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Resumo. Um novo modelo de coracao artificial esta sendo desenvolvido e testado em nossos
laboratorios, o Coracdo Artificial Auxiliar (CAA). Este dispositivo foi projetado com
dimensdes reduzidas para ser implantado em paralelo ao coragdo natural do paciente, dentro
da cavidade toracica direita. Foramrealizados testes "In Vitro", em um circuito simulador do
sistema circulatério humano, para verificacdo do desempenho hidrodindmico do CAA. Os
resultados mostraram que o CAA pode fornecer um fluxo de até 5,8 L/min, com uma pré-
carga esquerda de 20 mm Hg e uma pos-carga esguerda de 100 mm Hg. A freqiéncia de
batimento do CAA e, consequentemente, o débito cardiaco sdo dependentes da pré-carga do
ventriculo esguerdo, funcionamento semelhante ao coracdo natural. Testes "In Vivo" animal
estdo sendo realizados para verificar o comportamento do CAA em ambiente e condic¢Oes
fisiol6gicas dificeis de serem simuladas, assim como, o funcionamento e as respostas do CAA
as variacbes hemodinamicas impostas pelo funcionamento do coracdo natural do animal.
Estudos agudos “ In Vivo” foram realizados, com o CAA implantado na cavidade toracica
direta de dois carneiros adultos (50 + 5 Kg) por 5 horas. Os resultados destes estudos “ In
Vivo” demonstraram que o funcionamento do CAA é sincronizado ao coracdo natural, sendo
possivel estudar o comportamento do CAA quando, gradativamente, o coracdo natural teve
sua contratilidade reduzida até sua parada total.
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1. INTRODUCAO

A primeira bomba de sangue foi desenvolvida pelo Dr. Michael DeBakey (1934). Esta
bomba utilizava o principio peristélitico de bombeamento e foi iniciamente utilizada para
transfusdo sanglinea continua. Desde entdo, muitos outros tipos de equipamentos de
bombeamento de sangue vém sendo desenvolvidos pelos principais grupos de pesquisa do
mundo. Muitos anos depois, com 0 aperfeicoamento das técnicas cirdrgicas, foram iniciados
estudos para 0 desenvolvimento de novas gerages de dispositivos de assisténcia ventricular
(DAV) pulsateis e o primeiro implante clinico deste tipo de equipamento foi realizado em
1961 pelo Dr. Domingo Liotta (1963), seguido pelo préprio Dr. Deakey (1963). Entretanto,
para 0s casos clinicos mais graves, uma nova protese cardiaca de duplo ventriculo tornou-se
necess&ria. Em 1965, Dr. Yukihiko Nosé (1965) demonstrou ser possivel implantar um
coracao artificial total (CAT) dentro do saco pericardico de bezerros. Com o avango desta
tecnologia, em 1969, Dr. Denton Cooley (1969) realizou o primeiro implante clinico de um
CAT. Em 1983, na Universidade de Utah, EUA, o Dr. Devries (1984) realizou o primeiro
implante de um CAT considerado um sucesso pois, mesmo em condigdes instéve's, o paciente
sobreviveu por 112 dias. Este fato fez com que os principais grupos de pesquisas do mundo
concentrassem esforgos para desenvolver seu proprio projeto CAT. Atualmente, varios tipos
de CAT, com diferentes principios de controle e funcionamento, estdo sendo desenvolvidos
(Jarvik, 1986 e Shiono, 1991). Todos estes dispositivos possuem limitagdes pois requerem a
retirada do coracéo do paciente ou ndo sdo totalmente implantaveis devido as suas dimensdes
e geometria. Outra dificuldade encontrada por estes grupos de pesquisa € 0 sistema de
controle do CAT; este fato é agravado pela retirada do coracdo natural, que anula o sistema
neura de controle do débito cardiaco auxiliado pelos pressoreceptores e quimioreceptores, e
ainda elimina o balanco entre o débito direito e esquerdo realizado pelo coracdo natural
(Michelini, 1986; Chalmers, 1991; Fukamachi, 1993).

