows to reintrepertate the whole
anatomical system, with the advantage of using the same transducers and sensors, which are typically
used to monitor various hemodynamic parameters during diagnosis and treatment of cardiovascular

diseases.

This dissertation aims to develop a prototype able to simulate the human cardiovascular system,

and to reproduce several physiologic parameters involved in the cardiovascular process.

This work is divided in two parts. Initially, it describes the hydraulic simulation of the left side of the
heart, using the Automation Studio™ software usually used in hydraulic circuits projects. The second
part concerns the detailed mechanical design of the cardiovascular simulator, which includes the
sizing, selection and modeling of all components of this system. In both cases, the design includes
several hydraulic and electro-hydraulic components, such as valves, cylinders, pumps, pressure

transducers, flowmeters and pressure switches.

Both simulation and mechanical design reproduce, with high precision, the mechanical process,
the different parameters and the physiological behavior of the cardiovascular system, specifically the

systemic circulation, which can be described in terms of its hemodynamic variables.

Finally, it is presented an appraisal of this equipment acquisition cost, which compared to the ones

available in the market, presents a meaningfully lower value.

Based on this project, it is possible to build, in an easy and cheap way, a cardiovascular simulator.
When used as a pedagogical toal, it allows not only a better insight of this complex anatomical system
functioning but also a better visualization of its influence in the diverse variables of the human blood

flow regulation.
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1 INTRODUCAO

0 estudo do sistema cardiovascular humano tem despertado particular interesse por parte das
equipas de investigacao, ndo s6 da area da medicina mas também da area da engenharia. A
necessidade de englobar a area da engenharia neste tipo de investigacdo deve-se a possibilidade de
realizar simulacdes fisicas deste sistema, e assim ter um melhor conhecimento do funcionamento do

mesmao.

O sistema cardiovascular pode ser entendido como um sistema hidraulico, em que o coracéo
funciona como bomba, o sangue como fluido, e os vasos sanguineos como tubos/caminhos de
distribuicdo do sistema. Dependendo das condicdes de funcionamento do coracdo, condicdes
fisiologicas normais ou anormais, a quantidade de sangue fornecida aos orgaos é diferente, tornando-
se importante o estudo da pressao e do caudal debitado pelo coracdo nas diferentes situacdes,
intitulado de hemodinamica. Para uma melhor percecao desta ciéncia &€ necessario desenvolver um
equipamento capaz de reproduzir, com fiabilidade, as diferentes condicdes de funcionamento do
sistema cardiaco, tais como, diferentes pressoes arteriais, diferentes frequéncias cardiacas ou mesmo

diferentes caudais sanguineos.

A utilizacao deste equipamento torna possivel simular o funcionamento do sistema cardiovascular

humano, permitindo assim prevenir ou diagnosticar doencas cardiovasculares.

1.1 Objetivos

As doencas cardiovasculares afetam, cada vez mais, uma grande percentagem da nossa
populacdo tornando-se, por isso, indispensavel o estudo detalhado do sistema cardiovascular e de
todos os seus parametros. O objetivo deste projeto foca-se no desenvolvimento de um protétipo capaz
de simular o sistema cardiovascular humano. Este deve ser capaz de reproduzir os diversos
parametros fisioldgicos envolvidos neste sistema, tais como, pressao arterial, frequéncia cardiaca,

caudal sanguineo, viscosidade sanguinea, entre outros.

1.2 Estrutura da dissertacao

Esta dissertacao esta estruturada em seis capitulos, sendo este o primeiro, no qual é realizada

uma breve introducao ao tema e sao apresentados os seus principais objetivos.
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No capitulo 2 sdo apresentados alguns exemplos de simuladores desenvolvidos por outros
autores, bem como as suas caracteristicas e principios de funcionamento. Neste capitulo, ¢ também

apresentada a norma 1SO 5840, que normaliza simuladores deste género.

No capitulo 3 apresentam-se todos os principios fisicos, anatomicos e fisiologicos, necessarios ao

desenvolvimento do projeto do simulador do sistema cardiovascular.

O capitulo 4 dedica-se ao projeto hidraulico do simulador proposto nesta dissertacao, utilizando o

software Automation Studio™. Demonstra-se ainda o modo de funcionamento do simulador.

No capitulo 5 descreve-se o projeto mecanico de um duplicador de pulso. Neste capitulo
apresenta-se 0 dimensionamento, a selecdo e a modelacdo virtual de todos os componentes

constituintes do simulador, utilizando o software Sofidwor#s.

Por ultimo, no capitulo 6, apontam-se as principais conclusdes obtidas do trabalho efetuado e

apresenta-se sugestdes para possiveis trabalhos futuros.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

Ao longo dos anos, diversos simuladores foram desenvolvidos a fim de investigar ndo sé o
funcionamento do sistema cardiovascular, mas também para avaliar o desempenho hidrodinamico de
valvulas cardiacas artificiais [1] [2] [3] [4] [5]. Estes simuladores sado, normalmente, designados por
sistemas duplicadores de pulso. Basicamente, estes sao compostos por um circuito hidraulico por
onde circula o fluido, varias camaras ou reservatorios, que representam partes integrantes do sistema
cardiaco, como ventriculos ou auriculas, um sistema de bombeamento pulsatil, responsavel pelo
deslocamento do fluido ao longo do circuito e transdutores para medicdo de caudal e de pressdo do

fluido.

A fisiologia do sistema cardiovascular humano é descrita por algumas variaveis, como por
exemplo, a complacéncia arterial e a resisténcia periférica, que influenciam o modo como o sangue flui
ao longo da rede arterial [6]. Quando o objetivo do simulador assenta na obtencdo de curvas de caudal
e de pressao semelhantes as fisioldgicas, estas variaveis devem ser reproduzidas de forma precisa.
Normalmente, para simular estes parametros sao utilizados sistemas com tubos rigidos,
estrangulamentos e cdmaras com ar na parte superior. A utilizacao de estrangulamentos ou valvulas
estranguladoras € a forma mais utilizada para representar a resisténcia periférica. Por outro lado, a
complacéncia ¢ obtida através da introducdo de ar em varias camaras do circuito. E essencial uma

correta manipulacao de cada variavel de forma ao equipamento ser fiavel e preciso.

O objetivo final da utilizacao deste tipo de dispositivos é a obtencdo das curvas de caudal e
pressao nas camaras cardiacas simuladas. Nos diferentes simuladores desenvolvidos por outros
autores existe uma grande variedade de transdutores de pressao e fluxdmetros utilizados para a
obtencao de dados [1] [2] [3] [4] [5] [6] [7] [8] [9]. A forma como as curvas de pressao e de caudal
sao apresentadas varia de sistema para sistema. Por exemplo, alguns deles utilizam transdutores de
pressao relativa, enquanto outros utilizam transdutores de pressao absoluta, o que resulta em
diferentes curvas de pressdo. Devido ao elevado numero de configuracdes existente em cada
simulador, nem sempre ha uma coincidéncia das curvas obtidas. Contudo, as curvas apresentadas em

cada um deles devem ser semelhantes as curvas fisiologicas humanas.

Nos ultimos 40 anos, foram desenvolvidos varios projetos de sistemas duplicadores de pulso, tais

como, PD-1100-BDC Laborafories, Profomedlabs Heart Valve Pulse Duplicator, Sheffield pulse
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auplicator (1], Yoganathan-FDA system [2], Aachen pulse duplicator [3], Vivitro pulse duplicator [4] e
Dynateklabs MP3 Pulse Duplicator [5]. Em todos eles, apesar de apresentarem estruturas diferentes,

os dispositivos tentam simular as condicoes fisiologicas reais e humanas.

2.1 Simuladores existentes

Os duplicadores de pulso Yoganathan-FDA system, Aachen pulse duplicator, Sheffield pulse
auplicator, descritos em seguida, apesar de terem sido projetados e construidos nas décadas de 80 e

90, ainda hoje sao utilizados e sendo mesmo alvos de referéncia.

A Figura 1 mostra, esquematicamente, o duplicador de pulso desenvolvido por Yoganathan e
utilizado pela Food and Drug Administration (FDA) [2] para realizar testes em valvulas cardiacas. Este
dispositivo simula apenas a parte esquerda do coracéo, sendo constituido pela auricula esquerda, pelo
ventriculo esquerdo e pelas valvulas aortica e mitral. O bombeamento de fluido é feito através de um
cilindro atuado por ar pressurizado e controlado eletronicamente por valvulas solenoides. A
manipulacdo do débito e da frequéncia cardiaca é feita através de interruptores (botdes) acionados

pelo utilizador que por sua vez atuam valvulas solenoides.
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Figura 1 — Diagrama esquematico do simulador projetado por Yoganathan [2].

O duplicador de pulso desenvolvido por Reul et al. [3] foi o primeiro com uma disposicao espacial
semelhante a anatémica, isto é, todos os componentes estdo montados verticalmente, tal como

acontece no corpo humano. Outra particularidade deste simulador ¢ o seu sistema de bombeamento.
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Este & composto por um sistema electro-hidraulico que comprime uma camara de silicone, que por
sua vez bombeia o fluido para o sistema, representando assim o bombeamento sanguineo efetuado
pelo ventriculo esquerdo. A manipulacdo da frequéncia e do débito cardiaco permite a simulacdo de

condicdes fisioldgicas normais ou sob esforco fisico.
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Figura 2 — Diagrama esquematico do simulador projetado por Reul et al. [3].

O dispositivo desenvolvido pela Universidade de Sheffield [1] (Figura 3) é bastante semelhante
aos dois modelos apresentados anteriormente. Este foi projetado essencialmente para a realizacao de
testes hidrodinamicos em valvulas cardiacas (mitral e adrtica). Uma das vantagens deste dispositivo é
a disposicao das valvulas cardiacas, onde a valvula mitral esta inserida entre duas camaras, que
representam a auricula e o ventriculo esquerdos, e a valvula aortica entre uma camara e um tubo, que
representam o ventriculo esquerdo e a artéria aorta, tal como acontece no sistema cardiaco humano.
O sistema de bombeamento de fluido é composto por um motor de corrente continua e um servo-
amplificador que atuam um parafuso sem-fim, que por sua vez movimenta um pistdo inserido num
cilindro permitindo a ejecao de fluido no dispostito. O simulador contém um mecanismo de recolha e
analise de dados, controlada por um microcomputador, capaz de gerar automaticamente curvas de

pressao e caudal semelhantes as fisiologicas.
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Figura 3 — Diagrama esquematico do simulador pela Universidade de Sheffield [1].

Ao contrario dos simuladores descritos anteriormente, os duplicadores de pulso Vivitro e MP3
Dynatekiabs, sao dispositivos que, atualmente, encontram-se disponiveis no mercado. Estes sdo os

mais utilizados na realizacao de testes hidrodinamicos de valvulas cardiacas.

No duplicador de pulso Vivitro, desenvolvido pela marca Vivitro Labs Inc [4], o sistema de
bombeamento e producéo de pulso € composto por um atuador linear acionado por um motor elétrico
de elevado binario, e denominado por Super Pump Vivitro. Segundo a marca, o Vivitro pulse duplicator
é um simulador muito completo e fidvel, pois 0 movimento realizado pelo fluido é praticamente igual
ao movimento realizado pelo sangue no sistema cardiovascular humano. O movimento do fluido inicia-
se numa camara de acrilico, que representa o ventriculo esquerdo, em seguida, atravessa uma
valvula, que representa a valvula adrtica, e é ejetado para duas camaras, que representam a
complacéncia arterial, depois flui através de tubos, que representam artérias, até que atravessa uma
valvula reguladora de caudal, que representa a resisténcia periférica, em seguida, volta novamente a
fluir através de tubos até alcancar uma camara, que representa a auricula esquerda, e finalmente
atravessa uma outra valvula, que representa a valvula mitral, regressando uma vez mais ao ventriculo
esquerdo. Como vantagem em relacao a outros dispositivos encontrados no mercado, este simulador
possibilita a visualizacdo de todo o seu funcionamento, pois o material mais utilizado na construcéo

dos diferentes componentes é o acrilico.
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Figura 4 - Duplicador de pulso Vivitro desenvolvido pela marca Vivitro Labs Inc [4].

Para além de todo o simulador, a Vivitro Lab /Inc comercializa também um software de recolha e
analise de dados, o Vili7est capaz de produzir curvas de pressao e de caudal de cada simulacéo
efetuada. Este simulador contém varios modos de funcionamento para que se possam simular varias
situacdes, como o estado fisiologicamente normal, arritmias cardiacas, hipo e hipertensao arterial, e
simulacao pediatrica. Todas estas simulacoes podem ser obtidas através da manipulacdo de alguns
parametros de entrada, tais como a frequéncia cardiaca e o débito cardiaco. Permite também a
observacdo e registo de varios parametros, através das camaras feitas em acrilico. Outras das
particularidades deste simulador é a utilizacdo de um elevado nimero de transdutores para medicao

de pressao nas paredes das auriculas, ventriculos e aorta.

Ao longo dos ultimos anos, a empresa Dynatek Dalta Scientific Instruments [5] tem lancado varios
dispositivos capazes de produzir curvas de pressao e caudal idénticas as fisioldgicas. Um exemplo
destes dispositivos € o duplicador de pulso MP3 concebido para a realizacdo de testes hidrodinamicos
em valvulas cardiacas. Este contém um sistema de bombeamento acionado por um motor de passo,
gue permite varios valores de caudal e pressdo a saida da bomba ventricular, dado que a rotacao do
motor pode ser dividida num certo numero de passos. Os componentes mecanicos utilizados no MP3
simulam apenas a parte esquerda do coracao, isto €, simulam o ventriculo esquerdo, a valvula adrtica,
a artéria aorta e a sua complacéncia, a auricula esquerda e a valvula mitral. O simulador tem também

a possibilidade de testar coracdes artificiais e dispositivos de assisténcia ventricular.
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Figura 5 — Duplicador de pulso MP3 desenvolvido pela marca Dynatek Dalta Scientific Instruments [5].

Em seguida, apresentam-se dispositivos desenvolvidos a nivel académico e que, de certa forma,

cumprem alguns dos objetivos propostos para a realizacao desta dissertacao.

Brant et al. [7] desenvolveram um sistema came-seguidor, com o intuito de possibilitar um
movimento continuo e uniforme durante o bombeamento de fluido, eliminando aceleracdes
indesejadas e nao-fisioldgicas. Segundo os autores, o movimento continuo é assegurado pelo contato
constante entre a superficie do rolete do seguidor e a superficie da came. Para garantir que as duas

superficies estao sempre em contato foi proposta a utilizacdo de uma mola de retorno no seguidor.

Zannoli et al. [8] projetaram e construiram um simulador mecanico do sistema cardiovascular.
Apesar do objetivo principal nao ser especificamente a validacao de valvulas cardiacas, como todos os
outros simuladores descritos anteriormente, este permite uma melhor visualizacao e interpretacao de
aspetos fisiolégicos do sistema cardiovascular. Este simulador utiliza uma seringa, como sistema de
bombeamento, simulando o ventriculo esquerdo; utiliza também tubos flexiveis de diferentes
espessuras para simular o comportamento elastico da artéria aorta; um tubo de didmetro reduzido
para simular a resisténcia periférica; um baldo elastico que funciona como reservatério de fluido para
simular tanto a rede venosa como o retorno venoso; um reservatorio que simula a auricula esquerda; e
um mecanismo que permite a regulacdo do volume ejetado no sistema pela seringa de acordo com a

pressao na auricula esquerda.
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Figura 6 — Simulador mecanico do sistema cardiovascular projetado por Zannoli et al. [8].

O trabalho realizado por Oliveira [9] visa o desenvolvimento de uma bomba, capaz de simular a
ejecao do ventriculo esquerdo, e o desenvolvimento de um circuito hidraulico, capaz de simular as
caracteristicas viscoelasticas, resistivas e capacitivas da rede arterial humana. Segundo o autor, a
manipulacdo do modo de bombeamento e das varidveis que controlam a viscoelasticidade e a
resisténcia do circuito permitem a obtencdo de curvas de pressao correspondentes a diversas

situacodes clinicas.
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Figura 7 — Simulador mecanico do sistema cardiovascular projetado por Oliveira [9].
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Reddy [5] projetou e desenvolveu um equipamento capaz de testar enxertos vasculares sintéticos.
Neste, os enxertos sdo submetidos a varios perfis de caudal e pressdo que simulam as condicoes
fisioldgicas na circulacdo arterial. Este simulador utiliza um motor de passo e varios algoritmos
desenvolvidos em [LabView, permitindo que se possa produzir uma grande variedade de condicbes
cardiacas. O sistema de bombeamento é constituido por um complexo mecanismo viela-manivela. A
grande vantagem deste simulador é a interface desenvolvida pelo autor, onde o utilizador atribui
valores para os diferentes parametros cardiacos e o proprio simulador adapta-se, automaticamente,
sem qualquer ajuste feito pelo utilizador. Assim, este dispositivo permite configurar e simular uma
elevada variedade de condicdes fisioldgicas especificas em qualquer vaso sanguineo ou em qualquer

localizacé@o do vaso ao longo da circulacao sanguinea.

Figura 8 — Simulador mecanico do sistema cardiovascular projetado por Reddy: (a) Sistema de
acionamento, (b) Base de suporte, (c) Sistema cardiovascular [5].

Para uma melhor percecdo acerca das vantagens e desvantagens de cada simulador,
apresentado anteriormente, mostra-se, de seguida, uma analise de valor dos diferentes

simuladores.
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Tabela 1 — Analise de valor dos diferentes simuladores

. Manipulacao . Disposicao Modos de Testes
Simulador .. . | Design e . . . A .
de variaveis geométrica | funcionamento | hidrodinamicos
Yoganathan-
FDA system * * - * *
Aache_n pulse + ++ ++ -+ +
duplicator
Sheffie_ld pulse ++ + ++ + +
duplicator
Vivitro +++ +++ + +++ +
MP3
Dynateklabs i i B o *
Brant et al. - + - - -
Zannoli et al. - + + - -
Oliveira +++ ++ + - _
Reddy +++ 4+ + +++ -

Apds a analise da tabela 1, pode-se afirmar que o duplicador de pulso Vivitro apresenta-se como o
melhor simulador do sistema cardiaco humano, pois 0 movimento realizado pelo fluido é praticamente
igual ao movimento realizado pelo sangue, permite testes hidrodinamicos em valvulas cardiacas, e

principalmente permite simular varios situacoes clinicas.

2.2 Norma ISO 5840

Como referido no capitulo 2.1, existe uma grande variedade de duplicadores de pulso
desenvolvidos para realizar testes hidrodindmicos em valvulas cardiacas. E, devido as infinitas
possibilidades de configuracoes existentes em cada simulador, nem sempre ha uniformidade nos
testes efetuados. Entao, para oferecer credibilidade e valor cientifico e clinico a esses testes realizados

num determinado equipamento, em 2005 foi criada a noma ISO 5840 [10], intitulada de
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“Cardiovascular Implants — Cardiac Valve Prostheses”, que normaliza a producdo, comercializacdo e

utilizacao de implantes cardiovasculares.

De acordo com esta norma, os testes deverdo ser realizados em duplicadores de pulso que

respeitem as especificacdes descritas na tabela seguinte.

