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RESUMO

Algoritmo para recuperacdo de sinaisde
temperatura de cateteresde artéria pulmonar

Autor: Maxwell Didgenes Bandeira de Melo

Orientador: Adson Ferreira da Rocha

Co-Orientador: icaro dos Santos

Programa de Pos-Graduacdo em Engenharia Elétrica daUniversidade de Brasilia
Brasilia, maio de 2007

O objetivo deste trabalho é o desenvolvimento de uma técnica para a melhoria de
curvas de temperatura medidas com cateteres SwanGanz, que melhoram o desempenho de
técnicas desenvolvidas anteriormente. Nesta tese de doutorado, breves discussdes sobre a
fisiologia do sistema cardiovascular e sobre os métodos baseados em termodiluicdo séo
apresentadas. Em seguida, uma revisdo bibliogréfica apresenta os trabalhos anteriores que
usaram operagdes de deconvolugdo para melhorar sinais de termodiluicdo. Para
fundamentar o uso da técnica de termodiluicdo, um capitulo apresenta experimentos para a
caracterizacéo da resposta temporal do sensor embutido no cateter que é usado na medida
de temperatura. O capitulo principal desta tese apresenta um novo método iterativo para a
realizacdo de deconvolucdo cega do sinal de termodiluicdo, que é baseada em um
procedimento no dominio do tempo. Um grande nimero de simulagBes computacionais
mostrou que o méodo funciona bem para frequéncias cardiacas inferiores a 170
batimentos por minuto, para fracbes de €ecdo menores que 0,7, e apresenta erros
significativos fora desses limites. O método foi testado em dois simuladores mecanicos
pulsiteis do sistema cardiovascular, e os resultados mostraram uma boa precisdo do
método, com um erro médio de 8,9%. O método proposto apresentou desempenho superior
a0 desempenho dos métodos anteriores, pois foi obtida uma resposta mais rapida, e os

resultados independem da estimativa inicial para a resposta do sensor.

Palavras-chaves: termodiluicao, deconvolucgdo, cateter, sinais de temperatura.
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ABSTRACT

Algorithm for recovery of stemperatureignals
measured with pulmonary artery catheters

Author of the doctoral thesis: Maxwell Didgenes Bandeira de Melo
Advisor: Adson Ferreira da Rocha

Co-advisor: icaro dos Santos
University of Brasilia, Brasilia (Brazil), May of 2007

The objective of this work is the development of a technique for the improvement
of temperature curves measured by Swan-Ganz catheters, which improves the performance
of previously developed techniques. In this dissertation, brief discussions on the
physiology of the cardiovascular system and on the thermodilutionbased method are
presented. Later, a literature review summarizes the previous works that used
deconvolution operations for improving thermodilution signals. In order to lay the
foundation for the deconvolution technique, we present experiments for characterizing the
time response of the sensor embedded in the catheter that is used for temperature
measurement. The main chapter in this dissertation presents a new iterative method for
performing the blind deconvolution of the thermodilution signal, which is based on a time-
domain approach. A great number of computational simulations shows that the method
works well for cardiac frequencies up to 170 beats per minute, and for gection fractions
that are smaller than 0,7, and have a significant error outside these boundaries. The method
is then tested with data obtained in a mechanical pulsatile ssmulator of the cardiovascular
system, and the results show a good precision of the method, with a mean error of 8,9%.
The proposed method improved the performance of the previously reported methods, since
it had a faster response, and the results are independent on the initial estimate for the

SENSOr response.

Keywords: thermodilution deconvolution catheter, temperature signals
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LABVIEW. Como eram necess&rias trés entradas de dados, termistor lento,
termistor rapido e ECG, foram construidos no LABVIEW trés graficos de
visualizacéo dos dados de ertrada. Foi proposto também que o LABVIEW, aém de
visualizar gravasse os dados de entrada. Tal proposta foi implantada de forma que
durante a visualizacdo dos dados o posicionamento de uma chave seletora
determinasse o inicio ou o fim da gravacdo. O quadro maior a direita contém os trés
displays, por onde serdo visualizadas as ondas de saida dos circuitos analogicos. O
guadro menor a esguerda € composto de um seletor de canais, indice de canais, 0
bot&o salvar, por um painel de opcbes dos displays e por jarelas de parémetros para
melhorar a aquisicdo e a gravagao doS dados...........ccveerereneneresieseee e

Figura 6.3. Os sinais captados pelos sensores rgpido (sinal com maior amplitude) e
lento. Os sinais foram filtrados e normalizados. As frequéncias acima de 50 Hz
foram eliminadas, pois ndo eram significativas, e foi feita uma mudanca de
variaveis de forma que a temperatura de base fosse 0, a deflex&o fosse positiva e as
areas sob as curvas fossem unitérias. Assumiu-se, entdo, que a resposta do cateter
tem a forma mostrada Na eQUAGED B.2...........cceeeirerinene e

Figura 6.4. Temperatura medida com 0 sensor de temperatura do cateter Swan
Ganz (curva continua) e curva obtida pela convolucdo entre a temperatura medida
com 0 sensor rapido e a estimativa 6tima para a resposta do cateter (curva
pontilhada). A diferenca entre as duas curvas sdo praticamente imperceptiveis, o
gue mostra que a estimativa € EXCEIENTE..........ccccveviere i