2. MATERIAL EMETODO

Um coracdo artificial com dimensdes reduzidas estéd sendo desenvolvido e testado em
nossos laboratérios, o Coracdo Artificid Auxiliar (CAA). Conforme estudos prévios
(Andrade, 1997), as dimensbes deste dispositivo possibilita seu implante de forma
heterotdpica, dentro da cavidade torécica direita de pacientes com peso acimade 70 Kg, sem a
remocao do coragdo natural e com minima compressao de 0rgaos ou vasos sanglineo. Seu
diametro externo € de 85 mm com uma espessura total de 65 mm. O volume de gjecéo direito
€ de 32 ml e o esquerdo € de 35 ml. A Figura 1 mostra um desenho esguematico do
posicionamento anatdmico do CAA. Os procedimentos cirdrgicos para implante do CAA séo
semel hantes aos utilizados para o implante de um DV A biventricular.

2.1 Descricdodo CAA

O CAA é um equipamento eletro-mecanico com bombeamento pulsétil do sangue
constituido por duas camaras: direita e esquerda. O principio de acionamento el etro-mecanico
consiste da utilizagcdo de um motor sem escovas de corrente continua e um parafuso planetério
de roletes. O motor gira uma porca central que movimenta para cima e para baixo, quase sem
atrito, o parafuso de roletes. Este movimento do parafuso para cima e para baixo impulsiona
os diafragmas direito e esquerdo aternadamente. Os diafragmas retornam passivamente
enchendo os ventriculos do CAA devido a pressdo de retorno do sangue (pré-cargas direita e
esguerda). Uma placa suporte com trés eixos estabilizadores é fixada a uma das extremidades



do parafuso para evitar que este gire juntamente com a porca. Os diafragmas sdo colados a
dois discos conicos denominados placas propulsoras. As camaras ventriculares direita e
esguerda sdo confeccionadas em resina epoxi. A Figura 2 mostra um desenho esguematico
das partes eletro-mecanicas do CAA. Trés sensores de efeito Hall sdo instalados no corpo
metalico central do CAA, detectando a aproximacdo de trés imas, sendo dois fixados aos
eixos estabilizadores e um ao diafragma esguerdo. Estes sensores detectam o0 posicionamento
do parafuso de roletes e do diafragma esquerdo. Quando a camara ventricular artificial
esquerda estéa completamente chela, 0 motor é ligado e a fase de gecédo esguerda € iniciada.
Ao término da gecdo esquerda, a direcdo do motor é invertida e o parafuso de roletes é
impulsionado para a direita gjetando o sangue da camara direita, neste instante ocorre um
desacoplamento entre o diafragma esquerdo e o parafuso de roletes e a fase de enchimento do
ventriculo artificial esgquerdo comega passivamente, com velocidade proporcional a pré-carga
esguerda (Ohashi, 1997a). No final da gecdo direita 0 motor é desligado, aguardando o sinal
do sensor que detecta o enchimento total do ventriculo esquerdo, e s6 entdo se inicia um novo
ciclo de funcionamento do coracdo artificial. Com a elevacéo da pré-carga esquerda, um novo
ciclo seinicia mais rapidamente e a freqliéncia de batimento do CAA é aumentada. Além de
funcionar com frequénciavariavel (FV), o CAA pode operar em freqUéncia fixa (FF) com um
tempo pré determinado em que o motor fica desligado esperando o enchimento do ventriculo
esguerdo (Ohashi, 1997b).

CAA Coracao Natural

Figura 1- Desenho esquemético do CAA implantado na cavidade toréacica direita sem a
remocado do coracdo natural do paciente.
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Figura 2- Vista explodida do CAA, mostrando seus componentes eletro-mecanicos e 0s
sensores internos de monitoragdo do posicionamento do parafuso de roletes e do diafragma
esguerdo.