Tabela 2 - Especificacoes dos duplicador de pulso requeridas pela 1ISO 5840 (adaptado de Eichinger et al.

[10]).
Parametros Descricao
Frequéncia cardiaca 30 - 200 bpm
Caudal 3-151/min
Volume de ejecao 25-100 ml

Pressao
arterial

Normal

Diastole: 65 - 85 mmHg
Sistole: 100 — 130 mmHg

Hipotensao

Diastole: 40 mmHg
Sistole: 60 mmHg

Hipertensao (Reduzida)

Diastole: 90 — 99 mmHg
Sistole: 140 - 159 mmHg

Hipertensao (Moderada)

Diastole: 100 — 109 mmHg
Sistole: 160 — 179 mmHg

Hipertensao (Severa)

Diastole: 110 — 119 mmHg
Sistole: 180 - 209 mmHg

Hipertensao (Muito Severa)

Diastole: > 120 mmHg
Sistole: > 210 mmHg

Hipertensao (Extrema)

Diastole: 160 mmHg
Sistole: 300 mmHg

Precisao minima dos transdutores de pressao

2 mmHg

Precisao minima dos transdutores de caudal

2 ml

Apesar do simulador descrito nesta dissertacdo nao permitir a

realizacdo de testes

hidrodinamicos, uma vez que o objetivo & simular o sistema cardiovascular e ndo o teste de valvulas

cardiacas, as suas especificacdes e modos de funcionamento baseiam-se em todos os requisitos aqui

apresentados.
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3 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo apresentam-se todos os principios fisicos, anatémicos e fisioldgicos importantes

para o desenvolvimento do simulador mecanico.

3.1 Coracao

O coracdo é um orgdo que desempenha um papel de extrema importancia no sistema

cardiovascular humano. Este é responsavel pelo bombeamento de sangue para uma densa e

complexa rede vascular, possibilitando que este chegue a todas as partes do corpo. Em condicées

normais, o coracdo bombeia cerca de 7200 litros de sangue por dia, correspondendo a um caudal de

5 1/min (litros por minuto). As suas principais funcdes sao [9]:

Criar pressao sanguinea: Através da contracdo do musculo cardiaco é gerada a pressdo
sanguinea, criando um gradiente de pressao nos diferentes vasos sanguineos, que obriga o
sangue a fluir do ponto com maior pressao para o de menor pressao;

Direcionar a circulacao sanguinea: Para que ocorra oxigenacao do sangue é necessario
que este seja direcionado para os pulmdes. Esta funcao é desempenhada pelo coracdo que
recebe o sangue proveniente das veias cavas e o bombeia para os pulmdes. Depois de
oxigenado o sangue volta novamente ao coracdo constituindo a circulacdo pulmonar. E
novamente bombeado e direcionado para todas as partes do corpo de forma a fornecer
oxigénio a todas as células do organismo (circulacao sistémica). Assim, o coracdo funciona
como 0rgao de separacao entre a circulacao sistémica e a pulmonar.

Assegurar um fluxo sanguineo unidirecional: As valvulas cardiacas, contidas no interior
do coracado, funcionam como valvulas anti—retorno, concebendo fluxo sanguineo numa so6
direcao ao longo do coracao e da rede arterial;

Regular o fornecimento de sangue: Através da variacao da frequéncia cardiaca é
possivel adequar o fluxo de sangue, de forma a fornecer todos os nutrientes necessarios a
cada tecido corporal. Por exemplo, quando um individuo inicia uma determinada atividade
fisica, verifica-se que a sua pulsacdo ou frequéncia cardiaca aumenta, pois requer um maior

fornecimento de nutrientes a nivel celular, logo é necessario um maior fluxo de sanguineo.
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3.2 Anatomia Cardiaca

O coracao (Figura 9) é constituido por quatro camaras, duas auriculas e dois ventriculos. As
auriculas sao duas camaras mais pequenas, estando uma localizada no lado direito e outra do lado
esquerdo. Os ventriculos correspondem a duas camaras de maior volume e encontram-se abaixo de

cada auricula nos diferentes lados do coracéo.

Aortaascendente
Velacavasuperior
Artér as pulmonares esquerdas

Artérias pulmonares
direitas

7 - Velas pulmonares esquerdas
Vilvulasortica - ' \J
/ Auricula esquerda
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Canal suriculo-ventricuar
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Vilvulatrichspide Mdsculos papilares

Masculos papllares Septointerventricular

Ventriculo Direito

Velacavainfenor

Figura 9 — Anatomia cardiaca (adaptado de Seeley et al. [11]).

3.2.1 Auriculas Direita e Esquerda

As auriculas funcionam como iniciador de bombeamento dos ventriculos, isto &, estas recebem

sangue com reduzidas pressdes e bombeiam-no para os ventriculos [6].

A auricula direita recebe sangue venoso através de trés grandes orificios, o orificio da veia cava
superior, 0 orificio da veia cava inferior e o orificio da veia coronaria. Pelos orificios das veias cavas, o
coracao recebe sangue que provém de todo o corpo enquanto que, pelo orificio da veia coronaria, o

coracao recebe sangue do proprio musculo cardiaco.

Por sua vez, a auricula esquerda tem quatro orificios com didametros semelhantes, estes recebem

sangue oxigenado das quatro veias pulmonares.
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Anatomicamente, as duas auriculas estdo localizadas na parte superior do coracdo, estando
separadas uma da outra pelo septo inter-auricular. [11]. A pressao interna das auriculas pode variar

entre os 0 e os 4 mmHg [6].

3.2.2 Ventriculos Direito e Esquerdo

Ambos os ventriculos tém como funcdo bombear sangue a pressdes elevadas, no minimo 120
mmHg, para o sistema circulatério. Assim, cada ventriculo tem, na sua parte superior, um grande
orificio de saida de sangue, localizado proximo da linha média do coracdo. No ventriculo direito, e
através deste orificio, € bombeado sangue, proveniente da auricula direita, para a artéria pulmonar
(circulacao pulmonar). No ventriculo esquerdo é bombeado sangue, proveniente da auricula esquerda,

para a artéria aorta (circulacdo sistémica).

E de salientar que, anatomicamente, os dois ventriculos estdo localizados na parte inferior do
coracao e separados por um septo, denominado septo interventricular [11]. A pressao interna dos

ventriculos pode variar entre os 0 e os 120 mmHg [6].

3.2.3 Valvulas Auriculo-ventriculares

Entre cada auricula e ventriculo existe uma valvula anti-retorno ou unidirecional, que impede que
0 sangue ejetado para o ventriculo volte para a auricula. Do lado esquerdo do coracéo localiza-se a
valvula mitral e do lado direito a valvula tricuspide. Estas funcionam segundo gradientes de pressao no
interior de cada camara. Assim que a pressao intra-auricular atinge valores de 8 mmHg, o sangue
obriga a valvula a abrir, fluindo para o interior dos ventriculos. Quando a pressao intra-ventricular é
maior que a pressao intra-auricular as valvulas auriculo-ventriculares fecham impedindo que o sangue

flua em direcao a auricula [6].

3.2.4 Valvulas Semilunares

Entre os ventriculos e as artérias que os precedem existem, também, valvulas anti-retorno, que
impedem que o sangue bombeado para as artérias volte para o coracao. Entre o ventriculo esquerdo e
a artéria aorta existe a valvula semilunar aortica (em forma de lua). A separacdo entre o ventriculo

direito e a artéria pulmonar é feita pela valvula semilunar pulmonar.

A semelhanca do que acontece com as valvulas auriculo-ventriculares, estas funcionam segundo

gradientes de pressao no interior do ventriculo e no interior das artérias. Durante a contracdo do
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ventriculo, o sangue pressiona a valvula semilunar, forcando-a a abrir e a deixar que o sangue flua
para as artérias. Devido as elevadas pressoes, encontradas no interior das artérias, estas valvulas sao
obrigadas a fechar assim que todo o volume de sangue é ejetado, impedindo que o sangue entre

novamente no coracao [11].

3.3 Ciclo Cardiaco

O ciclo cardiaco corresponde a um conjunto de eventos cardiacos que ocorrem entre o inicio de
um batimento e o inicio do préximo batimento cardiaco. De uma forma muito geral, o ciclo cardiaco
pode ser divido em diastole e sistole. A diastole consiste no periodo de relaxamento, durante o qual o

sangue entra para o coracao. A sistole corresponde ao periodo de contracdo e ejecao sanguinea [6].

Na Figura 10 sao apresentados todos os eventos ocorridos durante um ciclo cardiaco.
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Figura 10 — Eventos do ciclo cardiaco durante a funcao ventricular esquerda. Curvas de pressao aértica,
auricular e ventricular esquerda. Curva de volume ventricular esquerdo (adptado de Guyton [6]).

De uma forma mais rigorosa, o ciclo pode ser divido em 5 fases [6, 11]:

1. Contracao isovolumétrica — ¢ caracterizada por um aumento repentino da pressao, criado
durante a contracao ventricular. Este aumento obriga ao encerramento das valvulas auriculo-

ventriculares. Nesta fase, inicia-se a sistole;
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2. Ejecoes — a medida que os ventriculos continuam a contrair, as elevadas pressées criadas no
interior de cada um, forcam a abertura das valvulas semilunares, possibilitando o
bombeamento de sangue para as artérias.

3. Relaxamento isovolumétrico — é caracterizado pelo inicio da diastole. Nesta fase, da-se o
encerramento das valvulas semilunares, pois a pressao no interior das artérias € maior que a
pressao no interior dos ventriculos.

4. Enchimento - quando as pressbes ventriculares sao mais baixas que as pressoes
auriculares, as valvulas auriculo-ventriculares abrem e o sangue flui para os ventriculos
relaxados. Esta fase representa 80% do enchimento ventricular total.

5. Contracao auricular — é caracterizada pela contracdo das auriculas. Nesta fase, €
bombeado cerca 20% do volume total de sangue necessario para enchimento total dos

ventriculos.

3.4 Curvas de Pressao

Analisando a Figura 10, é possivel inferir quanto aos valores das pressdes ventricular, auricular e

arterial ao longo do ciclo cardiaco.

Inicialmente, a pressao ventricular tem valores proximos de 0 mmHg. Imediatamente apds o
inicio da contracdo ventricular (inicio da sistole), a pressdo ventricular aumenta rapidamente para
80 mmHg, obrigando a abertura da valvula aortica. A partir deste ponto inicia-se a ejecao do sangue e
a pressao atinge um pico de 120 mmHg. Quando a fase de ejecao acaba (final da sistole), a valvula
aortica encerra (inicio da diastole) e a pressao cai drasticamente para valores proximos de 0 mmHg,
permanecendo com esta pressdo até ocorrer uma nova contracdo ventricular. Durante a diastole, o
volume ventricular aumenta para 130 ml, e quando este se contrai o volume diminui para 50 ml.

Cerca de 84% do total do sangue do corpo flui para a circulacado sistémica.

Durante a sistole ventricular, a auricula acumula grandes quantidades de sangue, uma vez que a
valvula mitral se encontra fechada. A diminuicdo de pressao na diastole e a acumulacao de sangue na
auricula fazem com que a pressao auricular aumente de valores proximos de 0 mmHg para 8 mmHg,

forcando a valvula mitral a abrir, iniciando um novo ciclo de cardiaco.

A pressao arterial média na artéria aorta € 100 mmHg, pois 0 bombeamento cardiaco é feito de

forma pulsatil. A pressao arterial tem valores proximos de 80 mmHg durante a diastole e 120 mmHg
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durante a sistole. Como o sangue flui através da circulacdo sistémica, a pressdo média, diminui
progressivamente até alcancar valores proximos de O mmHg, no fim das veias cavas, antes de entrar

no lado direito do coracdo. Em capilares, a pressao pode variar entre 10 e 35 mmHg [6].

3.5 Circulacao cardiovascular

Como referido anteriormente, o coracdo envia o sangue para os diversos tecidos corporais, pois
estes precisam de nutrientes e oxigénio, para que cumpram as suas funcdes. Para que estes
nutrientes sejam fornecidos é necessario uma vasta rede de vasos sanguineos que ligam o coracao
aos diferentes tecidos corporais, designada por circulacdo cardiovascular. Basicamente, esta rede

permite que o sangue bombeado seja distribuido por todo o corpo.

A circulacdo divide-se em circulacao sistémica e circulacdo pulmonar (Figura 11), sendo que a
primeira fornece sangue para todos os tecidos corporais, exceto para os pulmdes. A circulacao
sistémica é também conhecida como grande circulacdo ou circulacao periférica. Por outro lado, a
circulacao pulmonar é comummente denominada de pequena circulacao, porque 0 Unico 6rgao por

ela irrigado sao os pulmdes [6].

Capilares dos tecidos Circulagdo para os
tecidos da parte __

superior do corpo
(cabega)
Pulmido [
id ‘l
Circulagio mf::::::; 4 4 i
Pulmonar J _CII’CL!'&t;aI:I
Sistémica
= : Lado esquerdo
Lado direito d 3 i
2 o coragao
do coragiao J
Circulagdo para os
tecidos da parte..
Capilares dos tecidos inferior do corpo

Figura 11 - Circulacdo Cardiovascular (adaptado de Seeley et al [11]).
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3.5.1 Constituintes da circulacao cardiovascular

A rede de vasos sanguineos é constituida por artérias, arteriolas, capilares, vénulas e veias, que

apresentam as seguintes caracteristicas [6]:

Artérias: sob pressdes internas elevadas e elevados caudais de sangue, as artérias
transportam sangue bombeado pelo coracao para os tecidos corporais.

Arteriolas: funcionam como elo de ligacao entre as artérias e os capilares e controlam o fluxo
sanguineo que é fornecido aos capilares. Consoante as diferentes necessidades dos tecidos,
as arteriolas sdo capazes de modificar o seu diametro, fornecendo mais ou menos sangue ao
tecido.

Capilares: através das suas paredes finas possibilitam a troca de gases (oxigénio e dioxido de
carbono), nutrientes, eletrélitos, hormonas e outras substancias, entre o sangue e o liquido
intersticial.

Vénulas: estao ligadas diretamente aos capilares e as veias. Nas proximidades dos capilares,
o diametro interno destas é muito reduzido e a medida que se vao distanciando dos capilares,
0 seu diametro aumenta até que sao formadas as veias.

Veias: operam como canais que transportam sangue das vénulas para o coracao. Estas agem
como um grande reservatorio de sangue, consoante as necessidades da circulacdo. Como a

pressao nestes vasos é muito baixa, as paredes das veias apresentam espessuras muito finas.

A Figura 12 ilustra todos os constituintes da circulacdo e indica a distribuicdo do volume de

sangue ao longo do corpo humano.
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Figura 12 - Distribuicdo do sangue ao longo da rede arterial (adaptado de Guyton [6]).

3.5.2 Teoria basica da circulacao

As diversas funcdes da circulacao cardiovascular apoiam-se em trés principios basicos,

apresentados em seguida [6]:

1. 0 caudal sanguineo que é fornecido a cada tecido corporal é regulado em funcao
das suas necessidades. Durante a ativacao de um determinado tecido, este necessita de um maior
fornecimento de nutrientes. O fluxo sanguineo é cerca de 20 a 30 vezes maior comparado com o valor
obtido quando o tecido nao esta ativado, fazendo com que o coracdo debite um caudal superior.
Dependendo das necessidades de cada tecido, estes atuam diretamente sobre os capilares sanguineos
locais, dilatando-os ou contraindo-os, possibilitando um maior ou menor fluxo sanguineo neste local,

respetivamente.

2. 0 deébito cardiaco é controlado, principalmente, pela soma de todos os fluxos de
tecidos locais. Apds fluir por um tecido, o sangue retorna através das veias para o coracao. Se

ocorrer um aumento de volume de sangue a chegar ao coracao, este responde imediatamente
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bombeando maiores quantidades de sangue para as artérias. Pode-se, por isso, dizer que o coracao

age como um automato que responde aos sinais enviados pelos tecidos.

3. A pressao arterial é controlada de modo independente do fluxo sanguineo local
ou do débito cardiaco. A circulacdo cardiovascular tem um sistema de controlo da pressao
sanguinea arterial, que se por alguma razdo a pressdo baixar para valores inferiores a pressao
diastélica (80 mmHg), um conjunto de mecanismos é ativado para normalizar a pressao. Por exemplo,
um dos mecanismos é o da vasoconstricao das veias, que permite que cheguem ao coracdo maiores
guantidades de sangue. Este por sua vez enviara maiores volumes de sangue para as artérias,

aumentando a pressao no interior das mesmas.

3.6 Sangue

O sangue é considerado um fluido com viscosidade de 0.004 kg/(m.s) e massa volumica de
1050 kg/m3[12]. Este fluido ¢ bombeado pelo coracdo para os vasos sanguineos, que se estendem
por todo o corpo. As suas principais funcoes sao [11]:

o Transporte de gases: Transporta dioxido de carbono ou oxigénio entre os pulmdes e todos

os tecidos do corpo humano.

e Transporte de nutrientes: Parte do tubo digestivo para todas as células;

e Transporte de excrecdes metabdlicas: A atividade metabolica das diferentes células do
corpo origina residuos, mas apenas alguns 6rgaos tais como os rins podem elimina-los para o
exterior;

e Transporte de moléculas reguladoras: O sangue transporta muitas das hormonas e
enzimas que regulam processos organicos, transportando-as de uma parte do corpo para a
outra;

e Regulacdo da temperatura corporal: Realiza-se através da vasodilatacado e da
vasoconstricao dos capilares;

o Distribuicdo de células imunitarias: Efetua-se em todas as partes do corpo;

e Transporte de moléculas processadas: Muitas substancias sao produzidas numa parte
do corpo e transportadas pelo sangue para outra;

e Coagulacao: Quando um vaso sofre uma lesdo, € ativado este mecanismo de defesa do

corpo humano, para que nao ocorram grandes perdas sanguineas. Os coagulos sanguineos
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representam o primeiro passo para a reparacao dos tecidos e para a restauracao da sua

funcdo normal.

3.7 Hemodinamica

0 sistema cardiovascular pode ser descrito em termos dos seus parametros hemodinamicos, isto
¢, pela pressao sanguinea, pelo débito e pelos parametros cardiovasculares, tais como
viscoelasticidade arterial e resisténcias nos compartimentos correspondentes. O sistema
cardiovascular € composto por uma combinacdo de varios compartimentos basicos, que estao

estruturalmente ligados e interagem funcionalmente uns com os outros [13].

3.7.1 Pressao sanguinea e débito cardiaco

Uma das muitas propriedades estudadas em mecanica dos fluidos refere que o movimento do
fluido é efetuado segundo um gradiente de pressao, isto €, segue de regides com pressao mais
elevada para regides de menor pressdo. O mesmo acontece no sistema cardiovascular, onde o sangue
parte de uma regiao com pressao elevada, ventriculo esquerdo, para uma regiao de baixa pressao, 0s

capilares.