Figura 6.5. Resposta ao impulso do sensor de temperatura embutido no cateter

Figura 7.1. Exemplo de curvas reais de termodiluicdo medidas por sensores
especiais rapidos embutidos em cateteres de artéria pulmonar, em suino. Pode-se
observar a presenca clara de platés de temperatura na curva, com inclinagdes
aproximadamente nulas [Maruschak et. al., 1985].........ccccccoveiieiieiir i

5
Figura 7.2. Resposta ao impulso com uma aproximagdo de quatro exponenciais de

UM CALELEr SWaTGaNZ COMEITCIA......eeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee et e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e e eeeeeeeeeeeeeaeaeas

Figura 7.3. Modelo idedlizado da temperatura do sangue, medida na artéria
pulmonar, em funcédo do tempo (curva prevista pela termodinamica). Infelizmente
essa ndo € a curva obtida pelo sensor de temperatura do cateter de SwanGanz
devido ainércia térmica do MESMO.........ccvveiirererese e

Figura 7.4. Convolucdo dos graficos das Figuras 7.2 e 7.3. O efeito é caracteristico

de um filtro passa-baixas. A resposta real é distorcida devido as caracteristicas
fisicas do sensor, como por exemplo, a protecdo de vidro ou epoxi. O sensor tem 0
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efeito de um filtro passa-baixas que suaviza a curva, sem alterar, entretanto, a area
SODIE @ IMESIMIAL......eeiteeie ittt st s r et se e s bt b e saeenes

Figura 7.5. Entrada e saida do cateter mostrados em um mesmo plano. Notar a
distor¢éo na resposta rea devido ainércia térmica do sensor de temperatura.............

Figura 7.6. llustracdo da caracteristica linear que ocorre quando a curva de
termodiluicdo, de decaimento exponencial, é plotada em um gréfico com escala
semilogaritmica (com a escala logarigimica no eixo y). Também € mostrada na
figura a reta que mehor se aproxima da curva logaritimica na regido
correspondente aos trés pPrimeiroS PlatlS........c.eivevveeeeveceeie e

Figura 7.7. Exemplo de shnal usado nas simulagbes do agoritmo de
enriquecimento. Para dar maior realismo a smulacdo, o sinal idedizado foi
suavizado por um filtro passa-baixas de primeira ordem IIR bidirecional com
fregiiéncia de corte de 10 Hz (linha pontilhada). O sinal obtido foi bastante similar a
um sina real tipico, como 0 mostrado na Figura 7.1. O sina medido pelo cateter
(linha tracejada) foi obtido por meio da convolucéo entre o sinal real e aresposta ao
IMPUISO 0O CALELES ...ttt bbb

Figura 7.8. Exemplo de iteracBes sucessivas do algoritmo de busca do erro minimo.
O resultado converge sucessivamente para a curva desgjada. Para dar maior clareza
a figura, apenas os resultados das primeiras iteragcOes s8o mostrados. O resultado
final de deconvolucdo é mostrado NaFiguUra 7.9.........ccccevveevececceccece e

Figura 7.9. Exemplo de resultado final do processo iterativo de deconvolugdo. A
linha pontilhada mostra a temperatura real, a linha tracejada a temperatura medida
pelo cateter, e a linha com pontos grandes, o resultado da deconvolugdo. O
resultado mostra uma deconvolucdo bastante satisfatOria..........ccoevvevvrveeneseseeseeene

Figura 7.10.Resultado das simulacdes onde a fragcdo de ejecdo foi determinada por
meio da reta com melhor guste. As fraces de gecdo variaram de 0.1 a 0.9, em
intervalos de 0.1, e as frequiéncias cardiacas variaram de 10 a 290. Os resultados
mostram gque o método ndo tem precisao muito boa para fragdes de gjecéo acima de
0,8, efalha, em geral, parafrequéncias cardiacas acimade 200.............cccceeveeeecnennene

Figura 7.11. Resultado das simulacfes quando o método de estimacéo da fracdo de
gjecdo € o caculo de trés platds sucessivos, seguido pelo calculo da média dos
resultados. As fragOes de gecdo variaram de 0.1 a 0.9, em intervalos de 0.1, e as
freqUéncias cardiacas variaram de 10 a 290. Os resultados mostram que essa forma
de calculo leva a piores resultados do que aqueles mostrados na Figura 7.10, pois
ndo funciona bem para freqliéncias cardiacas superiores a 150 batimentos por
minuto e para fragcoes de 6/eCa0 SUPENioreS a0, 7........ccvveevereereseere e

Figura 7.12. Projeto mecanico pronto para os experimentos. Figura digitalizada de
(@F ] To X A= IR 1200 S

Figura 7.13. Representacdo esguemética do simulador pulsdil do sistema
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cardiovascular. Sistema pulsatil desenvolvido por dos Santos [2000] e Carrijo et al

[2006]. Um microcontroleador € usado para implementar o controle de temperatura
através de um circuito condicionador e atuador. Um motor simula a bomba cardiaca
através de um movimento pulsatil a partir de um émbolo. A vavula que conecta o
resevatério de dgua a membrana de borracha ssimula a valvula triclspide, e avavula
de retorno para o resevatorio dagua simula a vavula pulmonar. Existe uma seringa
para a calibracdo da fracéo de gecéo e, finamente, hd um sistema de aquisicéo para
armazenar 0s sinais de temperaturas envolvidos Nnos experimentos...........ccccveeeeeennene.