2.2. Testes“In Vitro”:

Qualquer dispositivo de bombeamento de sangue deve ser submetido a extensivos testes
“In Vitro” antes de qualquer estudo “In Vivo”. Diversos testes “In Vitro” foram realizados
paraverificar o desempenho do CAA sob diferentes condi¢des de funcionamento. Um circuito
de teste foi construido para simular o sistema circulatorio humano. Este simulador € composto
de quatro camaras acrilicas interconectadas por tubos pléasticos com torniquetes e fluxémetros.
Este sistema de teste foi desenvolvido no Departamento de Cirurgia do Baylor College of
Medicine, em Houston, Texas, EUA, para avaliar o coracdo artificia ortotOpico em
desenvolvimento naquela instituigdo (Orime, 1994). Os testes de desempenho hidrodinamico
foram realizados com o fluxo bombeado (débito cardiaco) sendo registrado para diferentes
pré-cargas esquerdas. As pré-cargas foram gjustadas em incrementos de 2,5 mm Hg, nos
seguintes valores. 0, 2,5, 5, 7,5, 10, 12,5, 15, 17,5 e 20 mm Hg. As poés-cargas médias dos



ventriculos foram fixadas em 100 mm Hg para o ventriculo esquerdo e 40 mm Hg para o
ventriculo direito. A pré-carga direita foi fixada em 10 mm Hg durante todos os testes. O
CAA operou em FV e em FF com frequéncias de 80, 100, 120 e 130 bpm.

2.3. Testes“In Vivo':

Testes "In Vivo" com animais estéo sendo realizados para avaliar os resultados obtidos
com os testes "In Vitro" e para verificar o comportamento do CAA em ambiente e condigdes
fisiol6gicas dificels de serem simuladas, como o desempenho do CAA frente as variagOes de
pressoes impostas pelo funcionamento do coracdo natural do animal. Os teste “In Vivo” estéo
sendo também importantes para o desenvolvimento de técnicas cirdrgicas e treinamento dos
cirurgides cardiacos envolvidos no projeto. Até o momento, dois estudos agudos “In Vivo”
foram realizados, com o CAA implantado em paralelo ao coracdo natural na cavidade toracica
direta de carneiros adultos (50 + 5 Kg) por 5 horas. Para conexdo do CAA ao coracao natural
foram utilizados enxertos com colégeno (Intervascula/ Politec, Sdo Paulo, Brasil). Quatro
proteses valvares biolégicas de pericardio bovino (IDPC, Séo Paulo, Brasil) foram utilizadas,
sendo duas (tamanho 23) nas entradas dos ventriculos artificiais direito e esguerdo e duas
(tamanho 21) nas saidas.

3. RESULTADOS

O desempenho hidrodindmico do CAA foi avaliado através da monitorizacdo do débito
cardiaco em funcdo da pré-carga esquerda. A Figura 3 mostra um grafico com os resultados
obtidos. Com o CAA operando em freqiéncia varidvel (FV), a elevacdo do débito cardiaco
ocasionada pelo aumento da pré-carga esquerda demonstra que o CAA possui adta
sensibilidade a pressdo de enchimento do ventriculo artificial esquerdo, de forma semelhante
a0 efeito de Frank Starling no coracdo natural. O débito cardiaco maximo de 6 L/min foi
obtido em FV e com o coragéo operando a uma freguiéncia de 200 bpm sob uma presséo de
enchimento esquerda de 20 mm Hg. Com a pressdo de enchimento esquerda em valores
normais (10 mm Hg), o CAA apresentou uma frequéncia de 180 bpm fornecendo um débito
cardiaco de 5 L/min, contra uma pés-carga média de 100 mm Hg. Com o CAA operando em
frequéncia fixa (FF), especialmente para pré-cargas acima de 2,5 mm Hg, o débito cardiaco
ndo foi muito afetado. Isto deve-se ao fato de que o CAA requer uma pressao muito baixa
para obter um enchimento completo de seus ventriculos artificiais para as freqiéncia
gjustadas, isto é, com uma pré-carga superior a 2,5 mm Hg e uma freqiéncia entre 80 e 130
bpm, o CAA opera com seus ventricul os quase completamente cheios.