O termo normalmente utilizado em medicina para descrever e quantificar o fluxo sanguineo é
denominado de débito cardiaco que, de uma forma geral, corresponde ao volume total de sangue
ejetado durante um minuto pelo ventriculo esquerdo para a artéria aorta. Na pratica, para quantificar o
débito cardiaco de um paciente é usado, geralmente, o indice cardiaco, que corresponde ao débito
cardiaco dividido pela area corporal. Assim, este método permite uma interpretacdo correta do débito
cardiaco, independente do tamanho do paciente, pois, como ¢é de esperar o débito cardiaco de um

homem que pese 100 quilos é muito diferente do débito de uma mulher que pese 65 quilos.

O caudal sanguineo ¢é determinado por dois fatores: o gradiente de pressao nos vasos, (forca que
impulsiona o sangue) e a resisténcia dos mesmos. Esta resisténcia aumenta com a contracao e
diminui com a dilatacdo dos vasos [6]. O caudal e a pressao instantaneos medidos na aorta
ascendente estao representados na Figura 13. Para um adulto saudavel e durante a sistole, o pico de

caudal pode chegar a cerca de 500 ml/s [14].
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Figura 13 - Graficos de caudal e de pressio na aorta ascendente (adaptado de Davies et al. [12]).

A relacao entre o caudal sanguineo, a resisténcia e a pressao pode ser determinada utilizando

uma variante da lei de Ohm, habitualmente utilizada em circuitos elétricos [15]:
Q= — (1)

onde @Q representa o caudal sanguineo, AP o gradiente de pressao entre dois pontos e R a resisténcia
hidraulica ao movimento do sangue. Em hemodinamica, esta variante da lei de Ohm é usada da

seguinte forma:
PA— PV =Q.R (2)

onde PA corresponde a média da pressao arterial, PV a média da pressdo venosa, Q ao caudal

sanguineo e R a resisténcia periférica.

A resisténcia periférica representa a dificuldade do sangue em fluir de um ponto para outro ponto

na rede arterial.

Habitualmente, o calculo da média da pressao arterial é feito através da seguinte equacao:

1 2
PA=§PS+§PD 3)

onde PS representa a pressao arterial sistlica e PD a pressao arterial diastolica.

Tendo em conta que todos os valores dos diversos parametros hemodinamicos foram

apresentados anteriormente, em seguida serao apresentados alguns dos principios basicos de
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hemodinamica, ou seja, serdo apresentas propriedades mecanicas e fisioldégicas que controlam tanto a

pressao sanguinea como o caudal sanguineo ao longo do corpo humano.
3.7.2 Resisténcia Periférica

A resisténcia periférica ¢ a medida das relacdes entre as particulas do préprio sangue e as
particulas das paredes dos vasos. Ela é inversamente proporcional ao débito cardiaco, isto €, quanto
maior for a resisténcia, menor sera o débito cardiaco. Apresenta-se, de seguida, a equacao relativa a

resisténcia [15]:

_ 8uL
T omrt

(4)

onde R corresponde a resisténcia, u a viscosidade, L ao comprimento do vaso e r ao raio interno do

Vvaso.

Uma vez que a viscosidade do sangue é um fator fundamental na forma como este flui, qualquer

alteracao desta variavel, mesmo que reduzida, altera o valor da resisténcia periférica.

A substituicdo de R na equacao 1 da origem a equacao seguinte, também conhecida como lei de

Poiseuille " s:

B nAPr?

8L (5)

Esta lei mostra que o caudal é proporcional a diferenca de pressao, como indicado anteriormente,
mas também ¢ proporcional ao raio interno do vaso sanguineo, indicando assim a importancia do

tamanho do vaso no célculo do caudal.

No corpo humano, os vasos sanguineos sao dispostos em série e em paralelo.
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Figura 14 — Resisténcias periféricas A (série) e B (paralelo) [6].

As artérias, arteriolas, capilares, vénulas e veias estao dispostas e ligadas em série. A equacao
seguinte mostra que a resisténcia periférica total de uma série de vasos é igual a soma das

resisténcias individuais de cada um.
RTotal = R1 + Rz + R3 + R4+ . (6)

O sistema circulatério corresponde a um grande conjunto de ramificacdes complexas de vasos
sanguineos. Assim, todos os diferentes vasos de uma ramificacao estao ligados em paralelo entre si. A

resisténcia total dos vasos ligados em paralelo é calculada pela seguinte expressao:

=+ — 4 —+.. @)

Analisando a equacao 7 pode afirmar-se que a adicdo de cada resisténcia individual reduz a

resisténcia total. A resisténcia de cada 6rgao é muito maior do que a resisténcia periférica total.

3.7.3 Viscosidade

A viscosidade representa a resisténcia provocada pelas particulas dos fluidos ao deslizarem umas
sobre as outras. Esta é um fator determinante no tipo de escoamento que o sangue vai adotar ao fluir

no interior de um vaso. Os escoamentos podem ser laminares ou turbulentos.

0 escoamento laminar ocorre quando as particulas de um fluido se movimentam em trajetérias
bem definidas, camadas ou laminas. Neste escoamento, qualquer tendéncia para instabilidade e/ou

turbuléncia ¢ amortecida por forcas viscosas que dificultam o movimento relativo entre as camadas ou
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laminas adjacentes. Este escoamento ocorre a baixas velocidades de deslocamento e em fluidos com

elevada viscosidade.

0O escoamento turbulento ocorre quando as particulas de um fluido ndo se movimentam em
trajetérias bem definidas, isto €, as particulas descrevem trajetorias irregulares. Este escoamento é

comum na agua, cuja viscosidade é relativamente baixa.

Laminar Turbubent
(streamlina)

l;
:

|

Figura 15 - Tipos de escoamentos [15].

0 tipo de escoamento pode ser dado pelo numero de Reynolds (Re):

Re = —— (8)

onde p representa a massa volumica do fluido, D o didametro interno do vaso, U a velocidade média
de escoamento e u a viscosidade. O tipo de escoamento do sangue num determinado vaso sanguineo

rege-se pela mesma expressao.

Para numeros de Reynolds inferiores a 2000, o escoamento é classificado como laminar, para
numeros entre 2000 e 4000 é classificado de escoamento de transicdo, nem é laminar nem

turbulento, e para numeros superiores a 4000 é classificado como escoamento turbulento.

Conhecer o tipo de escoamento do sangue é importante por varias razdes. Por exemplo, se o
escoamento for turbulento, cria ruidos que correspondem aos sons Korotkoff. Estes sons sao utilizados

para medir a pressao arterial como mostra a figura seguinte [15].
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Figura 16 — Transicao de escoamento sanguineo laminar para turbulento, como forma de medir a pressao
sanguinea [15].

Outra razdo para determinar do tipo de escoamento do sangue é a existéncia de perdas de
energia associadas a turbuléncia do fluido, que alteram a relacao entre a pressao e o fluxo sanguineo.

Esta relacdo deixa de ser linear (Figura 17) e é necessario uma maior pressdo para manter um fluxo

adequado [15].
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Figura 17 — Transicao de escoamento sanguineo laminar para turbulento [15].

3.7.4 Lei de Frank — Starling

Os trés fatores mais importantes na regulacao da funcao ventricular, ou débito cardiaco sao a pré-
carga, a pods-carga e o inotropismo. A pré-carga pode ser definida como a tensao exercida sobre o
musculo cardiaco antes de este comecar a contrair, determinando o seu estiramento cardiaco. A pos-

carga consiste na tensdo exercida sobre 0 musculo depois de este iniciar a contracao, ou seja, € a
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soma das cargas exercidas de forma a provocar o encurtamento do musculo cardiaco. A capacidade
de contracdao, ou inotropismo, é traduzida pela velocidade e pelo grau de encurtamento ou

desenvolvimento de tensao pelo musculo, a niveis determinados de pré-carga e de pds-carga [16].

A lei Frank-Starling estabelece que o comprimento do estiramento das células do miocardio no
final da diastole determina a tensdo que se desenvolvera quando estas sdo estimuladas para contrair,
isto &, quanto mais as células do miocardio forem distendidas durante o enchimento, maior sera a
forca de contracdo e maior a quantidade de sangue bombeada. Por outras palavras, o aumento da pré-
carga provoca uma maior forca de contracdo, que provoca um aumento do volume de ejecédo
ventricular e do débito cardiaco. Assim, dentro dos limites fisiolégicos, o coracdo bombeia todo o

sangue que a ele chega através das veias (retorno venoso) [6].

3.7.5 Viscoelasticidade

A viscoelasticidade corresponde a capacidade do vaso sanguineo aumentar o seu volume a
medida que a pressao sanguinea aumenta, ou seja, corresponde ao aumento do diametro interno do
vaso, quando este é submetido a pressdes elevadas. A viscoelasticidade é inversamente proporcional a
rigidez do vaso, pelo que quanto mais viscoelastico for, maior sera a facilidade de um vaso se alongar.
A viscoelasticidade das veias é cerca de 24 vezes maior que a das artérias [11], permitindo que as
veias acumulem grandes quantidades de sangue. Esta capacidade pode ser expressa pela seguinte

equacao:

AV

C=—
AP

€)

onde C representa a viscoeslaticidade, AV o aumento de volume (ml) e AP o aumento de pressao

(mmHg).

A viscoelasticidade tem um papel importante na regulacdo da pressao sanguinea, pois suaviza as
grandes elevacdes de pressao criadas durante a sistole ventricular. Devido & natureza elastica das
artérias, estas funcionam como amortecedores de pressao e impedem o aparecimento de picos de
pressao oriundos do bombeamento sanguineo. Assim, o abastecimento dos pequenos vasos
sanguineos (capilares) é feito de maneira suave e continua. Se 0s vasos sanguineos fossem tubos de
parede rigida, 0 mesmo nao acontecia, pois todos os picos de pressao seriam transmitidos ao longo da

rede arterial.
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McDonald [9] descreveu dois modelos capazes de simular a viscoelasticidade arterial: 0 modelo
Maxwell e o modelo Voigt-Maxwell. Estes modelos foram utilizados como principais bases no projeto
das camaras de viscoelasticidade do simulador desenvolvido neste trabalho e que sera discutido no

capitulo b.

0 modelo de Maxwell consiste na associacdo em série de uma mola X e um amortecedor. A
Figura 18 mostra o modelo e o comportamento que este adota quando ¢ submetido a uma forca

continua, na direcao vertical e no sentido descendente.

Tenséo

X = = | h .
== | 3

(A) WL (B)

tempo

Figura 18 — (A) Modelo Maxwell (B) Curva da tensao-tempo [9].

Nos instantes iniciais (até ao instante 1), o sistema reage a tensao aplicada na extremidade da
mola X de forma puramente elastica. Nos instantes seguintes, o amortecedor A comeca a ceder

permitindo a retracdo da mola X, até ao momento em que nao ha mais tensdo na mola (instante 3)

[9].

No modelo de Voigt-Maxwell, a mola Y é posicionada em paralelo com um amortecedor A, e
ambos estdo ligados em série com uma outra mola X. A Figura 19 mostra o modelo e o
comportamento que este adota quando submetido a uma forca semelhante a apresentada

anteriormente.
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Figura 19 — (A) Modelo Voigt-Maxwell (B) Curva da tensdo-tempo [9].

Nos primeiros instantes, o sistema reage a tensdo aplicada na extremidade da mola X de forma
puramente elastica, como acontece no modelo anteriormente apresentado. Nos instantes seguintes o
amortecedor A comeca a ceder permitindo a retracdo da mola X e o estiramento de Y, até que haja
equilibrio entre as tensdes nas duas molas (instante 3). Este modelo é considerado por McDonald

como o modelo mais simples para representar a viscoelasticidade arterial de um ser humano [9].

Mais recentemente, Martins [17] desenvolveu um sistema viscoelastico capaz de reproduzir o
modelo Voigt-Maxwell. Este sistema (Figura 20) é constituido por uma seringa e por uma camara

dividida em dois compartimentos preenchidos com agua e ar, separadas por um émbolo.

CAMARA
SERINGA

T o

—TARIBl}

—AR(EI)

VOLUME \ \\
EJETADO L

1
" R |
— | —

TUBD

AGUA

Figura 20 — Sistema hidraulico desenvolvido por Martins [17]

A seringa contém um volume de agua previamente definido, que é ejetado para a camara

viscoelastica. A medida que o fluido entra nesta cadmara, o volume de ar contido no primeiro

30
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compartimento (B1) é comprimido. Tal como acontece na mola X do modelo Voigt-Maxwell, o ar tem
um comportamento puramente elastico. Depois do ar ser totalmente comprimido a agua ejetada
atravessa o émbolo por um pequeno orificio, que oferece resisténcia a passagem do fluido, imitando o
amortecedor A. Posteriormente, a agua distribui-se pelos dois compartimentos e comprime o ar do
segundo compartimento, que funciona como uma segunda mola (mola Y). A unidade viscoelastica
entra em equilibrio de tensdes quando a pressdo de B2 ¢ igual a pressdo de B1l, como acontece no

modelo de Voigt-Maxwell [17].
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4 SIMULACAO HIDRAULICA

Neste capitulo descreve-se a simulacao hidraulica do sistema cardiovascular, realizada com

recurso ao software Aufomation Studio™. Para tal, torna-se necessario rever todos o0s requisitos que o

simulador deve cumprir, previamente discutidos na introducdo desta dissertacao. Assim, o simulador

deve ser capaz de reproduzir o fluxo sanguineo caracteristico da artéria aorta ascendente, sendo

necessario simular toda a parte esquerda do coracéo e a grande circulacao.

Para se iniciar a simulacao existem varios fatores importantes a considerar, tais como:

Caudal na regiao da aorta ascendente - nesta regido, o caudal é caracterizado por um
regime pulsatil, devido as contracdes do coracdo. Durante a fase sistolica, a valvula adrtica
abre e o sangue flui a grande velocidade para a artéria aorta, atingindo valores de caudal de
30 I/min. Por sua vez, durante toda a fase diastdlica a valvula adrtica encontra-se fechada
impossibilitando a passagem de sangue para a artéria aorta, fazendo com que o caudal
sanguineo seja proximo de O |/min;

Pressao - Na diastole a valvula aortica encontra-se fechada, sendo que a pressao
intraventricular (0 mmHg) é muito menor que a pressao da artéria aorta (80 mmHg). Durante
a sistole a valvula aodrtica encontra-se aberta, permitindo que o aumento de pressao criado
durante a contracao cardiaca passe também para a artéria aorta, alcancando valores proximos
de 120 mmHg;

Resisténcia periférica - o sangue distribuido ao longo do corpo humano, ja por si, oferece
uma resisténcia ao fluxo sanguineo. Para além disso, 0s proprios vasos sanguineos por onde o
sangue circula oferecem também resisténcia ao movimento deste;

Viscoelasticidade - Tanto a artéria aorta como todas as principais artérias apresentam um
comportamento elastico ao bombeamento do sangue. Assim, o aumento da pressao gerado

durante a sistole ventricular é realizado de uma forma mais suave e disfarcada;

Ao considerar todos os fatores apresentados, e reproduzindo-os de uma forma eficaz, o simulador

deve ser capaz de gerar, com grande precisao, curvas de pressdo e caudal semelhantes as curvas

obtidas num ser humano.
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4.1 Automation Studio™

O projeto de um equipamento capaz de simular o sistema cardiovascular humano envolve varios
aspetos complexos e delicados. Um exemplo é a dificil conjugacao de diversas variaveis, tais como a
pressdo, o caudal e a frequéncia cardiaca. Os erros resultantes de uma inadequada conjugacao
podem originar curvas muito diferentes das fisioldégicas humanas. Outro aspeto a ter em conta é a
selecdo de componentes utilizados na construcao deste tipo de simuladores. Devido aos custos de
aquisicao significativos associados a esses componentes, um erro no projeto do simulador pode
resultar em gastos elevados e desnecessarios. Por todas estas razoes, e considerando que o sistema
cardiovascular funciona como um circuito hidraulico, a utilizacdo de ferramentas computacionais para
a simulacao de comportamentos de sistemas hidraulicos tem sido uma mais-valia permitindo: prever
erros de projeto; analisar as respostas dos diversos componentes do circuito; e possibilitando o

aperfeicoamento do projeto de uma forma rapida e econémica.

Atualmente, podem ser encontradas diversas ferramentas computacionais deste género. O
software utilizado para realizar a simulacdo descrita nesta dissertacdo foi o Aufomation Studio™
desenvolvido pela marca Famic Technologies Inc [18]. Este software contém uma ampla biblioteca de
componentes hidraulicos e electro-hidraulicos, que reproduzem com grande fiabilidade as
caracteristicas dos componentes reais. Para além disso permite a manipulacdo das caracteristicas

fisicas e dinamicas dos diversos componentes.

A Figura 21 apresenta o esquema do simulador do sistema cardiovascular humano desenvolvido

no software Aufornation Studio™, com o intuito de alcancar os objetivos propostos para este trabalho.
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Figura 21 — Esquema do simulador da circulacio sistémica humana desenvolvido no software Automation
Studio™.

A circulacao sistémica desempenha um papel fundamental, fazendo chegar o sangue a todas as
partes do corpo, excepto aos pulmdes. Dada a sua relevancia, nesta simulacdo reproduziu-se, apenas,

esta parte do sistema circulatério, correspondente ao lado esquerdo do coracao.
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4.2 Constituintes

Para uma melhor percecdo acerca do funcionamento do circuito, apresentam-se, de seguida,

todos os componentes utilizados no circuito hidraulico anteriormente representado.

Tabela 3 — Componentes utilizados no circuito desenvolvido no Autormation Studio™.

Designacao Simbolo Quantidade Observacoes
Cilindro de duplo NQ circuito .apresentado,_transfqrma a pressao
. 1 contida no fluido em energia mecéanica (movimento
efeito , | e
axial);
Cilindro de
simples efeito ﬁ%:g 5 No circuito apresentado, funciona como
com mola , v amortecedor de pressao;
estendida
Valvula direcional 1
2/2 -atuacao 1 7 j_ 2 Atuada eletricamente e retorno feito por mola;
solenoide 1
Valvula direcional l
3/2 -atuacao 2 71 W 1 Atuada eletricamente e retorno feito por mola;
solenoides i
Valvula de + 4 Permite que o fluido circule num sé sentido,
retencao impedindo o seu retorno;
Valvula .
reguladora do H =3 1 Regula o caudal de fluido que passa por este
v componente;
caudal
’ Indica a pressédo relativa no ponto do circuito onde
Pressostato / 3 esta inserido. Quando atinge uma pressao pré-
definida envia um sinal elétrico;
Transmissor de @ 1 Indica a pressao relativa no ponto do circuito onde
pressao esta inserido;
Valvula de = 5 Atuada quando o valor de pressao for superior ao
sequéncia g previamente determinado;
Bomba hidraulica @ 2 Bombeia o fluido para o circuito;
Reserva.tono de JJ 2 Armazena fluido para alimentacéo do circuito;
fluido
p Indica o caudal instantaneo no ponto do circuito
Fluxémetro 1 L .
onde esta inserido;
Sensor de @ 5 Indica a posicao do cilindro e envia um sinal elétrico
proximidade o para controlo de valvulas;
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Geralmente, o projeto de sistemas automatizados, como o apresentado neste capitulo, envolve o

projeto de duas partes [19]:

e Parte operativa - representa o processo fisico a automatizar;

e Parte de comando - consiste num controlador, mais ou menos complexo, que avalia
sinais de entrada, provenientes da parte operativa, como por exemplo os sinais enviados
pelo pressostato e sensores de proximidade, e elabora sinais de saida capazes de
controlar o sistema, tendo em conta o programa que esta inserido nesse mesmo

controlador.