Figura 7.14. Tela do sistema de aquisicdo do sistema. O quadro maior a direita
contém os trés displays, por onde serdo visualizadas as ondas de saida dos circuitos
analogicos. O quadro menor a esquerda é composto de um seletor de canais, indice
de canais, 0 botéo salvar, por um painel de opc¢des dos displays e por janelas de
parametros para melhorar a aquisicdo e a gravacdo dos dados. O comando
“channels’, indica os canais lidos da placa de aquisicdo (DAQ). ‘Sample rate’
indica a leitura de amostras/seg, sendo utilizado um valor 300. O valor de 300
amostras/seg foi definido por ser um multiplo de 60, facilitando a implementacéo
de um filtro digital para eliminar ruidos de 60 Hz gerados pela rede elétrica.
“Samples to read at a time” indica a quantidade de amostras salvas por linha no
arquivo .txt criado, com os pontos plotados no gréfico. Foi utilizado apenas um
dado por linha para facilitar a plotagem no MatLab dos pontos adquiridos [Carrijo
et al., 2006, Novato, 2004]. Para o uso do algoritmo o sina foi re-amostrado a 60

Figura 7.15. Exemplo de resultado de deconvolucéo de um sinal de termodiluicéo.
O sina orina é apresentado na linha tracgjada, o sinal capturado com o sensor
rapido, € mostrado na linha tracgjada, e o sinal deconvoluido é uma linha continua.
Nesse sinal, em particular, o erro apresentado foi de 3,3%. A fracdo de gecdo
medida com o sensor rgpido € de 0.258, e a fragéo e g egdo obtida por deconvolucéo
L0 LY 002 USSR

XVi

80

83



LISTA DE ABREVIACOES

(A-V)
DFT
ECG
ETI
FFT
FIR
ICC

L
LICO
MATLAB
min
ml
MRT
MTT
02
PDS
RF

RVEF
SvO;

TF
UTI

aberturas das vavulas atrioventriculares

Discrete Fourier Transform(Transformada de Fourier Discreta)
Eletrocardiograma

Electrical Impedance Tomography

Fast Fourier Transform (Transformada de Fourier Discreta Rapida)
Finite Impulse Response (Resposta Finita ao |mpulso)
Insuficiéncia Cardiaca Congestiva

Litro

Local Impedance, Compliance and Output model

Software matemético, em portugués 1é-se: (Laboratorio de Matrizes)
Minuto (sessenta segundos)

Mililitro (Um litro de volume dividido em mil partesiguais)

mean response times

mean transit time

Oxigénio

Processamento Digital de Sinais

Radio Freqliéncia

right ventricular gjection fraction

oxigénio saturado

Transformada de Fourier

Unidade de Terapia Intensiva

XVii



CAPITULO 1

Introducao

Em varias dsituagdes em unidades de terapia intensiva (UTIs), é importante o
conhecimento de alguns parametros cardiovasculares, entre eles o débito cardiaco e a fragéo
de gjecao dos ventriculos, em particular do ventriculo esgquerdo.

Desde o inicio da década de 1970, o cateter de artéria pulmonar, também conhecido
como cateter Swan-Ganz, tem sido usado para estimagdo do débito cardiaco. Esses cateteres
se baseiam no principio da termodiluicdo. Nesse principio, solucdo fisioldgica a uma
temperatura inferior a do sangue é rapidamente injetada no &rio ou no ventriculo direito do
coragdo, se misturando a0 sangue nessas camaras, e a temperatura do sangue, na artéria
pulmonar, resultante da mistura, € medida, obtendo-se a curva de termodilui¢Zo. E possivel
demonstrar [da Rocha, 1997] que o débito cardiaco (a quantidade de sangue bombeada por
minuto pelo ventriculo direito), é aproximadamente igual a uma constante dividida pela area
sobre a curva da termodiluicdo. Assim, esse método permitiu medir, com boa precisdo, 0
débito cardiaco do ventriculo direito. Como ndo deve haver, ao longo de um periodo de
tempo, acimulo de sangue na circulacdo pulmonar ou na circulacéo periférica, os débitos
cardiacos dos ventriculos direito e esquerdo devem ser, em principio, iguais.

No final da década de 1960 [Salgado et al., 1966] pesquisadores perceberam que
também seria possivel determinar, por meio da termodiluicdo, a fragdo de gjecdo e o volume
diastdlico final do ventriculo direito. Entretanto, para que isso fosse possivel, era necessario
gue o cateter fosse equipado com um sensor de temperatura bem mais rapido que o sensor
usados nos cateteres padrdo. Entretanto, iniciamente essa montagem sO era viavel em
laboratorios de pesgquisa. Na década de 1980 sugiram cateteres nos quais um sensor de
temperatura mais rdpido era montado manualmente no local anteriormente destinado ao
sensor tradicional. Com esses sensores mais rdpidos, tornouse possivel medir, além do débito
cardiaco, a fracdo de gecdo e o volume diastélico maximo. Entretanto, o preco destes
cateteres especiais € muito superior a0 dos cateteres padréo, devido a dificuldade na
montagem do sensor rdpido. Da Rocha [1997] demonstrou que é possivel medir a fragéo de
gjecao do ventriculo direito mesmo com o sensor lento do cateter padréo. Para isso, €le propds

que a inércia térmica do sensor lento fosse equalizada por meio de uma operacéo matemética



de deconvolucéo, em que um filtro permite que 0 sensor lento permita a obtencéo da medida
dafragdo de gegéo.