Durante os testes “In Vivo”, pode-se comprovar que o desempenho do CAA é
satisfatério, sendo capaz de auxiliar o coragdo natural a manter o fluxo de sangue e as
pressdes arteriais em nivels fisiologicamente aceitdveis. Com o CAA operando a uma
freqUiéncia de 70 bpm, a cada ciclo de funcionamento do CAA o coragdo natural contraia duas
vezes, notando-se um relativo sincronismo no funcionamento dos dois coracfes (Vide Figura
4). Com a possibilidade do CAA trabalhar em paralelo a0 coragdo natural, o sistema
eletrénico de controle do CAA foi simplificado, em relacdo ao controle de um coracéo
artificial total (CAT) ortotopico. Além disso, 0s riscos ao paciente durante a cirurgia sao
minimizados, quando comparados aos riscos de implante de um coragdo artificial total (CAT),
pois a canulagcdo para o CAA é feita dos é&trios esquerdo e direito para a aorta e artéria
pulmonar do animal, ndo sendo necessaria a utilizac&o de circulacdo extracorporea durante o
implante do CAA. Apoés a interrupcdo do funcionamento do coracdo natural do animal
(faléncia cardiaca) o0 CAA assumiu todo o fornecimento de fluxo sanglineo, aumentando



automaticamente sua fregiéncia de batimento para um valor médio de 140 bpm, com um
débito cardiaco de aproximadamente 4 L/min, suficiente para manter a presséo arterial do
animal em niveisfisiol6gicos aceitavels (Vide Figura5).

6]
_ =RV
1 /-/'/L/‘ + FF-130
5] + FF-120
] © FF-100

Fluxo 47 * FF-80
(L/min) 1 é{ ——¢

0 25 5 75 10 125 15 175 20
Pré-carga Eqquerda (mm Hg)

Figura 3- Curva de desempenho com o CAA operando em freqiéncia variavel (FV) e em
frequénciafixa (FF) com 80, 100, 120 e 130 bpm.

100
Pressao
Aodrtica 75
(mm HQ)
0 ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,

Pressio na 75 |

Artéria (’

Pulmonar '

(mm Hg) o e
0

CAA —> 70 bpm
Natural —_— 130 bpm

Figura 4- Sinais de pressdo da artéria pulmonar e na aorta monitorados durante os testes “In
Vivo’. O CAA e o coragdo natural estdo funcionando em paralelo de forma sincronizada,
mantendo as pressdes em niveis fisiol 6gicos.
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Figura 5- Sinais de pressdo da artéria pulmonar e na aorta monitorados durante os testes “In
Vivo”. O CAA assumiu a funcdo de bombeamento do sangue, apds a parada forcada do
coracao natural do animal, mantendo as pressdes em niveis fisiol0gicos aceitaveis.

4. COMENTARIOS

Com um volume sistélico esquerdo de 35 ml e direito de 32 ml, o CAA é capaz de
fornecer um débito cardiaco de 5 L/min a uma frequiéncia cardiaca de 180 bpm, sob condic¢tes
de pré-carga média de 10 mm Hg e pés-carga de 100 mm Hg. Levando-se em consideracao
gue o CAA foi dimensionado paratrabahar em paralelo ao coracdo natural dos pacientes, este
débito cardiaco € mais do que suficiente para este tipo de equipamento. Entretanto, € possivel
gue o débito cardiaco sga melhorado com a substituicdo das préteses valvares cardiacas
utilizadas, pois diminuindo o volume de regurgitacdo destas préteses, diminuira também a
discrepancia entre o débito cardiaco fornecido pelo CAA e o débito cardiaco calculado. O
débito cardiaco calculado obtém-se multiplicando-se o volume sistélico do ventriculo
artificial esquerdo e afregliéncia cardiaca (35 ml X 180 bpm) sendo de 6,3 L/min e, por outro
lado, o déhito cardiaco fornecido pelo CAA foi de aproximadamente 5 L/min a esta mesma
fregiiéncia de batimentos.