4.3 Parte de Comando

A especificacdo do comando do circuito hidraulico é desenvolvida utilizando o formalismo SFC

(Grafcet) [20].

O Grafcet permite descrever os comportamentos esperados para o comando de um sistema

automatizado. Uma representacao baseada em Grafcet permite detetar incoeréncias, evitar bloqueios

ou conflitos no funcionamento do automatismo desenvolvido [21].

A construcdo de um Grafcet deve respeitar as seguintes regras [19]:

Regra 1: Situacao inicial - corresponde as etapas ativas no inicio de operacao;

Regra 2: Validacao de uma transicao — uma transicao so pode ser transposta se estiver
validada e se a recetividade que lhe esta associada for verdadeira;

Regra 3: Evolucdo das etapas ativas - A transposicao de uma transicao implica a
desativacao de todas as etapas precedentes e a ativacao de todas as etapas subsequentes:
Regra 4: Evolucdes simultineas - todas as transicbes ativas sao transpostas
simultaneamente;

Regra 5: Ativacao e desativacido simultinea — se uma etapa ficar nao-ativa e ativa ao

mesmo tempo, esta permanece ativa.

A Figura 22 mostra os varios diagramas Grafcet desenvolvidos para esquematizar a parte de

comando do circuito hidraulico. Estes diagramas permitem o correto funcionamento do simulador do

sistema cardiovascular humano desenvolvido no software Awufomation Studio™, apresentado na Figura

21.
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Figura 22 — Diagramas Grafcet desenvolvido para a parte de comando.
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Para um melhor entendimento do funcionamento dos diagramas Grafcet apresentam-se, em

seguida (Tabela 4), todas as variaveis utilizadas nos diagramas Grafcet.

Tabela 4 - Variaveis utilizadas nos diagramas Grafcet.

Controlador Variaveis Designacao
1b1/1b2 Sensor de proximidade
Entradas X2/ X4/ X11/X12/ X21 Etapa
Start / Stop Interruptor
Saidas S01/S03/S04 / S05 Solenoide

A utilizacdo do Grafcet permitiu esquematizar a parte de comando de todo o circuito de uma
forma mais clara e simples, possibilitando uma interpretacdo mais facil e objetiva do funcionamento de

todo o sistema.

Posteriormente foi necessario converter o Grafcet em equacdes algébricas [22], para tal foram

executados trés passos:
1. Calculo das condicdes de transposicao das transicdes [22]:

A condicao de transposicao da transicdo CT (q) corresponde a uma variavel booleana associada

a cada transicao.
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Se a transicdo q estiver de acordo com a regra 2 da evolucdo do Grafcet, CT(q) pode ser

calculado pela seguinte equacéao:
m
CT(q) = (]_IXMj) R(@) (10)
j=1

onde XM; representa a variavel booleana associada a etapa M; e R(q) representa a recetividade

associada a transicao q.

Na Figura 23, mostra-se um esquema de todas as variaveis utilizadas na equacéo 10.

M My|  =-------- M

@ ‘l‘ R(g)

Figura 23 — Recetividade, apds sequéncias simultaneas [22].

De acordo com a equacdo 10, as condicdes de transposicdo do Grafcet apresentado na Figura 22

Sao:

CTil=X1.X2.X3.X4

CTi2 = X11. X12.X13

CTi3 = X21. X22

CT1=X1.1b1.Start .X21.X11

(T2 =X2. 51
CT3 =X3
CT4 =X4. X12

CT11 = X11. (X4 + X22).1b1

CT12 = X12. S2
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CT13 = X13. 1b2
CT21 =X21. X4
CT22 = X22. Stop

2. Calculo das variaveis de etapa [22]:
O célculo da atividade de cada etapa pode ser representado de acordo com a seguinte equacao

booleana:

p n
X (t+1) = zCT(pj) +X(t).1—[CT(nk) (11)
j=1 k=1

onde CT(pj) representa a transposicao da transicao (p]-), p a transicdo anterior & etapa i e n a

transicao posterior a etapa condicao i.

Na Figura 24, mostra-se um esquema de todas as variaveis utilizadas na equacao 10.

®h T (p2) T (3) T ------ (pp) T
| |

)T @)+ o )

Figura 24 - Etapa [22].

De acordo com a equacado 11, as variaveis que correspondem a atividade das etapas do Grafcet

apresentado na Figura 22 sao:
X1=CT4+ (X1.CT1) + CTil
X2 =CT1+ X2+ CT2

X3 =CT2+ X3+ CT3

X4 =CT3+X4+CT4
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X11 = CT13 + (X11.CT11) + CTi2
X12 = CT11+ (X12.CT12)
X13 =CT12 + (X13.CT13)
X21 = CT22 + (X21.CT21) + CTi3

X22 = CT21 + (X22.CT22)

3. Calculo das acoes;

O calculo das acdes pode ser obtido pela seguinte equacao:

(i) = ZX(t) (12)

De acordo com a equacdo 12, as acdes do Grafcet apresentado na Figura 22 sao:

501 = X12 + X13

502 = X11
S03 = X2

S04 = X3 + X4
S05 = X13
506 = X13

Tendo como base as equacdes algébricas, provenientes do Grafcet, € possivel construir um
circuito elétrico (Figura 25) capaz de controlar os diferentes componentes do circuito hidraulico

desenvolvido no Aufomation Studio™.
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Figura 25 — Circuito elétrico desenvolvido no software Autormation Studio™.
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Para uma melhor compreensao do funcionamento do circuito apresentam-se, seguidamente

(Tabela 5), todos os componentes utilizados no circuito elétrico anteriormente exposto.

Tabela 5 — Componentes utilizados no circuito eletrico desenvolvido no Automation Studio™

Designacao Simbolo Quantidade Observacoes
Fonte de
alimentacao @— 1 Polo positivo (+);
(polo positivo)
Fonte de
alimentacao @— 1 Polo negativo (-);
(polo negativo)
HETED Enquanto o relé associado a este contato nao for
normalmente 19 . o
energizado, o circuito encontra-se fechado;
fechado
i) | Enquanto o relé associado a este contato néo for
normalmente 42 . o
energizado, o circuito encontra-se aberto;
aberto
f::i:?i:::e | Enquanto o sensor de proximidade associado a este
P d}-j 3 contato ndo for atuado, o circuito encontra-se aberto.
normalmente .
Utilizados para 1bl e 1b2;
aberto

Desenvolvimento de um protétipo para a simulacéo do sistema cardiaco humano

42



Pressostato Enquanto o pressostato associado a este contato ndo

normalmente - 2 for atuado, o circuito encontra-se aberto. Utilizados
aberto para S1 e S2;
| Enquanto o interruptor nao for atuado, o circuito
Interruptor E- 2 encontra-se aberto. Utilizado para interruptores de
Start e Stop;

Relé 21 Quando energizado atua o contato, a ele associado;

Solenoide E":I% 6 Quando energizado atua a valvula, a ele associada;

4.4 Parte operativa

Através de uma breve analise do ponto de vista mecanico, o sistema cardiovascular pode ser
entendido como um circuito hidraulico, em que o coracao funciona como bomba do sistema, o sangue

como fluido, e 0s vasos sanguineos como linhas/caminhos de distribuicao.

Através de uma analise mais minuciosa, € tendo em conta a Figura 21 apresentada

anteriormente, este sistema pode ser dividido em trés subsistemas:

1. Sistema de enchimento - representa o abastecimento inicial de fluido em todo o circuito. E
constituido por um reservatorio a pressao atmosférica, uma bomba hidraulica (caudal - 5 I/min), uma
valvula de sequéncia (pressao de abertura — 350 Bar), duas valvulas direcionais 2/2 vias € um sensor
de pressao;

2. Sistema Ventricular - representa o ventriculo esquerdo e tem como funcdo o
bombeamento de fluido para o sistema de forma pulsatil. E constituido por um reservatorio & pressao
atmosférica, uma bomba hidraulica (caudal - 80 I/min), uma valvula de sequéncia (pressao de
abertura — 12 Bar) e uma valvula direcionais 3/2 vias, um cilindro hidraulico (volume - 200 ml) e um
sensor de pressao;

3. Sistema cardiovascular - representa todo o sistema cardiovascular desde a saida do fluido
pela artéria aorta até & chegada na auricula esquerda. E constituido por duas valvulas direcionais 2/2
vias, dois cilindro de efeito simples com mola estendida, um fluxémetro, um pressostato, trés valvulas

unidirecionais, uma valvula reguladora de caudal e um sensor de pressao.
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Quando se inicia uma simulacdo (Figura 21), sdo colocadas em funcionamento duas bombas
hidraulicas e atuadas as valvulas do sistema de enchimento até que o circuito se encontre a pressao
minima de funcionamento (9 Bar ou 6720 mmHg). E de salientar que esta fase so se efetua no
primeiro ciclo. Em seguida, é atuada a valvula do sistema ventricular forcando o avanco do cilindro,
gue representa o ventriculo esquerdo, que por sua vez ativa o sensor de pressao e atua as valvulas
direcionais do sistema cardiovascular. Neste ponto, o fluido atinge a pressdo maxima (13.5 Bar ou
10080 mmHg) e percorre todo o circuito passando por varios componentes, tais como: um cilindro de
efeito simples com mola estendida, que reproduz a viscoelasticidade arterial; uma valvula reguladora
de caudal, que simula a resisténcia periférica total dos vasos sanguineos; até alcancar um cilindro de
efeito simples com mola de estendida, que representa a auricula esquerda. Nesta fase, o fluido atinge
novamente a pressdo minima (9 Bar ou 6720 mmHg). Assim que as valvulas do sistema
cardiovascular deixam de estar atuadas, o fluido sai da auricula obrigando o cilindro do ventriculo a
recuar. Apos a conclusao de todas estas fases o circuito esta pronto para um novo ciclo e realizam-se

todas as etapas, até aqui descritas, com a excecdo da fase de enchimento.

4.5 Validacao do Circuito Hidraulico

O software Autornation Studio™ nao permite a simulacdo de valores de pressao tdo reduzidos
como os fisiologicos humanos. Portanto, foram aplicados varios fatores de escala para as diferentes

variaveis envolvidas na simulacao.

Devido a utilizacao de escalas, tornou-se indispensavel realizar uma validacdo do circuito
hidraulico. Para tal, foi usado o critério da semelhanca dinamica. Este critério permite relacionar dois
sistemas, o coracao e o circuito hidraulico, sujeitos a um dado fenomeno fisico, estabelecendo
relacdes de similaridade (escalas) entre diferentes grandezas em pontos homologos dos dois sistemas

[21].
4.5.1 Analise dimensional

Inicialmente procedeu-se a analise dimensional de forma a reduzir o nimero de variaveis
necessarias para descrever o transporte de um fluido. Este método permite simplificar o trabalho
experimental sem perder informacéo, bem como agrupar as variaveis para uma melhor compreensao
dos fendmenos envolvidos. Além disso, possibilita a transposicdo dos dados obtidos em modelos para

situacdes reais.
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Para a aplicacdo da analise dimensional na formulacdo das relacdes de semelhanca entre o
coracdo humano e o circuito hidraulico, ¢ fundamental utilizar o teorema dos IT's de Buckingham.
Onde desde que um problema fisico seja descrito por n variaveis dimensionais, este pode ser reduzido
a uma relacdo entre k grupos adimensionais, ou II's. O grau de reducéo j = n - k ¢é igual ao nimero
de variaveis dimensionais que nao formam um grupo II entre elas e sera sempre igual ou menor ao
numero de dimensdes necessarias para descrever o fenomeno. Assim, uma boa estimativa para o
grau de reducdo é o numero de dimensdes presentes no problema. Segue-se o algoritmo de

implementacao deste teorema:

1. Listar as variaveis dependentes e independentes.
2. Listar as dimensdes de cada uma das variaveis, de acordo com o sistema MLTO, que
designam as seguintes grandezas fundamentais:
e M - massa;
e | — comprimento;
e T -tempo;
e 0 - temperatura.
3. De entre as n variaveis, selecionar as j variaveis, que formarao o corpo central de
cada grupo II. Nesta selecao deve atender-se aos seguintes critérios:
a. Cada dimensao deve aparecer pelo menos uma vez entre as j variaveis
selecionadas;
b. Se possivel, evitar escolher a variavel dependente entre as j escolhidas;
c. No caso presente, Mecanica de fluidos, as variaveis normalmente
escolhidas sao a velocidade média do fluido, U/ (cinematica do fluido), a
massa volumica, p e uma varidvel com as dimensdes de um
comprimento, £ ou D.
4, Juntar, uma de cada vez, as restantes variaveis ao grupo basico de j variaveis
selecionadas em 3., e determinar os expoentes a afetar cada uma das j variaveis para que o
grupo formado seja adimensional.

5. Confirmar que os varios grupos ITsao adimensionais.

Se a determinacéo dos expoentes de cada grupo adimensional (passo 4) conduzir a um sistema
indeterminado, & porque o valor de j estimado é excessivo e deve ser reduzido em uma unidade

repetindo-se, entdo, os passos 3, 4 € 5.
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Em seguida, serdo apresentados todos os passos referentes a implementacdo do teorema no
fendmeno em questao, que representa a interacdo de um fluido com um cilindro, tal como acontece

no circuito hidraulico projetado.

A Figura 26 apresenta, de uma forma mais simples, o esquema do circuito e todas as variaveis

nele envolvido.

P: P.

iy

Figura 26 — Diagrama esquematico do circuito hidraulico.

Neste contexto, admitiu-se que o objeto de estudo é a diferenca de pressdo P e P (A exercida
pelo cilindro no fluido em consequéncia do movimento do mesmo. A diferenca de pressao dependera
das dimensdes do respetivo cilindro, diametro (£) e comprimento (£), da velocidade relativa do fluido
no interior da tubagem ({), da frequéncia de atuacao do cilindro (w) e das propriedades fisicas do
fluido, viscosidade (u) e densidade (p). Assim, para este caso, a listagem das variaveis e respetivas

dimensdes, incluindo a variavel dependente, encontra-se na Tabela 4.

Tabela 6- Variaveis independentes e respetivas dimensoes.

Dependente Independente
P D L U w U p
MLT L L LT T MLT ML

Pela observacdo da tabela, o numero de dimensdes necessarias para descrever o processo é 3
pelo que 3 sera também a primeira estimativa para j. De acordo com os critérios enumerados em 3

escolhem-se as variaveis, para formar o grupo fundamental de variaveis, sendo elas U, p e L. Daqui
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resultam 3 (6-3) grupos adimensionais. O primeiro destes é formado pela combinacéo das j variaveis
definidas, afetadas por cada um expoente a determinar, com uma das quatro restantes (w, por

exemplo). Assim:

M, = L*U’p¢w (13)

Os expoentes a, b e ¢ obtém-se de modo a que o grupo 11 seja adimensional.

M, = [L]*[U]°[p]°[w] = MOLOT® (14)
Substituindo na equacao anterior as dimensdes das respetivas variaveis, tem-se:

M, = [L]2[LT~*]°[ML3]¢[T~1] = MOLOT® (15)

Da equacéo 15, constroi-se o sistema:

L»a+b—-3c=0 a=1

M—c=0 ->ib=-1 (16)

T—+-b—-1=0 c=0
Pelo que o primeiro grupo adimensional é:

wL
= a7

0 segundo grupo adimensional obtém-se da mesma forma:
I, = [L]*[U]"[p]°[u] = MOLOT® (18)
Substituindo na equacao anterior as dimensdes das respetivas variaveis, tem-se:
M, = [L]A[LT*]°[ML=3]¢[ML=1T-1 ] = MOLOT?® (19)
Da equacdo 19, obtém-se o sistema:

L—+a+b—-—3c—1=0 a=-1
M—>c+1=0 —3b =— (20)
T—- —-b—-1=0 c=-1

Do sistema anterior, pode concluir-se que o segundo grupo adimensional é:
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My === (21)

0 terceiro grupo adimensional alcanca-se da mesma forma que os anteriores:
MMz = [L]*[U]°[p]°[D] = MOLOT® (22)
Substituindo na equacao 22 as dimensdes das respetivas variaveis, tem-se:
M5 = [L]2[LT*]°[ML3]¢[L] = M°L°T® (23)
Da equacéao anterior, constroi-se o sistema:

L»a+b—-3c+1=0 a=-1
M—->c=0 ->3b=0 (24)
T—--b=0 c=0

0 sistema 24 permite obter o terceiro grupo adimensional, dado por:

I; = b 25
3= (25)
0 quarto grupo adimensional obtém-se da mesma forma que os anteriores:
M, = [L]*[U]*[p]°[P] = MOLT® (26)
Substituindo na equacao anterior as dimensdes das respetivas variaveis, tem-se:
M, = [L]A[LT~*]°[ML=3]¢[ML=1T~2 ] = M°LOT? (27)
Da equacdo anterior, cria-se o sistema:
L—+a+b—-3c—1=0 a=0
M= c+1=0 —->ib = -2 (28)
T—+--b—-2=0 c=-1
Pelo que o quarto grupo adimensional é:
P
H4 = p? =FEu (29)
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Assim, um problema que era inicialmente definido por sete variaveis fica reduzido a quatro

variaveis:

P (2 pUL a)_L) (30

pU2  "\L' u'U

P X ~ - . ,
PYE = Eu = Define a relacéo de pressao, igual ao numero de Euler;

% = Define a relacao de geometria: didmetro / comprimento do cilindro;

pUL _ Re = Define o efeito das propriedades do fluido, igual ao niumero de Reynolds;

wlL . - . - . . ,
T St = Define a relacéo entre a oscilacédo e a velocidade, igual ao numero de Strouhal.

Para além de ficar reduzido a quatro varidveis, este também pode ser reduzido a quatro grupos

adimensionais:

D
Fu=k (Z,Re, St) 1)

4.5.2 Critério da semelhanca

Normalmente, é impossivel determinar todos os factos essenciais dum escoamento de um fluido
por uma analise puramente tedrica. Assim, recorre-se a experimentacao a fim de se conhecer a sua
dependéncia. Como ja vimos, 0 numero de ensaios experimentais pode ser bastante reduzido se
recorrermos a um programa sistematico, baseado na analise dimensional e, especificamente aos
critérios de semelhanca. Além disso, a teoria da semelhanca permite-nos fazer experiéncias com um
fluido mais conveniente, como por exemplo o 6leo, e depois aplicar os resultados obtidos a um fluido

menos conveniente de trabalhar, tal como sangue.

Em hidraulica e aeronautica, os resultados também podem ser obtidos com um custo bastante
inferior se realizados com um modelo em escala reduzida. Nao é necessario utilizar o mesmo fluido
nas experiéncias feitas no modelo ou no protétipo, nem o modelo tem necessariamente de ser mais

pequeno que o prototipo.