O méodo proposto por da Rocha [1997] tinha limitagOes, levando em torno de 30
minutos para ser executado. O método foi posteriormente melhorado por dos Santos [2000], e
passou a ser executado em alguns minutos.

Entretanto, o mé&odo em questdo tinha uma deficiéncia: a convergéncia do mesmo
dependia, em um certo grau, de valores iniciais de parametros do cateter. O método era
baseado em analise espectral.

O presente trabalho propde um método, baseado no dominio do tempo, que apresenta
caracteristicas de convergéncia melhores que os métodos de da Rocha [1997] e de dos Santos
[2000], requerendo um tempo de processamento de apenas alguns segundos e convergindo
para praticamente todos os casos. No trabalho sdo apresentados os fundamentos do método, a

sua implementacéo, e testes finais do mesmo.

1.1) Estruturadatese

No capitulo dois é apresentada uma breve discussdo sobre a fisiologia cardiovascular,
com énfase nos conceitos relevantes para o presente trabal ho.

No capitulo trés sdo apresentados conceitos relacionados ao método da termodiluicéo
gue sdo usados neste trabalho, e sdo essenciais para o entendimento do método proposto.

No capitulo quatro, apresentase uma revisdo bibliografica que tem por objetivo
apresentar o estado da arte dos métodos embasados em termodil ui ¢&o.

No capitulo cinco sdo apresentados os métodos empregados para melhorar o sinal de
termodiluicdo, as técnicas de filtragem de ruido, uma ampla discussdo sobre como o ruido
interfere na deconvolucdo e como trata-lo.

No capitulo seis sdo apresentados testes com um sistema circulatério simulado, e com
um cdo. S&o também apresentados os resultados e a andlise dos dados obtidos.

No capitulo sete sdo apresentados os resultados para o algoritmo proposto e 0s
resultados obtidos, bem como a contribuicéo deste trabalho para a literatura.

No capitulo oito sdo apresentadas as conclusdes e futuros desenvolvimentos deste
trabalho.

Em seguida, encontram- se as referéncias bibliograficas.



CAPITULO 2

Fisiologia do sistema cardiovascular:

uma breve introducao

2.1) A circulagdo

O coragdo e o leito vascular formam um sistema para distribuicéo de gases e nutrientes
e para extragdo de residuos provenientes do metabolismo humano. Ao levar oxigénio e
nutrientes para as células e retirar dioxido de carbono e residuos, o sistema circulatério
estabelece uma comunicacdo entre o mundo externo e 0 organismo vivo. A circulacdo
também tem o papel de redizar a distribuicdo de horménios para readizacdo de funcdes
especializadas em alguns tecidos, e de auxiliar diversos mecanismos de defesa de organismos,
auxiliando na distribuicdo de leucdcitos e de substancias ligadas a coagulagdo do sangue
[Mountcastle, 1974].

O sistema cardiovascular inclui o coracdo, as artérias, os capilares e as veias, todos
diferentes em funcéo e estrutura. O coragéo fornece aforca motriz, as artérias levam o sangue
do coracdo para os tecidos do corpo e as veias devolvem 0 sangue ao coracdo. As artérias so
ramificacOes de vasos que se subdividem em um sistema cada vez mais ramificado, gerando
estruturas conhecidas como capilares. Os capilares estdo em contato intimo com as células,
que sd0 as unidades funcionais bésicas. As células sdo servidas de nutrientes pelo contato
tecidual com essas redes de comprimentos da ordem de poucos milésimos de milimetros. As
substancias sdo distribuidas e removidas do meio interno pericelular por transferéncias através
da parede capilar. Dessas redes de capilares 0 sangue transita para o interior das veias que se
unem a vasos cada vez mais numerosos e de didmetro cada vez maior. Assim 0 sangue retorna
a0 coracdo e o ciclo recomeca [Mountcastle, 1974].

O sangue em circulagdo atravessa 0s sistemas circul atorios pulmonar e periférico, ou
sistémico. O sangue € bombeado para a circulacdo sistémica pelo ventriculo esquerdo e

retorna pelo atrio direito; é bombeado, entdo, para a circulacdo pulmonar pelo ventriculo



direito, e depois retorna ao coracdo pelo ventriculo esguerdo, de onde, mais uma vez, inicia
suatrgjetéria [Burton, 1977].