Importantes informagdes foram obtidas com os teses “In Vivo", com a diminuicdo
gradativa da contratilidade do coracdo natural do animal verificou-se uma resposta adequada
do CAA as variagdes de pressdes. Com o CAA auxiliando o coragdo a manter um fluxo
sanguliineo adequado, a freqliéncia de batimento do coracdo natural decresceu. Desta forma, é
possivel predizer que o CAA ir4 auxiliar o coragdo debilitado a recuperar sua funcéo de
bomba. Observou-se uma tendéncia do CAA e o coragdo natural trabalharem de forma
sincronizada, isto provavelmente ocorra porque a pré-carga esquerda € maior ao fina da
sistole do coracdo natural e, neste momento, a fase de gjecdo do ventriculo esquerdo artificial
éiniciada, com o ventriculo artificial esquerdo e o coragdo natural contraindo aternadamente.



5. CONCLUSOES

Um novo conceito de coragdo artificial estd sendo apresentado nesta publicagdo. O
coracao artificial auxiliar (CAA) foi projetado com suas dimensdes reduzidas para possibilitar
que ele sgja implantado dentro cavidade toracica direita, sem a remoc&o do coracdo natural
dos pacientes. Este equipamento € capaz de fornecer um débito cardiaco de 5 L/min com uma
pré-carga de 10 mm Hg e uma pés carga média de 100 mm Hg. Este desempenho € mais do
gue satisfatorio para um equipamento gque ira operar em paralelo ao coracdo natural. Com os
dois coragdes trabalhando simultaneamente o sistema eletronico de controle da fregiiéncia do
CAA torna-se simplificado. Verificou-se uma tendéncia dos dois coragdes trabalharem
sincronizadamente, com gjecdo do ventriculo artificial esquerdo e do coragdo natural de forma
alternada, podendo, desta forma, auxiliar na recuperacdo das funcdes de bomba do préprio
coragao natural. Ficou comprovado que, caso o coragdo natural tenha seu funcionamento
piorado ou interrompido, 0 CAA assume 0 bombeamento do sangue com uma freqiiéncia e,
conseguentemente, um débito cardiaco ajustados automaticamente pela pressdo de
enchimento do ventriculo artificial esquerdo, de forma semelhante a um coracdo normal,
mecanismo conhecido como L& de Frank Starling.
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Hydrodynamic and Hemodynamic Studies in the Auxiliary Total Artificial
Heart (ATAH)

Abstract: A miniaturized artificial heart is being developed, the Auxiliary Total Artificial
Heart (ATAH). The ATAH outer diameter is 85 mm and the thickness is 65 mm. These
reduced dimensions enable implantation into the right thoracic cavity of an average sized
patient, without removing the native heart. This device is an electromechanically driven
ATAH using a brushless direct current (DC) motor fixed in a center metallic piece. The
ATAH control is based on Frank-Starling’s law. The beating frequency is regulated through
the change of the left preload, assisting the native heart in obtaining adequate blood flow. The
ATAH left and right stroke volumes are 35 ml and 32 ml, respectively. In Vitro tests were
performed in a mock loop circuit to analyze the ATAH hydrodynamic performance. The
ATAH was capable to produce a cardiac output of 5.8 L/min under 20 mm Hg of left preload
and 100 mm Hg of afterload. Two acute In Vivo tests were performed in sheeps (50 kg of
weight) for 5 hours. The device was implanted in their right thoracic cavities in conjunction
with their native hearts to verify the ATAH performance and operating functions. The ATAH
produces 5 L/min of cardiac output at 180 bpm (10 mm Hg of left inlet mean pressure and
100 mm Hg of left outlet mean pressure). Important data were obtained with those tests,
decreasing gradually the native heart rate and studying the ATAH response to the pressure
variations. With the ATAH helping the natural heart to obtain the appropriate blood flow, the
native heart beat decreased. It was observed a tendency for the ATAH and the native heart to
work synchronously, with the left artificia ventricle and the natural heart contracting
aternatively. Thereby, it is possible to predict that the ATAH will help asick heart to recover
its pumping function. With the ATAH and the natural heart working simultaneously, the
control system is simplified and the surgical risks are reduced.

Key words: Artificial heart, Cardiac assist device, Blood pressure, Cardiac prosthesis.