Apds a determinacdo da equacédo 31, torna-se possivel a aplicacdo do critério de semelhanca.
Esta equacdo pode ser aplicada ao protétipo (sistema cardiovascular humano), como ao modelo

desenvolvido para a simulacao (circuito hidraulico). Assim para o modelo:
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P D Wy, L
mz — k(_m, ﬂm ) m m) (32)
Para o prototipo:
P D w, L
”2=k<—”,—”’” 42 ”) (33)
ppUp Ly ppUply  Up

Para que as condicdes de semelhanca do modelo e do protoétipo sejam respeitadas, estas exigem

as seguintes igualdades:

Eu,, = Eu, (34)
Dm = Do (35
Ly L,

Re,, = Re, (36)
St,, = St, (37)

Segue-se uma das condicdes de semelhanca, neste caso o nimero de Euler:
Re,, = Re, (36)

Hm _ Hp
PmUmLm Pp Up Lp

(38)

Como o objetivo é obter o valor de caudal e nao a velocidade, entao:

D2,
Qm =Up* Ay = Uy * 4 (39)
4Qm
U, = 40
Substitui-se o U pelo Q na equacao 36 e tem-se:
Hm Hp (41)

PmUmnLm - Pp Upr
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UmTDm  pHpmDy
4pm Qm 4‘pp Qp

(42)

Colocando Q,, em evidéncia, e substituindo todas as varidveis pelos valor da Tabela 5, torna-se

viavel determinar o valor do caudal:

_ 4‘.um7TDmpp Qp

= = 0.0010 m3/s = 60.06 [/min 43
™ 4p,mD,pn / / *9)

Na tabela seguinte apresenta-se o valor das diferentes variaveis no modelo, retiradas do préprio

software Automation Studio™, e no prototipo, que correspondem aos valores fisiologicos humanos.

Tabela 7 — Valor das diferentes variaveis no modelo e no protétipo.

P (Pa) D(m) [ Q(m/s) | u (kg/(m-s)) p (kg/m?)

Modelo ? 0.05 ? 0.0396 900
Protétipo
5000 0.05 0.00009 0.004 1050
(Coracao)

Com esta condicdo de semelhanca, torna-se possivel saber o fator escala, que podera ser

utilizado para a simulacdo com software Autormation Studio™:

Caudal:

_ Qn _60.06 [/min
Q, 5.201/min 11.55 (44)

Por outro lado, usando outra condicao de semelhanca, neste caso o nimero de Euler, pode obter-
se:

Eu,, = Eu, (34)

P, _ B
pmUf  ppUp

(45)

Como anteriormente determinou-se o valor de caudal e ndo a velocidade, entao:

D2,
4

Qm =Unp*xAp = Up * (39)
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40,

U, = 40
Substitui-se o U pelo Q na equacéo 34 e tem-se:
Bnm?Dy,  B,m?Dy (46)

4pmQh — 4ppQ%

Colocando P, em evidéncia, e substituindo todas as variaveis pelos valor da Tabela 5 e pelo valor

de Q,,, calculado anteriormente, torna-se viavel determinar o valor do pressao:

_ B,m?D}4p, Q%
™~ "4p,Q2n?DE,

= 529100.53 Pa = 5.29 Bar (47)

Assim, € possivel calcular qual o fator escala, que devera ser simulado no software Automation

Studio™:
Pressao:

P, 529100.53 Pa

p=""— = 105.82 48
=B, T 5000Pa (48)

Finalmente pode-se afirmar que o modelo e o protdtipo sédo dinamicamente semelhantes, visto
gue todas as condicdes de semelhanca sao respeitadas. Assim sendo, o fator de escala a ser utilizado

é 11.55 para o caudal e 105.82 para a pressao

Para uma melhor percecao das escalas aplicadas na simulacao, na tabela seguinte apresentam-
se 0s valores de caudal e pressdo no modelo, simulados no software Aufornation Studio™, e no

prototipo, que correspondem aos valores fisiologicos.

Tabela 8 — Valores de caudal e pressao no modelo e no protétipo.

Pressao
Caudal
Diastolica Sistolica
Unidade mmHg Bar mmHg Bar (m3/s) |/ min
Modelo 6720 9 10080 13,440 0,0010 60.06
Prototipo 80 0,107 120 016 0,00009 5,20
(coracao)
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4.6 Resultados

Apds a determinacdo dos fatores de escala, foram simulados varios ciclos cardiacos com o
modelo hidraulico desenvolvido. Na Figura 27 apresentam-se os valores de caudal e pressao

adquiridos pelo fluxometro e pelo transdutor de pressdo do modelo simulado, respetivamente.

1.00 5

Figura 27 — Curvas de pressao (azul) e caudal sanguineo (vermelho) obtidos no Automation Studio™.

Pela comparacdo das curvas de caudal e pressdo na aorta ascendente (Figura 28 A) com as
curvas obtidas na simulacdo (Figura 28 B), é possivel afirmar que os resultados apresentam
comportamento muito préoximo do que era espectavel. No entanto, os valores obtidos sdo muito
maiores do que os esperados, devido ao fator de escala utilizado, mas através da analise dimensional

e teoremas de semelhanca, este problema fica resolvido.
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Figura 28 — A) Pressio e caudal na aorta ascendente (adaptado de [12]); B) Curvas de pressio e
caudal sanguineo obtidos no Automation Studio™.
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5 PROJETO MECANICO

Tendo em conta que o software apresentado no ponto anterior ndo permite a simulacdo de
valores de pressdo tdo reduzidos como os fisiologicos, houve a necessidade de projetar um novo
circuito hidraulico. Para tal, procedeu-se a modelacao tridimensional de um novo simulador utilizando
o software SolidWorks, desenvolvido pela SolidWorks Corporation. Este ¢ uma ferramenta de CAD
(desenho assistido por computador), muito utilizada para o projeto e modelacédo tridimensional de
mecanismos. O SolidWorks é uma aplicacdo de desenho automatico com parametrizacdo, onde se

criam formas tridimensionais a partir de formas geométricas elementares.

Com base no circuito hidraulico apresentado no capitulo anterior, pretendeu-se projetar e modelar
o simulador mecéanico. O modelo hidraulico apresentado anteriormente ndo permite a manipulacao da
frequéncia de batimentos cardiacos, uma funcionalidade relevante para a simulacdo de diferentes
condicOes cardiacas. Deste modo, foi necessario projetar um novo sistema de bombeamento, que no
novo simulador sera constituido por um motor de passo, um mecanismo came-seguidor € um sistema
pistao-cilindro, explicado com maior detalhe neste capitulo. Uma variacao da velocidade angular do
motor de passo possibilita a manuseamento dos batimentos cardiacos e, consequentemente, a
manipulacdo das curvas de pressdao e caudal obtidas. A manipulacao de todos estes parametros
permite simulacdes de diferentes situacdes, como por exemplo, simular um ser humano em repouso

ou sob esforco fisico.

Por outro lado, o desenho, dimensionamento e selecao de todos os componentes do simulador
possibilitam que, num trabalho futuro, este seja construido e testado experimentalmente sem grande

dificuldade.

Nos subcapitulos seguintes sera apresentado nao s6 o esquema do duplicador de pulso, mas
também as funcdes, os principios de funcionamento, o dimensionamento e a selecdo de todos os seus

componentes.
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5.1 Esquema Geral

A Figura 29 ilustra o modelo tridimensional do simulador desenvolvido com recurso ao software

SolidWorks.

Figura 29 — Modelacao do simulador desenvolvido em Solidworks.

O simulador, representado na Figura 29, é constituido por:
1 Motor de passo;

1 Came;

1 Seguidor de rolete;

1 Rolamento linear;

1 Pistao;

1 Anel de vedacao;

1 Cilindro;

2 Pressostatos;

© ©® N O g 2 wNH

3 Valvulas unidirecionais;
10. 4 Valvulas direcionais 2/2 atuacao elétrica (solenoide) e retorno por mola;
11. 1 Valvula de sequéncia;

12. 1 Valvula reguladora de caudal;
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13. 1 Unidade de viscoelasticidade;

14. 1 Céamara auricular;

15. 1 Reservatorio;

16. 1 Bomba hidraulica com motor;

17. 1 Fluxémetro;

18. 1 Transmissor de pressao;

19. 1 Base;

20. Varios tubos e elementos de ligacao;

21. Varios elementos de suporte de componentes.

O simulador consiste num circuito hidraulico semelhante ao sistema circulatério humano, onde o
ventriculo esquerdo é representado por um sistema pistdo-cilindro. As valvulas cardiacas (mitral e
aortica) sao exibidas por valvulas direcionais 2/2 de atuacdo elétrica (solenoide) e retorno por mola,
estas sdo atuadas durante a sistole ou durante a diastole, tal como as cardiacas. O movimento
unidirecional do fluido é assegurado por trés valvulas unidirecionais. A viscoelasticidade arterial é
reproduzida por uma camara de viscoelasticidade. A resisténcia periférica é retratada por uma valvula

reguladora de caudal. Por ultimo, a auricula esquerda é representada por uma camara auricular.

Para garantir que o fluido € bombeado da mesma forma que o sangue é bombeado pelo coracéo,
foi utilizado um sistema came-seguidor acionado por um motor de passo, capaz de recriar o

bombeamento sanguineo na artéria aorta ascendente.

Com o intuito de obter curvas de caudal e pressao semelhantes as fisiolégicas, foram usados
transdutores para recolher dados de caudal e pressdo instantaneos. Os valores de caudal sao

conseguidos através de um fluxometro e os valores de pressao por um transmissor de pressao.

Inicialmente, o fluido é bombeado por uma bomba hidraulica, até atingir a pressdao minima de
funcionamento. Depois inicia-se 0 movimento do sistema de bombeamento, que obriga o fluido a sair
do cilindro. Aqui, é atingida a pressdo maxima do sistema (0.16 Bar ou 120 mmHg). A partir deste
ponto, o fluido percorre todo o circuito no sentido horario, passando por uma unidade viscoelastica e
por uma valvula reguladora de caudal, até que é alcancada a camara auricular, onde se atinge a
pressao minima de funcionamento (0.107 Bar ou 80 mmHg). Neste componente, o fluido permanece
alguns instantes e, quando uma determinada valvula direcional é atuada, o fluido sai desta camara e

dirige-se, novamente, para o cilindro. Apos esta fase o dispositivo esta preparado para um novo ciclo.
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5.2 Sistema de Bombeamento

Para produzir com elevada precisdo o caudal e a pressdo na aorta ascendente foi essencial
desenvolver um sistema de bombeamento (Figura 30) capaz de bombear fluido para todo o dispositivo
de forma pulsatil. O sistema é constituido por:

e Motor de passo - para variar a velocidade angular e assim manipular valores de caudal,
pressao e frequéncia cardiaca;

e Sistema came-seguidor - para transformar a energia oriunda do motor em energia
mecanica linear, através do avanco do seguidor. O fluxo pulsatil vai ser criado através deste
sistema, pois o perfil da came vai definir os deslocamentos efetuados pelo pistdo durante todo
0 bombeamento;

e Sistema pistao-cilindro - capaz de converter a energia linear em energia hidraulica. Como
0 pistdo esta ligado ao seguidor, quando este avanca o pistdo avanca também, forcando o
movimento do fluido para o exterior do cilindro onde esta alojado. Este fendmeno deve-se

principalmente ao aumento de pressao no interior do cilindro devido ao avanco do pistao;

Figura 30 - Sistema de enchimento desenvolvido em Solidworks.
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5.2.1 Came-Seguidor

Tendo em conta que um dos objetivos do dispositivo é simular o sistema cardiovascular humano,
o sistema de bombeamento deve ter a capacidade de recriar o bombeamento efetuado pelo coracao

humano.

Como referido no capitulo 2, existe um elevado numero de sistemas de bombeamento, usados
nos diferentes mecanismos, por exemplo sistemas came-seguidor, sistemas viela-manivela, entre
outros. A Tabela 9 apresenta um pequeno resumo das caracteristicas e limitacdes dos diversos

sistemas.

Tabela 9 — Comparacao das caracteristicas e limitacées de diversos sistemas de hombeamento (adaptado
de Reed [5]).

Designacao Viela Manivela Scotch Yoke Came-Seguidor

Converte rotacdo em movimento|Converte rotacdo em movimento| Converte rotacdo em movimento

Funcao i i i
linear linear linear

Atrito Baixo Moderado Moderado

- Desgaste moderado no pino e | Desgaste moderado na came e
Desgaste minimo nos

Desgaste dos ) ) na manivela devido ao atrito no seguidor devido ao atrito
rolamentos devido ao baixo .
componentes atrito destes dois componentes gerado no ponto de contato
durante o movimento destes.
Perfil variavel, com diferentes Perfil definido pelo seguidor com

Perfil variavel, com localizacao

Comportamento ixaca
P pontos de fixacao ao longo da variavel do pino da manivela

manivela

base na forma da came.
Um perfil por came.

Utilizacao Ideal para fluxo instavel (pulsatil)|ldeal para fluxo instavel (pulsatil)] Ideal para fluxo instavel (pulsatil)

Neste projeto foi escolhido o mecanismo came-seguidor, como sistema de bombeamento capaz
de criar fluxo pulsatil. Este mecanismo é um sistema simples, mas eficaz na reproducdo de
movimentos complexos, onde o perfil geométrico da came controla as curvas de caudal e pressao
criadas em todo o sistema, enquanto que noutros mecanismos o controlo destes parametros
hemodindmicos ¢ feito através do controlo do motor. A grande desvantagem deste sistema é que
podera existir atrito moderado entre o rolete do seguidor e a came, que posteriormente ira criar

vibracoes e dificultar a obtencéo das curvas desejadas.
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0O mecanismo came-seguidor utilizado neste projeto (Figura 31) é composto por uma came de
disco, com o perfil desejado e um rolete ligado a um seguidor. Tendo em conta que a came
corresponde a um disco excéntrico, quando esta roda a distancia entre o centro da came e o centro do
rolete vai variando. Visto que o rolete esta diretamente acoplado ao seguidor, o deslocamento do

seguidor ¢ regido pela diferenca destes raios.

Figura 31 — Sistema came-seguidor desenvolvido em Solidworks.

O projeto da came envolve o conhecimento dos diferentes valores de caudal em cada instante do
ciclo cardiaco. Davies et al. [12] apresentam uma curva de caudal caracteristica do fluxo sanguineo na

artéria aorta ascendente (Figura 32).
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Figura 32 — Curva de caudal na aorta ascendente (adaptado de Davies et al. [12]).
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A partir dessa curva de caudal, foram obtidas 200 coordenadas X e Y que, posteriormente,
possibilitaram o desenho do perfil da came. Inicialmente, usou-se um software de digitalizacdo de
graficos, o GetData Graph Digitizer, que permitiu obter todos os valores de caudal (ml/s) em cada
instante de tempo. Em seguida, foi calculado o volume (ml) em cada instante, que corresponde ao
volume ejetado num determinado ponto do ciclo cardiaco. A partir do volume ejetado foi calculado o

volume acumulado (ml) (Figura 33).
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Figura 33 - Grafico do volume acumulado

Esses calculos foram efetuados com o objetivo de descobrir qual o deslocamento (em milimetros)
que o seguidor devera ter durante a rotacdo da came. Assim, o volume acumulado (ml) foi convertido
para milimetros cubicos (mm?). A equacao 51 representa a expressao usada para o calculo do

deslocamento.
V = 4nD?L (51

onde V representa o volume acumulado em cada instante, D o didametro interno do cilindro, que neste
caso ¢ de 25 mm, e L comprimento do cilindro, que também pode ser entendido como o

deslocamento do seguidor para fornecer o volume em questao.

Verificou-se que, caso o perfil de deslocamento fosse igual ao grafico do volume acumulado, o
cilindro ndo estaria cheio no inicio de um novo ciclo/rotacdo. Devido a esta condicdo, a partir do

instante 0.75 segundos, o seguidor deve voltar a posicao inicial, obrigando o fluido a entrar novamente
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para o cilindro. Posto isto, foi calculado o angulo da came em cada instante. Visto que o coracéo tem
uma frequéncia cardiaca de 60 batimentos por minuto (bpm), o motor deve rodar a uma velocidade de
60 rpm, pois cada volta da came corresponde a um ciclo. O tempo foi convertido em graus, onde um
segundo corresponde a 360°, pois cada volta dada pelo came demora cerca de um segundo. A Figura
34 representa o deslocamento do seguidor durante um ciclo completo, em funcdo do angulo de

rotacdo da came.
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Figura 34 — Deslocamento do seguidor em funcao do dngulo de rotacao da came.

Através da analise do grafico de deslocamento pode afirmar-se que 0 movimento do seguidor é
descrito por trés fases:

e Subida (0 — 1152) - representa o avanco do pistdo no interior do cilindro, no inicio desta
fase o cilindro esta cheio de fluido e 8 medida que o pistdo avanca este obriga o fluido a sair
do cilindro:

e Estacionamento (115 — 2702) - representa a fase em que o pistdo se encontra no fim de
curso do cilindro, nesta fase o cilindro encontra-se vazio;

e Descida (270 - 3602) - representa o recuo do pistdo, nesta fase o cilindro € novamente
preenchido com fluido;

A Figura 35 representa estas trés fases e 0s seus respetivos angulos, a diferentes cores. A subida
encontra-se a vermelho, o estacionamento a azul e a descida a verde. Todos os calculos efetuados

para as 200 coordenadas s@o apresentados com maior detalhe e em forma de tabela, no anexo A.
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Figura 35 — Fase do movimento efetuado pelo seguidor (vermelho — subida, azul — estacionamento e verde
— descida).

Através dos valores de deslocamento obtidos anteriormente foi possivel obter um modelo

tridimensional da came no Sofidworks (Figura 36).

Figura 36 — Came desenvolvido em Solidworks.

O Solidworks, para além de permitir a modelacao de componentes, permite também a analise

dindmica de sistemas mecanicos, como o sistema came-seguidor aqui apresentado. Esta
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funcionalidade possibilita a obtencdo de graficos de deslocamento, velocidade e aceleracdo do

seguidor, Figuras 37, 38 e 39, respetivamente.

A Figura 37 corresponde ao grafico de deslocamento obtido através do software. E de notar, que
esta & semelhante a curva do deslocamento do seguidor apresentado na Figura 34, apesar do
deslocamento ser apresentado em funcdo do tempo, uma vez que o software ndo permite a
apresentacdo de graficos de deslocamento em funcdo do angulo de rotacdo da came. No entanto,
como uma volta de 360° corresponde a um intervalo de tempo de 1 segundo, a conversdo de

unidades é simples.
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Tempo (s}

Figura 37 — Deslocamento do seguidor em funcao do tempo.

Através de uma analise mais cuidada, verifica-se que o deslocamento maximo do seguidor é
53.5 mm e da-se no instante 0.32 s (115.2°), este valor corresponde ao valor maximo de volume
gjetado até ao momento, cerca de 105.067 ml. Até ao instante 0.75s (270°) o deslocamento
mantém-se aproximadamente igual. Aqui, todo o volume contido no cilindro foi ja ejetado. Do instante
0.75 s até ao instante 1 s (360°), o deslocamento do seguidor volta novamente ao valor inicial, de

0 mm, pronto para completar um novo ciclo.