Assim, é clara a importancia do sistema cardiovascular na vida de um ser humano.
Notadamente, houve, nas Ultimas décadas, uma crescente preocupacdo por parte dos
intesivistas em mensurar 0s parametros hemodinamicos de seus pacientes. Dadas as imensas
perdas de vidas por doencas cardiovasculares em toda a historia da humanidade, conceitos
como débito cardiaco, fracdo de gjecdo, volume de sangue getado pelo coragdo por batida,
correlacdo entre pressdo arterial e fluxo sanguineo, insuficiéncia cardiaca congestiva (ICC) e
infarto agudo do miocérdio vieram a tona com uma importancia extraordinaria para 0s
pacientes no que diz respeito a qualidade de vida. Diversos pesguisadores no mundo inteiro
deram contribuigdes importantes aos intensivistas de hoje. Foram fisicos, quimicos,
engenheiros eletronicos, médicos, e autodidatas, entre outros. A computacdo teve um papel
fundamental nesse desenvolvimento, pois tornou possivel medir 0s parametros
hemodinamicos de pacientes criticos a beira do leito. Diversas técnicas foram desenvolvidas,
entre elas, os métodos de termodiluicdo, que culminou com a criacdo do cateter de Swan
Ganz na década de 1970. A sobrevida melhorou significativamente, pois, a resposta do
intensivista ficou mais rapida no que diz respeito aos diagnéstico das doencas
cardiovasculares dos pacientes. Diversas classes de medicamentos foram fabricadas, por meio,
das caracteristicas hemodinamicas, obtidas pelos métodos de termodiluicéo, através do cateter
Swan-Ganz.

2.2) O coragéo

O coragdo € formado por trés musculos: o musculo atrial, o misculo ventricular e as
fibras musculares especializadas excitatérias e condutoras. O coracdo é formado por dois
sincicios: o sincicio atrial, que forma as paredes dos dois &trios, e o sincicio ventricular, que
forma as paredes dos dois ventriculos. Os &trios estdo separados dos ventriculos por um tecido
fibroso que circunda as aberturas das valvulas atrioventriculares (A-V) entre os &trios e 0s
ventriculos. Normamente, os potenciais ndo sdo conduzidos do sincicio atrial para o sincicio
ventricular, sendo conduzidos por meio de um sistema de conducéo chamado feixe A-V (feixe
de fibras condutoras com véarios milimetros de diametro) apds a passagem pelo nddulo atrio-
ventricular. A divisdo em dois sincicios permite que os atrios contraiam-se ligeiramente antes
dos ventriculos, 0 que € muito importante para um bombeamento eficiente do coracdo na

medida em que essa agcdo melhora o enchimento dos ventriculos no final da diastole [Guyton



et al., 2002]. A estrutura do coracéo e os detalhes da direcéo do fluxo sangiliineo podem ser
apreciados na Figura 2.1.

Como se pode ver, o coragdo, é congtituido por duas bombas de dois tempos
funcionando em paralelo: o coracdo direito, que bombeia sangue para os pulmdes, e o coracéo
esquerdo que bombeia sangue para os 6rgédos periféricos. O &trio funciona como uma bomba
de fraca intensidade (bomba de escorva) que tem a funcdo de auxiliar o enchimento do
ventriculo. O coragdo possui duas cAmaras atriais e duas camaras ventriculares. Essas camaras
tém carater completamente pulsétil. O ventriculo fornece a forga motriz que faz com que seja

possivel o fluxo de sangue pelo corpo.

CABEGA E MEMBROS SUPERIORES

Aorta
Artéria
pulmonar
superior
_ﬁ‘tﬁ“ Veia

Valvula J
pulmonar Atrig esquerdo
Valvula Walyula mitral

irictigpide Valvula adrica

Ventriculo .
direito Ventriculo
esquerdo
‘Vela cava .
inferior

TRONCO E MEMBROS INFERIORES

Figura 2.1. Estrutura do coragdo e curso do fluxo sangliineo pelas camaras cardiacas. O sangue
oxigenado chega ao ario esquerdo e é propelido através da valvula mitral para o ventriculo esgquerdo,
dai é expelido, através da artéria aorta, para a cabeca, 0s membros superiores, o tronco e os membros
inferiores. 1sso causa a oxigenagao e a distribuicdo de nutrientes por todo o corpo. O sangue retorna
pela veia cava superior e inferior para o &rio direito do coracgo. E propelido pela vavula trictspide
para o vertriculo direito e dai segue para uma nova oxigenagdo nos pulmdes através da artéria
pulmonar. Figura digitalizada de Guyton et al. [2002].



O funcionamento basico das camaras pode ser resumido como Se segue: 0 sangue
oxigenado chega ao étrio esgquerdo e é propelido através da vavula mitral para o ventriculo
esquerdo, dai é expelido, através da artéria aorta, para a cabeca, 0s membros superiores, 0
tronco e os membros inferiores. 1sso causa a oxigenagdo e a distribuicdo de nutrientes por
todo o corpo. O sangue retorna pela veia cava superior e inferior para o atrio direito do
coracdo. O sangue passa pela vavulatriclspide para o ventriculo direito e dai segue para uma

nova oxigenacdo nos pulmdes através da artéria pulmonar, completando, assim, o ciclo da

circulacéo.

2.2.1) O ciclo cardiaco

O conjunto de eventos cardiacos que ocorre do inicio de cada batimento até o inicio do
proximo ciclo € chamado de ciclo cardiaco. Cada ciclo se inicia pela geracdo espontanea de
um potencia de acdo, no nodo sinusal, localizado na parede lateral superior do &trio direito, e
o potencia de acéo se propaga rapidamente pelo atrio e feixe A-V indo, finalmente, para os
ventriculos. O ciclo cardiaco consiste em um periodo de relaxamento denominado diéstole,
durante o qual o coracdo se enche com sangue, seguido de um periodo de contracdo
denominado sistole. A Figura 2.2 ilustra os diferentes eventos, durante o ciclo cardiaco, parao
lado esguerdo do coragéo.

Na Figura 2.2. 0s trés tragos superiores mostram as variagdes da pressdo na aorta, no
ventriculo esquerdo e no atrio esgquerdo, respectivamente. A quarta curva mostra as variagoes
do volume ventricular, a quinta apresenta o eletrocardiograma e a sexta curva € um
fonocardiograma, que é um registro dos sons emitidos pelo regime turbulento do sangue
através do coracao durante o ciclo cardiaco.

O detrocardiograma mostrado na Figura 2.2 mostra as ondas P, Q, R, Se T. S&o
tensdes elétricas geradas pelo coracdo e registradas pelo eletrocardiografo na superficie do
corpo humano. A onda P é causada pela despolarizagdo dos étrios, seguida pela contragéo
atrial, que provoca peguena elevacdo da curva da pressao atrial, imediatamente apds a onda P.
Apbs aproximadamente 0,16 segundos da onda P, as ondas Q, R e S aparecem, como
resultado da despolarizacdo dos ventriculos, seguidas da contragdo nos ventriculos e
provocando o inicio da elevagcdo da pressdo ventricular. Portanto, o complexo QRS comega
pouco antes do inicio da sistole ventricular. A onda T ventricular representa a fase de
repolarizacdo dos ventriculos, quando as fibras ventriculares relaxam. Logo a onda T ocorre

pouco antes do término da contragdo ventricular [Guyton at a.,2002].
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Figura 2.2. Eventos do ciclo cardiaco. Nesta figura, os trés tracos superiores mostram as
variaghes da pressdo na aorta, no ventriculo esquerdo e no atrio esquerdo, respectivamente. A
guarta curva mostra as variagbes do volume ventricular, a quinta mostra o eletrocardiograma
e, a sexta curva, um fonocardiograma, que € um registro dos sons emitidos pelas valvulas do
coracao durante o ciclo cardiaco. Figuradigitalizada de Guyton et al. [2002].

Na curva na Figura 2.2 para a pressao atrial, sdo notadas trés elevactes de pressao,
chamadas ondas de presséo atrial a, c ev. A onda“d’ é causada pela contracéo atrial. A onda
“c” ocorre quando os ventriculos comegam a se contrair; isso é causado, em parte, por um
pequeno refluxo de sangue para o atrios, no inicio da contragdo ventricular. Um abaulamento
das véalvulas AV, devido a pressdo dos ventriculos, também tem influéncia na onda “c”. A
onda “v” ocorre proximo ao final da contraco ventricular. E o resultado do fluxo lento de
sangue das veias para 0 atrio, enquanto as valvulas AV estéo fechadas durante a contracéo
ventricular [Guyton at a., 2002].

Té&o logo termina a sistole e as pressdes ventriculares caem para seus baixos valores
diastdlicos, as pressdes moderadamente aumentadas nos étrios promovem a abertura das
vévulas A-V, permitindo o fluxo de sangue para os ventriculos, como mostrado pela elevacéo

da curva do volume ventricular na Figura 2.2. Este é o periodo de enchimento répido dos



ventriculos. Esse periodo de enchimento répido dura cerca do primeiro terco da diastole.
Durante o terco médio da diastole, somente pequena quantidade de sangue flui, norma mente,
para os ventriculos. Esse sangue € o0 que continua a desaguar para os ventriculos devido a
abertura das vavulas A-V. Durante o Ultimo terco da diéstole os atrios se contraem e ddo um
impulso adicional ao influxo de sangue para os ventriculos e essa acdo é responsavel por
aproximadamente 25% do enchimento dos ventriculos durante o ciclo cardiaco.

No periodo de contracdo isovolumétrica, logo apds o inicio da contracédo ventricular, a
pressdo ventricular eleva-se bruscamente, como se pode ver na Figura 2.2, causando o
fechamento das véalvulas A-V. Em cerca de 30 ms o ventriculo gera forca nas vélvulas
semilunares (adrtica e pulmonar) devido a diferenca de pressdo nas atérias aorta e pulmonar.
Assim, durante esse periodo a contragdo estd ocorrendo nos ventriculos, porém sem
esvaziamento dos mesmos. Quando a pressdo ventricular aumenta o suficiente, ha abertura
das valvulas semilunares. Imediatamente apds essa abertura, 0 sangue comeca a sair
violentamente dos ventriculos, com cerca de 70% do esvaziamento ocorrendo no primeiro
terco do periodo de gecdo e 30% durante os proximos dois tercos [Mountcastle, 1974]. Ao
final da sistole comeca o relaxamento ventricular, permitindo que as pressoes
intraventriculares diminuam rapidamente. As pressdes elevadas nas grandes artérias
distendidas empurram, imediatamente, 0 sangue de volta para os ventriculos, e forcam o
fechamento brusco das valvulas aorticas e pulmonar. For cerca de 30 a 60 ms, 0 musculo
ventricular continua a relaxar, embora o volume ventricular ndo se altere. Durante esse
periodo as pressdes intraventriculares retornam rapidamente a seus baixos valores diastolicos.