Na Figura 38 é possivel visualizar qual o tipo de velocidade (dada em mm/s) do seguidor ao
longo do ciclo. Observarse que do instante 0 s até ao instante 0.32 s a velocidade do seguidor é
positiva, atingindo um maximo de 246.26 mm/s no instante 0.12s. Este intervalo de tempo

corresponde a fase de subida do seguidor.
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Como referido anteriormente, do instante 0.32 s ao instante 0.75 s, o seguidor encontra-se na
fase de estacionamento, que corresponde a uma velocidade quase nula. A partir deste instante e até

ao final do ciclo, a velocidade é negativa, cerca de - 246 mm/s, possibilitando o recuo do seguidor.

250 B

125 —+

125 .

Velocidade do seguidor (mmys)

-250 % : ; } ; } } ; } i
0.00 010 0.20 0.30 0.40 0.50 060 0.7 0.80 0.90 1.00
Tempo (=)

Figura 38 — Velocidade do seguidor em funcao do tempo.

A Figura 39 mostra que nos primeiros instantes, de O s até 0.4 s, a aceleracao atinge o ponto
maximo, de 6243 mm/s?, que representa a aceleracao necessaria para o seguidor atingir a velocidade
maxima. A partir deste instante a aceleracdo comeca a diminuir, atingindo valores negativos no
instante 0.17 s, diminuindo, consequentemente, a velocidade para valores proximos de O mm/s. Na
fase intermédia ou fase de estacionamento, o deslocamento e a velocidade sao praticamente nulos, o
mesmo se verifica com a aceleracao devido a auséncia de movimento. Na fase de descida do
seguidor, a aceleracao é quase sempre negativa, uma vez que a velocidade do seguidor é também
negativa. E de salientar que a curva do grafico da Figura 39 mostra algumas alteracdes repentinas na

aceleracao do seguidor, que podem ser provocadas por vibracdes e desgastes indesejados.
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Figura 39 — Aceleracao do seguidor em funcao do tempo.

5.2.2 Cilindro

0.90 1.00

A semelhanca do que acontece com o sistema de bombeamento utilizado nos diferentes

duplicadores apresentados no capitulo 2, existe também um elevado nimero de sistemas capazes de

converter a energia mecanica em energia hidraulica, tais como sistemas de cilindro de fole, pistao-

cilindro, entre outros. Na Tabela 10 apresenta-se um pequeno resumo das caracteristicas e limitacdes

dos diversos sistemas.

Tabela 10 — Comparacao das caracteristicas e limitagdes de diversos sistemas de conversao hidraulica

(adaptado de Reed [5])

Designacao Cilindro de Fole Pistao-Cilindro Diafragma Bomba Peristaltica
Atrito Nenhum filto entre a cabega. _do pistao e 3 Nenhum Baixo
parede do cilindro.
0 volume ejetado é
0 volume ejetado ¢ |0 volume ejetado é determinado| determinado pela flexdao [ O caudal é determinado
Controlo determinado pela  |pelo deslocamento do pistdo e o|do diafragma e o caudal | pela velocidade de rotacao
compressao do fole [caudal pela velocidade do pistdo| pela velocidade do do motor
diafragma
Requer uma construcéo precisa, 0 seguidor esta -
o Poucas partes em , . . Produz fluxo pulsatil por
Caracteristica X mas também possibilita um  [diretamente acoplado ao o
movimento i ) ) : definicao.
movimento muito preciso diafragma
A conversao de energial A conversao de energia da-se | A conversao de energia |A conversao de energia da-
Comportamento | dase quandoofole ¢ | quando pistao comprime o da-se quando o se quando o tubo é

comprimido

fluido no interior do cilindro

diafragma é flexionado

comprimido
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Neste projeto foi escolhido o mecanismo pistao-cilindro, como sistema de conversdo de energia
mecanica em energia hidraulica. De todos os mecanismos apresentados, o sistema pistao-cilindro € o
mais preciso, pois o volume ejetado tem um valor fixo. A vedacao foi conseguida por um o 'ring, tendo

sido consideradas as dimensdes e folgas necessarias para assegurar a estanquicidade.

Na Figura 40 apresenta-se o mecanismo pistao-cilindro utilizado neste projeto (figura 40) é
composto por um pistdao ligado diretamente ao seguidor, que se movimenta de acordo com o
deslocamento deste, um anel vedante e um cilindro de acrilico com 50 mm de didmetro e 120 mm

de comprimento, suficiente para o deslocamento maximo do seguidor.

Figura 40 — Sistema pistao cilindro desenvolvido em Solidworks.

5.3 Electrovalvulas

Tendo em vista um controlo rigoroso do fluxo ao longo do simulador, foram utilizadas trés valvulas
direcionais 2/2 com atuacao elétrica (solenoide) e retorno por mola (Figura 41). Cada valvula
desempenha uma funcao diferente no circuito. Uma tem a funcao de possibilitar a passagem de fluxo,
na fase de enchimento do circuito hidraulico até ser atingida a pressao minima de funcionamento. As
duas valvulas restantes representam a valvula mitral e a valvula adrtica, sendo que a primeira é atuada

durante a fase diastélica e a segunda durante a fase sistolica.
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As electrovalvulas selecionadas para este circuito foram as GS02.22 da marca Parker.

Figura 41 - Valvula solenoide GS02.22 da marca Parker[25].

As caracteristicas técnicas destas valvulas encontram-se especificadas no anexo B.

5.4 Valvulas Unidirecionais

As valvulas unidirecionais (Figura 42) desempenham um papel importante no controlo do fluido,
pois asseguram o fluxo unidirecional ao longo do circuito hidraulico. Neste projeto foram usadas trés
valvulas deste tipo. Uma impede que o fluido bombeado pelo cilindro volte a entrar para o interior do
mesmo. Qutra impede que o fluido que entra na camara auricular s6 possa fluir em direcdo ao
cilindro. Por ultimo, a terceira valvula é usada para que o fluido que entra no cilindro ndo volte a sair
pelo mesmo tubo que entrou.

As valvulas unidirecionais selecionadas para este circuito foram as S6A0.0/ da marca Bosch
Rexroth.

Figura 42 — Valvula unidirecionais S6A0.0/ da marca Bosch Rexroth [26].

As caracteristicas técnicas destas valvulas encontram-se especificadas no anexo B.
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5.5 Valvula de sequéncia

Neste simulador, a valvula de sequéncia (Figura 43), també denominada de valvula limitadora de
pressao, encontra-se localizada logo apos a bomba de enchimento. Foi colocada neste local para
garantir algumas condicbes de seguranca no simulador, assegurando que a pressao criada pelo
fornecimento de fluido ndo ultrapassa valores demasiado altos. Quando a pressdo pré-definida é
atingida esta abre e o fluido vai diretamente para um reservatorio despressurizado, diminuindo deste

modo a pressao no circuito hidraulico.

A véalvula de sequéncia selecionada para este circuito foi a SYHO81 da marca Parker.

Figura 43 - Valvula de sequéncia SVHO81 da marca Parker [27].

As caracteristicas técnicas destas valvulas encontram-se especificadas no anexo B.

5.6 Pressostatos

Os pressostatos (Figura 44) utilizados no circuito hidraulico ttm a funcao de controlar a atuacao

das electrovalvulas.

Inicialmente, os diferentes pressostatos sao ajustados para uma determinada pressao e, quando
é atingida esta pressao, é enviado um sinal elétrico ao autémato para este atuar uma determinada
valvula do circuito. Por exemplo, é usado um pressoéstato logo a seguir @ bomba de enchimento do
sistema, ajustado para uma pressao de 0.107 Bar, que representa a pressao minima que o fluido
devera ter antes de se iniciar qualquer ciclo. Assim que este valor é atingido, o presséstato envia um
sinal para o automato, que por sua vez atua a valvula direcional e esta impede que seja fornecido mais

fluido ao circuito.
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Os pressoéstatos selecionados foram os RT113 da marca Danfoss.

Figura 44 — Pressostato RT113 da marca Danfoss [28].

As caracteristicas técnicas destes pressostatos encontram-se especificadas no anexo B.

5.7 Automato

0 autémato (Figura 45) tem a funcdo de monitorizar, controlar e gerir, em tempo real, o atuacéo
das electrovalvulas. Normalmente, o automato recebe sinais elétricos dos pressostatos e emitira um

novo sinal elétrico para a atuacao de uma determinada valvula.

0 autémato selecionado para este circuito foi o CPM1A da marca Omron.

Figura 45 — Automato CPM1A da marca Omron [29].

As caracteristicas técnicas deste autdbmato encontram-se especificadas no anexo B.
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5.8 Bomba de Enchimento

Antes de se realizar qualquer simulacdo, o circuito hidraulico deve ser abastecido com fluido a
pressdo minima de funcionamento (80 mmHg ou 0.11 Bar). O fornecimento deste é realizado através
de uma bomba hidraulica (Figura 46), composta pela prépria bomba acoplada a um motor de 24 Volts

e um reservatorio de 3 litros.

A bomba de enchimento, ou hidraulica, selecionada para este circuito foi a NPC11/1.05-1/170-

G24 da marca Hawe.

Figura 46 — Bomba hidraulica NPC11/1.05-1/170-G24 da marca Hawe [30].

As caracteristicas técnicas desta bomba encontram-se especificadas no anexo B.

5.9 Camara Viscoelastica

Visto que o circuito hidraulico é constituido por paredes rigidas, foi necessario instalar um
componente que simule a viscoelasticidade, caracteristica das artérias ao longo do corpo humano.
Este componente deve suavizar a pressao criada durante a fase sistolica e manter uma queda lenta de

pressao durante a fase diastolica, tal como acontece no corpo humano.

Assim, a camara viscoelastica (Figura 47) & composta por uma camara cilindrica de acrilico e um
émbolo que separa o fluido do ar. No topo desta camara existe uma valvula de entrada de ar. A
quantidade de ar contida na parte superior do cilindro determina qual o valor de viscoelasticidade do

circuito.
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Figura 47 — Unidade Viscoelastica desenvolvida e Solidworks.

Como descrito no capitulo 3, a viscoelasticidade ¢ definida pela equacao:

AV

=15 ©

onde C representa a viscoeslaticidade, AV o aumento de volume (ml) e AP o aumento de pressao

(mmHg).

Liu et al [31] apresentaram uma nova equacao para o calculo da altura da coluna de ar baseada
na equacao anterior.
AcH,

c=la_ (52)
Pa Pf_pg(Hc_Ha)

onde C representa a viscoelasticidade da camara, V, o volume de ar na camara, P, a pressao

absoluta do ar contido na camara, A, a area de sec¢ao da camara, H, a altura da coluna de ar, Pra
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pressao absoluta do fluido, p a massa volumica do fluido, g a aceleracao gravitica e H, a altura da

camara.

Tendo em conta que o valor de viscoelasticidade (C) de uma pessoa saudavel é de 1.7 ml/mmHg
[32], e substituindo todas as variaveis pelos valores da Tabela 11, foi determinado que a coluna de ar

deve ter uma altura de 26.05 cm, que corresponde a um volume de 510 ml de ar.

Tabela 11 — Valores das variaveis usadas no calculo da coluna de ar.

A, (cm?) P;(mmHg) p(kg/m) g(m/s?) H¢(cm)

19.6 100 1 9.8 28

5.10Camara Auricular

Tal como a unidade viscoelastica, a cdmara auricular (Figura 48) ¢ composta por uma camara
cilindrica de acrilico e por um émbolo, que separa o fluido do ar. Apesar de ndo haver necessidade de
regular a pressao, na camara anterior, este componente tem também uma valvula de insercédo de ar,

caso se queira adicionar ou retirar ar desta.

Figura 48 — Camara viscoelastica desenvolvida em Solidworks.
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De salientar que ndo foram realizados calculos do volume de ar que a camara deve conter, pois
este componente nao tem influéncia na variacao da pressdo, uma vez que serve simplesmente como

reservatorio do fluido antes de este entrar novamente no cilindro.

5.11Resisténcia Periférica

0 componente utilizado para representar a resisténcia periférica do sistema cardiaco humano, foi

uma valvula reguladora de caudal (Figura 49).

Através de pequenos ajustes é possivel regular a resisténcia oferecida ao fluido, no ponto onde

esta inserido.

A valvula reguladora de caudal selecionada para este circuito foi a FA101 da marca Parker.

Figura 49 — Valvula reguladora de caudal FA101 da marca Parker [33].

As caracteristicas técnicas desta valvula encontram-se especificadas no anexo B.

5.12Acessorios de ligacao

As ligacdes dos diferentes componentes do circuito sao feitas através de tubos de acrilico (Figura

50), com um diametro interno de 8 mm e com varios comprimentos.
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Figura 50 — Tubo utilizado para ligacoes, desenvolvido em Solidworks.

5.13Acionamento

Para que o controlo automatico do movimento da came seja efetuado de uma forma rigorosa, €
necessario um motor (1), um controlador (2), um driver para o controlo do motor (3), uma interface (4)

e fontes de alimentacao (5).

A Figura 51 mostra o esquema de montagem entre os diversos componentes do sistema de

acionamento.

Figura 51 — Esquema de montagem do sistema de acionamento.
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5.13.1 Motor de passo

A selecdo do motor constitui um passo importante na realizacdo deste projeto. Este ira promover

0 movimento rotacional da came. Tendo em conta o tipo de movimento, pode afirmar-se que o motor

devera respeitar os seguintes requisitos:

Ajuste da velocidade de rotacéao;

Fiabilidade maxima, tanto em termos de exatiddao de movimento como de manutencao do
mesmo;

Precisao no movimento;

Binario elevado;

Boa eficiéncia;

Tamanho reduzido;

Preco reduzido.

Assim, de todos os motores existentes no mercado, tais como, servo-motores, motores de passo e

motores monofasicos, optou-se pelo motor de passo Nema 23 modelo MOT-AN-S-060-020-056-L-A-

AAAA da marca /gus (Figura 52), que cumpre os requisitos acima referidos.

Para a simulacdo de diferentes condicdes cardiacas, como descanso/normais (60 bpm) ou

durante o exercicio fisico (até 200 bpm), o motor de passo tera velocidades angulares compreendidas

entre as 60 rpm e as 200 rpm.

Figura 52 — Motor de passo MOT-AN-S-060-020-056-L-A-AAAA da marca /gus [34].

As caracteristicas técnicas deste motor de passo encontram-se especificadas no anexo B.
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5.13.2 Driver de controlo do motor de passo

O driver de controlo (Figura 53) é fundamental para controlar o modo de excitacdo do motor de
passo. Este devera excitar o motor no modo micropasso (1/125 passo), pois assim é garantido que o
movimento da came seja realizado de modo extremamente preciso e suave, sendo necessarios 25000

pulsos para completar uma rotacao completa.

O driver de controlo selecionado para este circuito foi a ND556 da marca Leadshine Technology

Co., Ltd.

Figura 53 — Driver de controlo ND556 da marca Leadshine Technology Co., Ltd [35].

As caracteristicas técnicas deste driver encontram-se especificadas no anexo B.

5.13.3 Controlador

Para controlar o driver ND556 e, consequentemente, o motor de passo pode ser utilizado um
controlador arduino (Figura 55). Este consiste numa pequena placa eletrénica que contém um
microcontrolador Atmel ATmega328, varios componentes eletronicos (essenciais para o correto
funcionamento do microcontrolador), suportes de entrada e saida embutidos na placa e uma porta
USB.

0 software Arduino CC é uma plataforma open source baseada em linguagem C/C++, de uso
relativamente facil. A Figura 54 representa uma parte do cédigo desenvolvido para controlar o driver e
o interface. No anexo C encontra-se a totalidade deste codigo. Este sera, posteriormente, enviado para

o0 controlador através da porta USB.
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motor_de_passo | Arduino 1.0.5 - O
File Edit 3ketch Tools Help

motor_de_passo

#include <LimuidCrystal.ho ~

LiquidCrystal led{lz, 11, &, 4, 3, 2);

int szensorPin = 40;
int ledPin = 13;
int sensorValue = 0;
int passo =0;

int passolcd=0;
void setup() {

led.begin(le, Z);

led.print("Duplicador de Pulso™);
pinMode (ledPin, OUTPUT) :

'
. W
< >

Figura 54 — Programa de controlo do motor de passo desenvolvido em Arduino CC.

O controlador selecionado para este circuito foi o Arduino Nano A000005, devido as suas

reduzidas dimensoes e reduzido custo.
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Figura 55 — Arduino Nano A000005 [36]

As caracteristicas técnicas deste controlador encontram-se especificadas no anexo B.

5.13.4 Potenciometro

O potenciometro (Figura 56) ¢ um componente elétrico que permite regular a resisténcia
oferecida ao circuito elétrico. Este é ligado diretamente ao controlador arduino e é utilizado para variar
a velocidade do motor, pois @ medida que se roda o veio do potenciémetro, a velocidade angular do

motor aumenta ou diminui.

O potenciometro selecionado para este circuito foi o PE60 da marca Vishay.
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Figura 56 — Potenciometro PE60 da marca Vishay [37]

As caracteristicas técnicas deste potenciometro encontram-se especificadas no anexo B.

5.13.5 EcraLCD

O ecra LCD (Figura 57) corresponde a interface entre o utilizador e o controlador arduino. No ecra
mostram-se valores referentes a velocidade angular do motor. Como referido anteriormente, a medida
que se varia o potenciometro, a velocidade do motor também varia, e para que o utilizador alcance a

velocidade pretendida os valores sdo mostrados no ecrd LCD.

0 ecra LCD selecionado para este circuito foi o HD44780 da marca Hitachy.

Figura 57 — Ecra LCD HD44780 da marca Hitachy[38].

As caracteristicas técnicas deste ecra LCD encontram-se especificadas no anexo B.

5.14Fonte de alimentacao

A fonte de alimentacado é utilizada para converter a corrente alternada, proveniente da rede
elétrica (110-230V AC), em corrente continua (DC). Esta sera utilizada em varios componentes, tais

como no motor, no autémato, no controlador arduino e na bomba de enchimento.
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Uma vez que o motor de passo, o automato e a bomba funcionam com uma tensao continua de
24V e o controlador arduino com uma tensao de 12V, foram utilizadas duas fontes de alimentacao
(Figura 58 e 59) capazes de fornecer a tensdo pretendida e a corrente necessaria para o

funcionamento destes componentes.

As fontes de alimentacéo selecionadas foram a S8VM-30024C (24V DC) e a S8JX-G01512CD (12V

DC), ambas da marca Omron.

Figura 59 — Fonte de alimentacao $8JX-G01512CD (5V DC) da marca Omron [40].

As caracteristicas técnicas de ambas as fontes encontram-se especificadas no anexo B.

5.15Fluido

Como mencionado anteriormente, a viscosidade do fluido desempenha um papel importante na
forma como o sangue flui ao longo do corpo. Posto isto, o fluido utilizado no circuito hidraulico deve ter

propriedades reologicas (viscosidade e massa volumica) o mais aproximadas possivel das do sangue.
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O sangue ¢ considerado um fluido com viscosidade de 0.004 Kg/m.s e massa volumica de
1050 Kg/m:[15].Tal como em outros projetos deste tipo, deverao ser utilizadas solucdes aquosas de

glicerina e agua, capazes de apresentar valores muito proximos dos valores sanguineos.