Assim as vélvulas A-V se abrem e o ciclo cardiaco recomega.

2.3) Volume sigtdlico final, volume sistdlico final, fracdo de g ecéo e débito sistdlico

Durante a diastole o volume de sangue dos ventriculos aumenta (cerca de 120ml). O
volume ventricular ao final da diéstole é chamado de VVolume Diastdlico Final. Logo apds, 0s
ventricul os esvaziam se durante a sistole, o volume sistélico diminui em cercade 70 ml, o que
é conhecido como débito sistolico. O volume restante em cada ventriculo € chamado de
volume sistélico final. A fragcdo do volume diastélico final que € getada € chamada de Fragéo
de Ejecdo (FE). A diferenca entre os volumes sistélicos e diastdlicos finais é conhecida como
Débito Sistdlico. Para este trabalho, quatro variaveis sdo figuras de mérito, a saber: a fracéo
de gjecdo, que & a relacdo fracional entre o volume gjetado do ventriculo e o volume maximo,

o0 volume sistdlico, que é volume de sangue bombeado pelo coragdo por batimento, 0 nimero



de batimentos por minuto, e o débito cardiaco, que é o volume de saida multiplicado pelo
nimero de batimentos por minuto do coracdo. Essas variaveis tém grande correlagdo com
doencas cardiovasculares. Por exemplo, para uma fracdo de menor que 0,2 ha um risco
imediato de morte subita, e para um débito cardiaco fora do intervalo de 4 L/min a8 L/min de
sangue, ha sina de Insuficiéncia Cardiaca Congestiva (ICC). Um dos instrumentos mais
eficazes para a medicdo dos sugeridos parametros € o cateter de artéria pulmonar. Hoje
existem cateteres de artéria pulmonar com sensores rgpidos que permitem todas essas
medidas. O presente trabalho podera permitir que cateteres Swan-Ganz tradicionais, com
custo muito menor ($150,00 em comparagdo com cerca de $500,00 para cateteres com
sensores rgpidos), possam ser usados nessas medidas. Além disso, € fato conhecido que
mesmo 0s cateteres com sensor de resposta rapida perdem precisdo para altas freqliéncias
cardiacas, e 0 método aqui proposto podera melhorar Situacdo. Assim, a importancia

deste trabalho esté associada a possibilidade de melhora desta técnica téo importante.



CAPITULO 3

O método da termodiluicdo

O objetivo deste trabalho € o desenvolvimento de uma metodologia para melhoria da
qualidade da medida de temperatura pelo sensor do cateter de SwartGanz. O método usado é
um tratamento denominado deconvolugdo. O método de termodiluicdo permite determinar
diversos pardmetros hemodindmicos em pacientes com doencas cardiovasculares. A
determinag&o do debito cardiaco e da fracdo de gecdo do coragéo pode gjudar a prever muitas
doencas, inclusive estimar, de maneiramais eficaz, o risco da morte subita (fragdo de gjegdo <
0,2), que vem se tornando cada dia mais comum.

G. N. Stewart articulou os principios basicos do método da termodiluicdo em 1897
[Trautman et al., 1984]. Stewart atestou que, se uma substancia era introduzida a uma taxa
constante na corrente sanguinea, ele iria se misturar com 0 sangue, e Se a sua concentracéo
fosse medida em um ponto um pouco distante do local da injecéo, a sua taxa de decaimento
seria inversamente proporciona a taxa de fluxo sanguineo. Alguns detalhes da insercdo do
cateter usado no método da termodiluicdo estdo ilustrados na Figura 3.1. Um cateter Swan
Ganz é inserido no corpo humano atravées de uma veia periférica e avancado até a parte direita
do coracdo, percorrendo o &trio direito e o ventriculo direito até, finalmente, chegar a artéria
pulmonar.

Uma ilustracdo mais detalhada é mostrada na Figura 3.2. H4 um termistor (ponto 2)
préximo a ponta do cateter. No atrio direito (ponto 7), ha uma porta de insercdo da substancia
indicadora. O cateter possui outros pontos, como por exemplo, um para medir a pressdo nas
camaras cardiacas e um para inflar um bal&o localizado na ponta do cateter. Os pontos
principais indicados na Figura 3.2, sdo: 1) Veia cava superior, 2) Termistor, 3 Bado, 4)
Artéria pulmonar direita, 5) Aorta, 6) Artéria pulmonar, 7) Porta de injecdo da substéncia

indicadora.
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Figura 3.1. llustrac8o da inser¢cdo de um cateter de Swan-Ganz em um paciente. O cateter €
inserido em uma veia periférica, e € empurrado em direcéo ao ventriculo direito, percorrendo
a veia cava, o étrio direito, o ventriculo direito e, finalmente, a sua ponta € posicionada na
artéria pulmonar. O fluxo sanguiineo auxilia no direcionamento do cateter. Figura digitalizada
de da Rocha[1997].
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Figura 3.2. Detalhe da inser¢éo do cateter de SwanGanz no coragdo. Os pontos sdo: 1) Veia
cava superior, 2) Termistor, 3) Baldo, 4) Artéria pulmonar direita, 5) Aorta, 6) Artéria
pulmonar, 7) Porta de injecdo da substancia indicadora. A substancia indicadora € expelida no

ponto sete, e sua temperatura € medida no ponto dois. Figura digitalizada de da Rocha [1997].