5.16Transdutores
5.16.1 Fluxometro

0O componente utilizado para medir o caudal instantaneo do circuito hidraulico foi um fluxémetro
(Figura 60). Neste transdutor, o fluido passa através de dois rotores de palhetas, fazendo com que
estes rodem a uma velocidade proporcional ao caudal. Dois foto-transistores estdo montados em
ambos os lados do rotor, que enviam dados de saida do caudal instantaneo que esta a passar pelo

fluxometro [41].

0 fluxémetro selecionado para este circuito foi o DFC9000100 da marca Parker.

Figura 60 — Fluxometro DFC90001000 da marca Parker [41].

As caracteristicas técnicas deste fluxometro encontram-se especificadas no anexo B.
5.16.2 Transmissor de pressao

Com o intuito de criar curvas de pressao no duplicador de pulso, foi utilizado um transmissor de
pressao (Figura 61) capaz de medir os valores de pressao instantdnea, em todos os momentos do
ciclo cardiaco. Este transmissor é ligado diretamente ao circuito e mede a pressao, relativa ou

absoluta, do fluido num determinado instante e envia dados de saida referentes aos valores medidos.
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O transmissor de pressao selecionado para este circuito foi o MBS3000-1011-AB04 da marca

Danfoss.

ap
{5

h

Figura 61 — Transmissor de pressio MBS3000-1011-AB04 da marca Danfoss [42].

As caracteristicas técnicas deste transmissor de pressao encontram-se especificadas no anexo B.

5.17 Materiais

Os diferentes componentes, dimensionados neste trabalho, sdo fabricados a partir de diversos

materiais, tais como aluminio, acrilico, entre outros.

O aluminio ¢ utilizado no sistema came-seguidor, devido as suas excelentes propriedades
mecanicas, requeridas neste tipo de utilizacdo. Este material foi também usado devido a sua elevada
resisténcia a corrosdao e ao seu peso reduzido, comparado com outros materiais metalicos (por

exemplo, aco inox).

O acrilico ¢ o material mais utilizado nos diferentes constituintes deste circuito. Este foi utilizado
no pistao, nos tubos de ligacao, na camara de viscoelasticidade e na cdmara auricular. Este material é
guimicamente inerte, nao afeta as propriedades reoldgicas do fluido, e permite a inspecao visual do
movimento do fluido nos componentes, revelando o aparecimento de bolhas de ar no sistema, que
podem influenciar a obtencéo dos valores de caudal e pressao pretendidos. Este foi também o material
usado na base e nos elementos de suporte, pois permite uma limpeza facil. Outra vantagem da sua

utilizacdo é o seu agradavel aspeto visual.
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5.18Analise de Custos

Tendo em conta que o duplicador de pulso ndo foi construido fisicamente, ndo é possivel
apresentar uma analise de custos precisa e detalhada. Contudo, na Tabela 12 apresenta-se o custo de
todos os componentes do simulador, que atualmente se encontram no mercado, para que se possa

ter uma estimativa do custo de producao total do simulador.

Tabela 12 — Custos associados a aquisicio de componentes.

Designacdo | Simbologia |Imagem| Marca | Modelo |Quantidade| Custo (€)
Electrovalvulas ED:I:SW [!Si Parker | G S02 22 3 243
Valvula de + ! | Bosch
unidirecionais l Rexroth S6A0.0/ 3 267
Valvula de ﬂ?r 3 Parker | SVHO81 1 68
sequéncia 4
L] ||'J |
Pressostato N Danfoss RT113 2 458.6
Autémato - ' \# Omron CPMI1 A 1 153.14
Bomba hidraulica e NPC11/1.05
reservatorio ? H Hawe -1/170-G24 L 251
-
Valvula reguladora =3 —
de caudal A ¥ Parker FA101 1 90
MOT-AN-S-
060-020-
Motor de Passo leus 056.LA- 1 83.8
AAAA
Leadshine
Driver - Technology | ND556 1 125
Co., Ltd.
Controlador - Arduino A000005 1 36.8
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Potenciémetro W s | veray | PO 1 39.5

Ecra LCD ] Hitachy | HD44780 1 12.9
Fonte de S S8VM-

alimentagéo 24V T omron 1 30004c ! 372
Fonte de S S8JX-

alimentacio 5V T Omron | 401505CD ! 131.4

Transmissor de @ ! Danfoss MBS3000- ! 157.9
pressao i 1011-AB0O4 '
Fluxémetro l_. w Parker DFC900010 1 111
| 00

Total 2601.04

Um acréscimo ao custo total, apresentado na Tabela 12, & espectavel, pois, para além dos
componentes apresentados, o simulador tera custos associados a aquisicao de acessorios de ligacao,
custos de aquisicdo de materiais e custos associados ao fabrico dos diversos componentes
dimensionados neste capitulo. No entanto, comparado com outros equipamentos encontrados no

mercado, espera-se que este dispositivo apresente um custo relativamente baixo.
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6 CONCLUSOES

O objetivo deste trabalho foi a realizacdo de um projeto detalhado e minucioso de um simulador
eletromecanico do sistema cardiovascular. Esta abordagem é extremamente vantajosa, pois permite
estudar varios casos clinicos e assim ajudar no diagnostico e tratamento de doencas cardiovasculares,

além de permitir uma melhor visualizacdo do funcionamento geral deste sistema fisiologico.

A primeira meta alcancada foi o desenvolvimento de um modelo de simulacdo no software
Automation Studio™. Este modelo virtual simula a circulacado sistémica humana, que corresponde ao
bombeamento e distribuicdo de sangue por todo o corpo. Este método permite prever o
comportamento das diferentes variaveis e parametros envolvidos, sem se comprometer a obtencao
precisa de curvas de pressao e caudal. No que concerne aos resultados desta simulacao, pode
afirmar-se que o modelo desenvolvido apresenta um comportamento semelhante ao do sistema
fisiologico, e que a interacao entre os diversos parametros mecanicos foi conseguida com precisao.
Embora os valores de caudal e pressao obtidos sejam apresentados a uma escala de 11.55:1 e
105.82:1, respetivamente, foi realizada uma analise dimensional, vulgarmente utilizada em Mecanica

dos Fluidos, garantindo que o simulador se comporta de forma semelhante ao sistema cardiovascular.

Como o modelo sé possibilita a simulacdo de condicdes fisiologicamente normais, houve a
necessidade de projetar um novo simulador capaz de simular varios cenarios hemodinadmicos. Deste
modo, realizou-se 0 projeto mecanico de um novo simulador, com base no modelo de simulacao
desenvolvido. Neste simulador, o fluxo sanguineo na artéria aorta ascendente é reproduzido através de
um sistema mecanico came-seguidor, em simultdneo com um sistema pistao-cilindro. O deslocamento
do seguidor regula o volume ejetado para o dispositivo. Apesar de ndo se proceder a construcao fisica
do simulador, este projeto mecéanico foi realizado de forma pormenorizada, sendo que todos os
componentes constituintes do simulador foram dimensionados, selecionados e modelados no software

Soliadworks.

Relativamente aos custos de producdo deste equipamento, nao foi possivel estimar o valor total
devido a dificuldade no calculo dos custos associados ao fabrico dos componentes dimensionados.
Contudo, foi feita uma extensiva recolha do valor monetario dos diferentes componentes selecionados

para o projeto e que, atualmente, se encontram disponiveis no mercado. O custo total destes perfaz
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um valor de 2601,04 €, que comparado com outros equipamentos do mesmo género, é

significativamente menor.

Neste projeto foram varias as dificuldades encontradas. Inicialmente, o objetivo do trabalho era o
desenvolvimento de um protétipo fisico para a simulacdo do sistema cardiaco humano. No entanto, o
desenvolvimento de toda a simulacdo hidraulica e a realizacdo do rigoroso projeto mecanico
requereram muito tempo e dedicacdo, impossibilitando, consequentemente, a construcao fisica do
simulador dado o periodo estipulado para a concretizacdo da mesma. Outra dificuldade foi a validacéo
do circuito hidraulico projetado em Automation Studio™, devido a determinacdo do fator de escala
aplicado ao caudal. Apos a andlise dimensional o problema fisico era descrito por uma relacao de trés
grupos adimensionais. Além disso, questdes de ordem pessoal, como o facto de ser trabalhador-
estudante, e nao ter disponibilidade total, foram também um entrave para o alcance do objetivo
inicialmente delineado. No entanto, foi possivel reduzir as consequéncias que estas poderiam ter sobre

0 projeto desenvolvido.

Em suma, e fazendo uma apreciacao global da dissertacao, considera-se que 0s objetivos
propostos foram atingidos na sua totalidade. Os admirdveis resultados obtidos através do uso do
software Aufomation Studio™ demonstram que esta abordagem podera ser uma boa alternativa as
simulacdes experimentais que requerem a construcdo de um protétipo fisico, quer em termos

temporais, quer em termos monetarios.

Relativamente a trabalhos futuros, sugere-se a construcao do simulador mecanico projetado nesta
dissertacdo, para que se possam realizar testes experimentais do desempenho do simulador.
Propdem-se também o desenvolvimento de um novo cddigo para controlador arduino, que controle o
motor de passo, de forma que se possam realizar simulacbes de arritmias cardiacas, variando de

forma instantanea a velocidade angular do motor de passo.

Esta dissertacdo revelou-se muito gratificante quer pela aprendizagem efetuada, quer pelos
conhecimentos adquiridos. Espera-se que tenha sido um bom contributo para a realizacao do projeto

RePhyS e que, futuramente, seja uma ferramenta educativa util.
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ANEXO A — CALCULO DO DESLOCAMENTO DO SEGUIDOR
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Tempo | Caudal | Volume| Volume Volume Volume Deslocamento| Angulo Raio
(s) (ml/s) (ml) (o acumulado | acumulado ) ) )
(ml) (mm?)
0,000 | 11,223 | 0,056 | 56,117 0,056 56,117 0,029 0,000 | 25,029
0,005 | 15,993 | 0,080 | 79,966 0,136 136,083 0,069 1,800 | 25,069
0,010 | 37,037 | 0,185 | 185,185 0,321 321,268 0,164 3,6 25,164
0,015 | 69,304 | 0,347 | 346,521 0,668 667,789 0,340 5,4 25,340
0,020 | 88,103 | 0,441 | 440,516 1,108 1108,305 0,564 7,2 25,564
0,025 | 136,083| 0,680 | 680,415 1,789 1788,721 0,911 9,0 25,911
0,030 | 164,422| 0,822 | 822,110 2,611 2610,831 1,330 10,8 |26,330
0,035 | 193,322 | 0,967 | 966,611 3,577 3577,441 1,822 12,6 |26,822
0,040 | 252,806 1,264 | 1264,029 4,841 4841,470 2,466 14,400 | 27,466
0,045 | 304,714| 1,524 | 1523,569 6,365 6365,039 3,242 16,200 | 28,242
0,050 (328,283 | 1,641 | 1641,414 8,006 8006,453 4,078 18,0 |29,078
0,055 | 368,406| 1,842 |1842,031 9,848 9848,485 5,016 19,8 | 30,016
0,060 | 384,400| 1,922 |1921,998| 11,770 11770,483 5,995 21,6 |30,995
0,065 | 412,738 | 2,064 | 2063,692| 13,834 13834,175 7,046 23,4 |32,046
0,070 423,681 | 2,118 | 2118,406| 15,953 15952,581 8,125 25,2 |33,125
0,075 | 442,761 | 2,214 | 2213,805| 18,166 18166,386 9,252 27,0 |34,252
0,080 | 451,459 | 2,257 | 2257,295| 20,424 20423,681 10,402 28,800 | 35,402
0,085 | 466,049 | 2,330 | 2330,247| 22,754 22753,928 11,588 30,600 | 36,588
0,090 472,783 | 2,364 | 2363,917| 25,118 25117,845 12,792 32,4 | 37,792
0,095 483,446 | 2,417 | 2417,228 | 27,535 27535,073 14,023 34,2 |39,023
0,100 | 487,935 | 2,440 | 2439,675| 29,975 29974,747 15,266 36,0 |40,266
0,105 | 496,914 | 2,485 | 2484,568| 32,459 32459,315 16,531 37,8 |41,531
0,110 | 500,561 | 2,503 |2502,806| 34,962 34962,121 17,806 39,6 |42,806
0,115 | 506,173 | 2,531 |2530,864| 37,493 37492,985 19,095 41,4 |44,095
0,120 | 507,856 | 2,539 |2539,282| 40,032 40032,267 20,388 43,200 45,388
0,125 | 509,540 | 2,548 | 2547,699| 42,580 42579,966 21,686 45,000 46,686
0,130 | 509,259 | 2,546 | 2546,296| 45,126 45126,263 22,983 46,8 |47,983
0,135 | 507,576 | 2,538 | 2537,879| 47,664 47664,141 24,275 48,6 |49,275
0,140 | 506,173 | 2,531 |2530,864| 50,195 50195,006 25,564 50,4 |50,564
0,145 | 501,403 | 2,507 | 2507,015| 52,702 52702,020 26,841 52,2 |51,841
0,150 | 498,597 | 2,493 | 2492,985| 55,195 55195,006 28,111 54,0 (53,111
0,155 | 492,424 | 2,462 | 2462,121 | 57,657 57657,127 29,365 55,8 |54,365
0,160 | 487,935 | 2,440 | 2439,675| 60,097 60096,801 30,607 57,600 | 55,607
0,165 | 477,834 | 2,389 | 2389,169| 62,486 62485,971 31,824 59,400 (56,824
0,170 | 471,380| 2,357 |2356,902| 64,843 64842,873 33,024 61,2 |58,024
0,175 | 458,474 | 2,292 |2292,368| 67,135 67135,241 34,192 63,0 |59,192
0,180 | 452,581 | 2,263 | 2262,907| 69,398 69398,148 35,344 64,8 (60,344
0,185 | 439,955| 2,200 | 2199,776| 71,598 71597,924 36,465 66,6 | 61,465
0,190 433,502 | 2,168 | 2167,508 | 73,765 73765,432 37,568 68,4 |62,568
0,195 | 421,437 | 2,107 | 2107,183 | 75,873 75872,615 38,642 70,2 |63,642
0,200 | 415,264 | 2,076 | 2076,319 | 77,949 77948,934 39,699 72,000 | 64,699
0,205 | 402,637 | 2,013 | 2013,187 | 79,962 79962,121 40,724 73,800 | 65,724
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Tempo | Caudal | Volume| Volume Volume Volume Deslocamento| Angulo Raio
(s) (ml/s) (ml) (o acumulado | acumulado ) ) )
(ml) (mm?)
0,210 | 394,781 | 1,974 | 1973,906| 81,936 81936,027 41,730 75,6 |66,730
0,215 | 375,701 | 1,879 | 1878,507| 83,815 83814,534 42,686 77,4 | 67,686
0,220 | 364,759 | 1,824 | 1823,793| 85,638 | 85638,328 43,615 79,2 |68,615
0,225 | 341,751 | 1,709 |1708,754| 87,347 87347,082 44,486 81,0 (69,486
0,230 | 331,089 | 1,655 | 1655,443| 89,003 89002,525 45,329 82,8 |70,329
0,235 (308,642 | 1,543 | 1543,210| 90,546 | 90545,735 46,115 84,6 |71,115
0,240 | 296,857 | 1,484 | 1484,287| 92,030 | 92030,022 46,871 86,400 | 71,871
0,245 | 273,008 | 1,365 | 1365,039| 93,395 93395,062 47,566 88,200 (72,566
0,250 | 260,662| 1,303 | 1303,311| 94,698 94698,373 48,229 90,0 |73,229
0,255 | 240,741 | 1,204 |1203,704| 95,902 95902,076 48,843 91,8 |73,843
0,260 (230,920| 1,155 | 1154,602| 97,057 97056,678 49,431 93,6 |74,431
0,265 | 221,380| 1,107 | 1106,902| 98,164 98163,580 49,994 95,4 | 74,994
0,270 | 202,581 | 1,013 | 1012,907 | 99,176 99176,487 50,510 97,2 75,510
0,275 | 193,603 | 0,968 | 968,013 | 100,145 | 100144,501 51,003 99,0 |76,003
0,280 | 178,451 | 0,892 | 892,256 | 101,037 | 101036,756 51,458 100,800 | 76,458
0,285 | 170,314 | 0,852 | 851,571 | 101,888 |101888,328 51,891 102,600 | 76,891
0,290 | 150,112 | 0,751 | 750,561 | 102,639 |102638,889 52,274 104,4 | 77,274
0,295 | 127,104 | 0,636 | 635,522 | 103,274 | 103274,411 52,597 106,2 | 77,597
0,300 | 115,320| 0,577 | 576,599 | 103,851 | 103851,010 52,891 108,0 | 77,891
0,305 | 95,398 | 0,477 | 476,992 | 104,328 |104328,002 53,134 109,8 | 78,134
0,310 | 83,053 | 0,415 | 415,264 | 104,743 | 104743,266 53,345 111,6 |78,345
0,315 | 44,613 | 0,223 | 223,064 | 104,966 |104966,330 53,459 113,4 |78,459
0,320 | 20,202 | 0,101 | 101,010 | 105,067 | 105067,340 53,510 115,200 78,510
0,325 | -29,181 | -0,146 | -145,903 | 104,921 | 104921,437 53,436 117,000 | 78,436
0,330 | -44,332 | -0,222 | -221,661 | 104,700 |104699,776 53,323 118,8 (78,323
0,335 | -50,786 | -0,254 | -253,928 | 104,446 |104445,847 53,194 120,6 | 78,194
0,340 | -39,001 | -0,195 | -195,006 | 104,251 |104250,842 53,095 122,4 | 78,095
0,345 | -28,339 | -0,142 | -141,695 | 104,109 | 104109,147 53,022 124,2 |78,022
0,350 | -9,820 | -0,049 | -49,102 104,060 |104060,045 52,997 126,0 | 77,997
0,355 | -3,367 | -0,017 | -16,835 104,043 | 104043,210 52,989 127,8 | 77,989
0,360 | -2,525 | -0,013 | -12,626 104,031 |104030,584 52,982 129,600 77,982
0,365 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,026 | 104026,375 52,980 131,400 | 77,980
0,370 | 0,000 | 0,000 0,000 104,026 | 104026,375 52,980 133,2 | 77,980
0,375 | -0,561 | -0,003 | -2,806 104,024 | 104023,569 52,979 135,0 | 77,979
0,380 | -1,403 | -0,007 -7,015 104,017 | 104016,554 52,975 136,8 | 77,975
0,385 | -1,684 | -0,008 | -8,418 104,008 |104008,137 52,971 138,6 | 77,971
0,390 | -1,122 | -0,006 | -5,612 104,003 |104002,525 52,968 140,4 | 77,968
0,395 | 0,000 | 0,000 0,000 104,003 |104002,525 52,968 142,2 | 77,968
0,400 | 0,000 | 0,000 0,000 104,003 |104002,525 52,968 144,000 77,968
0,405 | -1,122 | -0,006 | -5,612 103,997 | 103996,914 52,965 145,800 | 77,965
0,410 | -1,403 | -0,007 -7,015 103,990 | 103989,899 52,962 147,6 | 77,962
0,415 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,987 | 103987,093 52,960 149,4 | 77,960
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Tempo | Caudal | Volume| Volume Volume Volume Deslocamento| Angulo Raio
(s) (ml/s) (ml) (o acumulado | acumulado ) ) )
(ml) (mm?)
0,420 | 0,000 | 0,000 0,000 103,987 | 103987,093 52,960 151,2 | 77,960
0,425 | 0,000 | 0,000 0,000 103,987 | 103987,093 52,960 153,0 | 77,960
0,430 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,984 | 103984,287 52,959 154,8 | 77,959
0,435 | -0,842 | -0,004 | -4,209 103,980 | 103980,079 52,957 156,6 | 77,957
0,440 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,977 | 103977,273 52,955 158,400 | 77,955
0,445 | 0,000 | 0,000 0,000 103,977 | 103977,273 52,955 160,200 | 77,955
0,450 | 0,000 | 0,000 0,000 103,977 | 103977,273 52,955 162,0 | 77,955
0,455 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,974 | 103974,467 52,954 163,8 | 77,954
0,460 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,972 | 103971,661 52,952 165,6 | 77,952
0,465 | 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 167,4 | 77,952
0,470 | 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 169,2 | 77,952
0,475 | 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 171,0 | 77,952
0,480, 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 172,800 | 77,952
0,485 | 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 174,600 | 77,952
0,490 | 0,000 | 0,000 0,000 103,972 | 103971,661 52,952 176,4 | 77,952
0,495 | 0,561 | 0,003 2,806 103,974 | 103974,467 52,954 178,2 | 77,954
0,500 | 0,561 | 0,003 2,806 103,977 | 103977,273 52,955 180,0 | 77,955
0,505 | 0,000 | 0,000 0,000 103,977 | 103977,273 52,955 181,8 |77,955
0,510 | 0,000 | 0,000 0,000 103,977 | 103977,273 52,955 183,6 | 77,955
0,515 | 0,842 | 0,004 4,209 103,981 | 103981,481 52,957 185,4 | 77,957
0,520 | 1,122 | 0,006 5,612 103,987 | 103987,093 52,960 187,200 | 77,960
0,525 | 0,561 | 0,003 2,806 103,990 | 103989,899 52,962 189,000 77,962
0,530 | 0,000 | 0,000 0,000 103,990 |103989,899 52,962 190,8 | 77,962
0,535 | 0,000 | 0,000 0,000 103,990 | 103989,899 52,962 192,6 | 77,962
0,540 | 0,281 | 0,001 1,403 103,991 | 103991,302 52,962 194,4 | 77,962
0,545 | 0,561 | 0,003 2,806 103,994 | 103994,108 52,964 196,2 | 77,964
0,550 | 0,281 | 0,001 1,403 103,996 | 103995,511 52,964 198,0 | 77,964
0,555 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 199,8 | 77,964
0,560 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 201,600 | 77,964
0,565 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 203,400| 77,964
0,570 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 205,2 | 77,964
0,575 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 207,0 | 77,964
0,580 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 208,8 | 77,964
0,585 | 0,000 | 0,000 0,000 103,996 | 103995,511 52,964 210,6 |77,964
0,590 | 0,281 | 0,001 1,403 103,997 | 103996,914 52,965 212,4 | 77,965
0,595 | 0,561 | 0,003 2,806 104,000 | 103999,719 52,967 214,2 | 77,967
0,600 | 0,561 | 0,003 2,806 104,003 |104002,525 52,968 216,000 | 77,968
0,605 | 0,561 | 0,003 2,806 104,005 |104005,331 52,969 217,800 | 77,969
0,610 | 0,561 | 0,003 2,806 104,008 |104008,137 52,971 219,6 |77,971
0,615 | 1,684 | 0,008 8,418 104,017 | 104016,554 52,975 221,4 | 77,975
0,620 | 1,964 | 0,010 9,820 104,026 | 104026,375 52,980 223,2 | 77,980
0,625 | 1,684 | 0,008 8,418 104,035 | 104034,792 52,984 225,0 | 77,984
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Tempo | Caudal | Volume| Volume Volume Volume Deslocamento| Angulo Raio
(s) (ml/s) (ml) (o acumulado | acumulado ) ) )
(ml) (mm?)
0,630 | 1,403 | 0,007 7,015 104,042 | 104041,807 52,988 226,8 | 77,988
0,635 | 1,964 | 0,010 9,820 104,052 | 104051,627 52,993 228,6 | 77,993
0,640 | 2,525 | 0,013 12,626 104,064 | 104064,254 52,999 230,400| 77,999
0,645 | 2,525 | 0,013 12,626 104,077 | 104076,880 53,006 232,200| 78,006
0,650 | 2,245 | 0,011 11,223 104,088 | 104088,103 53,012 234,0 | 78,012
0,655 | 1,684 | 0,008 8,418 104,097 | 104096,521 53,016 235,8 | 78,016
0,660 | 1,684 | 0,008 8,418 104,105 | 104104,938 53,020 237,6 |78,020
0,665 | 1,684 | 0,008 8,418 104,113 | 104113,356 53,024 239,4 |78,024
0,670 | 1,684 | 0,008 8,418 104,122 | 104121,773 53,029 241,2 |78,029
0,675 | 1,122 | 0,006 5,612 104,127 | 104127,385 53,032 243,0 | 78,032
0,680 | 0,842 | 0,004 4,209 104,132 | 104131,594 53,034 244,800 78,034
0,685 | 0,561 | 0,003 2,806 104,134 | 104134,400 53,035 246,600 78,035
0,690 | 0,561 | 0,003 2,806 104,137 | 104137,205 53,037 248,4 | 78,037
0,695 | 0,561 | 0,003 2,806 104,140 | 104140,011 53,038 250,2 | 78,038
0,700 | 0,000 | 0,000 0,000 104,140 | 104140,011 52,891 252,0 | 77,891
0,705 | 0,000 | 0,000 0,000 104,140 | 104140,011 52,597 253,8 | 77,597
0,710 | 0,000 | 0,000 0,000 104,140 | 104140,011 52,274 255,6 | 77,274
0,715 | -0,281 | -0,001 | -1,403 104,139 |104138,608 51,891 257,4 |76,891
0,720 | -0,281 | -0,001 | -1,403 104,137 | 104137,205 51,458 259,200 76,458
0,725 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,133 | 104132,997 51,003 261,000 76,003
0,730 | -1,122 | -0,006 | -5,612 104,127 | 104127,385 50,510 262,8 | 75,510
0,735 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,123 | 104123,176 49,994 264,6 |74,994
0,740 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,119 | 104118,967 49,431 266,4 | 74,431
0,745 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,115 | 104114,759 48,843 268,2 | 73,843
0,750 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,111 | 104110,550 48,229 270,0 | 73,229
0,755 | -0,561 | -0,003 | -2,806 104,108 | 104107,744 47,566 271,8 72,566
0,760 | -0,281 | -0,001 | -1,403 104,106 | 104106,341 46,871 273,600 71,871
0,765 | 0,000 | 0,000 0,000 104,106 | 104106,341 46,115 275,400 71,115
0,770 | 0,000 | 0,000 0,000 104,106 | 104106,341 45,329 277,2 70,329
0,775 | 0,000 | 0,000 0,000 104,106 | 104106,341 44,486 279,0 69,486
0,780 | 0,000 | 0,000 0,000 104,106 | 104106,341 43,615 280,8 | 68,615
0,785 | 0,281 | 0,001 1,403 104,108 | 104107,744 42,686 282,6 | 67,686
0,790 | 0,561 | 0,003 2,806 104,111 | 104110,550 41,730 284,4 | 66,730
0,795 | 0,561 | 0,003 2,806 104,113 | 104113,356 40,724 286,2 | 65,724
0,800 | 0,281 | 0,001 1,403 104,115 | 104114,759 39,699 288,000 64,699
0,805 | 0,000 | 0,000 0,000 104,115 | 104114,759 38,642 289,800 63,642
0,810 | 0,281 | 0,001 1,403 104,116 | 104116,162 37,568 291,6 (62,568
0,815 | 0,561 | 0,003 2,806 104,119 | 104118,967 36,465 293,4 | 61,465
0,820 | 0,561 | 0,003 2,806 104,122 | 104121,773 35,344 295,2 60,344
0,825 | 0,281 | 0,001 1,403 104,123 | 104123,176 34,192 297,0 |59,192
0,830 | 0,281 | 0,001 1,403 104,125 | 104124,579 33,024 298,8 | 58,024
0,835 | 0,281 | 0,001 1,403 104,126 | 104125,982 31,824 300,6 | 56,824
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Tempo | Caudal | Volume| Volume Volume Volume Deslocamento| Angulo Raio
(s) (ml/s) (ml) (o acumulado | acumulado ) ) )
(ml) (mm?)
0,840 | 0,561 | 0,003 2,806 104,129 | 104128,788 30,607 302,400| 55,607
0,845 | 0,000 | 0,000 0,000 104,129 | 104128,788 29,365 304,200 | 54,365
0,850 | 0,000 | 0,000 0,000 104,129 | 104128,788 28,111 306,0 | 53,111
0,855 | 0,000 | 0,000 0,000 104,129 | 104128,788 26,841 307,8 | 51,841
0,860 | 0,000 | 0,000 0,000 104,129 | 104128,788 25,564 309,6 50,564
0,865 | -0,281 | -0,001 | -1,403 104,127 | 104127,385 24,275 311,4 |49,275
0,870 | -0,842 | -0,004 | -4,209 104,123 | 104123,176 22,983 313,2 | 47,983
0,875 | -1,964 | -0,010 | -9,820 104,113 | 104113,356 21,686 315,0 46,686
0,880 | -2,245 | -0,011 | -11,223 104,102 | 104102,132 20,388 316,800 | 45,388
0,885 | -2,525 | -0,013 | -12,626 104,090 | 104089,506 19,095 318,600 | 44,095
0,890 | -2,525 | -0,013 | -12,626 104,077 | 104076,880 17,806 320,4 42,806
0,895 | -2,806 | -0,014 | -14,029 104,063 | 104062,851 16,531 322,2 41,531
0,900 | -3,367 | -0,017 | -16,835 104,046 | 104046,016 15,266 324,0 (40,266
0,905 | -3,648 | -0,018 | -18,238 104,028 | 104027,778 14,023 325,8 | 39,023
0,910 | -3,928 | -0,020 | -19,641 104,008 |104008,137 12,792 327,6 | 37,792
0,915 | -3,928 | -0,020 | -19,641 103,988 | 103988,496 11,588 329,4 | 36,588
0,920 | -4,209 | -0,021 | -21,044 103,967 | 103967,452 10,402 331,200 | 35,402
0,925 | -4,489 | -0,022 | -22,447 103,945 | 103945,006 9,252 333,000| 34,252
0,930 | -4,489 | -0,022 | -22,447 103,923 |103922,559 8,125 334,8 |33,125
0,935 | -4,209 | -0,021 | -21,044 103,902 | 103901,515 7,046 336,6 |32,046
0,940 | -3,928 | -0,020 | -19,641 103,882 | 103881,874 5,995 338,4 |30,995
0,945 | -3,928 | -0,020 | -19,641 103,862 |103862,233 5,016 340,2 | 30,016
0,950  -3,648 | -0,018 | -18,238 103,844 | 103843,996 4,078 342,0 | 29,078
0,955 | -3,086 | -0,015 | -15,432 103,829 |103828,563 3,242 343,8 | 28,242
0,960 | -2,806 | -0,014 | -14,029 103,815 | 103814,534 2,466 345,600| 27,466
0,965 | -2,525 | -0,013 | -12,626 103,802 | 103801,908 1,822 347,400 | 26,822
0,970 | -2,525 | -0,013 | -12,626 103,789 | 103789,282 1,330 349,2 |26,330
0,975 | -1,403 | -0,007 -7,015 103,782 | 103782,267 0,911 351,0 | 25,911
0,980 | -0,842 | -0,004 | -4,209 103,778 | 103778,058 0,564 352,8 |25,564
0,985 | -0,561 | -0,003 | -2,806 103,775 | 103775,253 0,340 354,6 |25,340
0,990 | -0,281 | -0,001 | -1,403 103,774 | 103773,850 0,164 356,4 | 25,164
0,995 | 1,964 | 0,010 9,820 103,784 | 103783,670 0,069 358,2 |25,069
1,000 | 11,223 | 0,056 | 56,115 103,840 |103839,785 0,029 360,000 25,029
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ANEXO B — ESPECIFICACOES TECNICAS DE DIVERSOS
COMPONENTES USADOS NO PROJETO MECANICO
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B1 Valvula solenoide GS02.22
Especificacdes Técnicas [25]:
Referencia: GS02.22
Marca: Parker
Tipo:2/2 vias, normalmente aberta, retorno por mola
Caudal nominal: 13 |/min
Pressao maxima: 350 Bar
Viscosidade do fluido: 6 a 420 mm?/s
Temperatura de operacao: -40°C a 93.3°C
Peso: 0.14 kg
Preco: 243 €

B2 Valvula unidirecionais S6A0.0/
Especificacdes Técnicas [26]:
Referencia: R900422880
Marca: Bosch Rexroth
Tamanho: 6
Caudal maximo: 18 I/min
Pressao maxima: 350 Bar
Viscosidade do fluido: 2.8 a 500 mm2/s
Temperatura de operacao: -30°C a 80°C

Peso: 0.1 kg
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Preco: 267 €
B3 Valvula de sequéncia SVHO81
Especificacdes Técnicas [27]:
Referencia: SYHO81
Marca: Parker
Caudal nominal: 45 |/min
Pressao maxima: 380 Bar
Viscosidade do fluido: 6 a 420 mm?/s
Temperatura de operacao: -45°C a 93.3°C
Peso: 0.11 kg
Preco: 68 €
B4 Pressostato RT113
Especificacdes Técnicas [28]:
Referencia: RT113
Marca: Danfoss
Presséo: 0 a 0.3Bar
Pressédo maxima: 0.5 Bar
Temperatura de operacao: -50°C a 70°C
Peso: 0.11 kg

Preco: 458.6 €
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B5 Automato CPM1A
Especificacdes Técnicas [29]:
Referencia: CPM1A-10CDR-A
Marca: Omron
Temperatura de operacao: 0 a 55°C
Poténcia: 6 W
Terminais I/0: 10
Fonte de alimentacdo maxima: 24 VDC
Peso: 0.4 kg

Preco: 153,14 €

B6 Bomba hidraulica NPC11/1.05-1/170-G24
Especificacdes Técnicas [30]:
Referencia: NPC11/1.05-1/170-G24
Marca: Hawe
Tamanho: 11
Caudal maximo: 1.36 |/min
Pressao maxima: 750 bar
Poténcia: 300 W
Peso: 6 kg

Preco: 251 €
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B7 Valvula reguladora de caudal FA101
Especificacdes Técnicas [33]:
Referencia: FA101
Marca: Parker
Caudal nominal: 0.75 a 20.6 |/min
Pressao maxima: 210 Bar
Viscosidade do fluido: 6 a 420 mm?/s
Temperatura de operacao: -45°C a 93.3°C
Peso: 0.23 kg
Preco: 90 €
B8 Motor de passo MOT-AN-S-060-020-056-L-A-AAAA
Especificacdes Técnicas [34]:
Referencia: MOT-AN-S-060-020-056-L-A-AAAA
Marca: /[gus
Tamanho: Nema 23
Tensao nominal: 24 a 48 VDC
Intensidade nominal: 4.2 A
Angulo do passo: 1.8°
Binario: 3 Nm
Temperatura de operacao: -10°C a 50°C

Peso: 0.32 kg
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Preco: 83.8 €

B9 Driver de controlo ND556

Especificacdes Técnicas [35]:

Referencia: ND556

Marca: Leadshine Technology Co., Ltd

Tensao nominal:20 a 50 VDC

Intensidade nominal: 1.4 a 5.6 A

Modo de excitacao: 1 a 1/125 passo

Temperatura de operacao: -20°C a 65°C

Peso: 0.28 kg

Preco: 125 €

B10 Arduino Nano A000005

Especificacdes Técnicas [36]:

Referencia: AOO0005

Marca: Arauino

Tensdo nominal:7 a 12 VDC

Clock: 16 MHz

Ligacao computador: USB

Terminais I/0: 14 digitais

Preco: 36.8 €
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B11l Potenciometro PE60
Especificacdes Técnicas [37]:
Referencia: PE60
Marca: Vishay
Tensao maxima de entrada:300 VDC
Resisténcia: 1 a 1000 Q
Temperatura de operacao: -55°C a 125°C
Pes0:0.035 kg
Preco: 39.5 €

B12 Ecra LCD HD44780
Especificacdes Técnicas [38]:
Referencia: HD44780
Marca: Hitachy
Fontes de caracteres: 270
Matriz de caracteres:12 x 6
Tensao nominal: 2.7 a 5.5 VDC
Temperatura de operacao: -30°C a 75°C

Preco: 12.9 €
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B13 Fonte de alimentacao S8VM-30024C
Especificacdes Técnicas [39]:
Referencia: S8VM-30024C
Marca: Omron
Tensao de entrada: 100 a 240 VAC
Poténcia: 300 W
Tensao de saida: 24 VDC
Intensidade de saida: 14 A
Temperatura de operacao: -10°C a 70°C
Peso: 1.1 kg
Preco: 372 €
B14 Fonte de alimentacao S8VX- G0O1512CD
Especificacdes Técnicas [40]:
Referencia: S8VM- G01512CD
Marca: Omron
Tensao de entrada: 100 a 240 VAC
Poténcia: 15 W
Tensao de saida: 12 VDC
Intensidade de saida: 1 A
Temperatura de operacao: -10°C a 60°C

Peso: 0.25 kg
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Preco:131.4 €
B15 Fluxémetro DFC90001000
Especificacdes Técnicas [41]:
Referencia: DFC90001000
Marca: Parker
Caudal nominal: 1 a 25 |/min
Pressao Maxima: 20 bar
Tensao: 5 VDC
Temperatura de operacao: 5°C a 70°C
Peso: 0.016 kg
Preco: 111 €
B16 Transmissor de pressao MBS3000-1011-AB04
Especificacdes Técnicas [42]:
Referencia: MBS3000-1011-AB04
Marca: Danfoss
Presséo: 0 a 1 bar
Tensao: 9 a 32 VDC
Temperatura de operacao: -40°C a 85°C
Peso: 0.3 kg

Preco: 157.9 €
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ANEXO C - CODIGO ARDUINO CC
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#include <LiquidCrystal.h>

LiquidCrystal led (12, 11, 5, 4, 3, 2);

int sensorPin = AQ;
int ledPin = 13;

int sensorValue = 0;
int passo = 0;

int passoled = 0;
void setup () {

Icd.begin (16, 2);

Icd.print ("Duplicador Pulso");
pinMode (ledPin, OUTPUT);

void loop () {

sensorValue = analogRead (sensorPin) x 82;
passo = = 1000 /sensorValue;

passolcd = =analogRead (sensorPin) / 5;
Icd.setCursor (0, 1);

Icd.print (passolcd);

delay (passo);
digitalWrite (ledPin, HIGH);

digitalWrite (ledPin, LOW);
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