Na Figura 3.3 apresenta-se um desenho do cateter de SwanGanz. O termistor pode ser
visualizado a poucos centimetros da ponta do cateter. Um bald@o inflavel, cuja funcéo é
discutida posteriormente, pode ser visualizado no final do cateter. Existem duas portas de
injecdo de substancias indicadoras, a porta proximal e a distal, a 30 cm e 19 cm da ponta,

respectivamente.
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Figura 3.3. Um esboco do cateter Swan Ganz. (modelo 93A-931H-7.5F, produzido por Baxter
Edwards). Figura digitalizada do manual do fabricante.

O modelo para a técnica de termodiluicdo usada neste projeto de tese € agora
abordado. Este modelo pode ser entendido com auxilio do diagrama funcional mostrado na
Figura 3.4. A camara representa o ventriculo direito. O tubo entrando no ventriculo direito é
equivalente ao atrio direito, e o tubo que sai da cBmara simula a artéria pulmonar. Valores
tipicos de volume de saida (stroke volume) sdo de 72 ml e 130 ml, o que proporciona um
débito cardiaco de 5 L para uma fragdo de gecdo de 0,55. Atuamente, em muitas aplicacoes,
o indicador é injetado no é&trio direito, 0 que proporciona uma melhor mistura do indicador
com o sangue. No modelo aqui apresentado sera usada a injecdo no ventriculo direito por uma
questdo de simplificacdo das equagdes. Serd assumido que a medicdo pelo sensor de
temperatura serd realizada na artéria pulmonar, e também sera usada a suposi¢éo de que ha

uma mistura perfeita entre o bolo injetado e o sangue.
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Ventriculo direito

~

Atrio direito

Vélvula trictspide pulmonar \
\, St Q v

\ Sensor de temperatura
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Local de injecéo do o ventriculo direito

indicador

Bomba pulsante

3 Artéria pulmonar
Valvula P

Figura 3.4. Modelo simplificado para o sistema de termodiluicdo proposto neste trabalho. A
camara principal representa o ventriculo direito. O tubo entrando no ventriculo direito é
equivalente ao étrio direito, e o tubo que sai da camara representa a artéria pulmonar. O
pequeno tubo com um injetor representa o local de injecdo do indicador, que neste trabaho
serd o ventriculo direito por questdes de simplificacbes nas equacdes do modelo. Valores
tipicos de volume de saida (stroke volume) séo de 72 ml e 130 ml, que proporciona um débito
cardiaco de 5| para uma fracgo de gjecdo de 0,55.

Na Figura 3.4 o0 coracdo pulsa a cada intervalo de tempo Dt, e o volume de saida € Vs,
para cada batida. Assumiremos que o0 volume maximo (Vmax) ocorre no fim da diastole,
imediatamente antes da contracéo, e que o volume minimo (Vmin) ocorre no fim da sistole, no
final da contracdo. Por definicdo, Vs=Vmax-Vnin. A temperatura da substancia injetada é
considerada constante e igual a T;. O bolo € injetado de acordo com uma funcdo que
denominaremos g(t), e supomos que tera curta duracdo, e que a integral sobre o tempo desta

funcéo éigual ao volume do indicador injetado:

nDx
Total do volumeinjetado= ¢y g(t)dt, (3.1)

(n-1Dt
em que Dt é a duracéo do ciclo de bombeamento, n € o nimero de ciclos de bombeamento e

g(t) (L/s) € afuncéo que descreve ainjecdo do bolo.
A quantidade de substancia injetada no sangue durante cada ciclo de bombeamento

pode ser definida como uma funcéo discreta:
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I [n] :[IindO'lindl’Iindz""' lindn] :[IO’|1'|2!"'!In] (3.2

em que lingi ou l; € o volume de substancia injetada no résimo cada ciclo cardiaco, como

expresso pela equacdo 3.3.
Dt 2Dt
|, = C‘y(t)dt; P (\}(t)dt (3.3)
0 Dt

Em que Dt é a duracéo do ciclo de bombeamento (em segundos) e g(t), em litros por segundo,
€ afuncdo que descreve ainjecéo do bolo.
Como a injecdo é muito rapida, somente um ou dois termos do vetor 1[n] ndo sdo
nulos. No fim da diastole, o ventriculo retém o maximo de seu volume, e 0 sangue é
perfeitamente misturado com o indicador. Sera definido um vetor T[n] que representara a
temperatura dos plat6s sucessivos de temperatura do indicador no fim da diastole, mostrada na
equacéo (3.4).
T[N =T T, T o] (34)

Em que T; (°C) é atemperatura da substanciainjetada no i-ésimo ciclo cardiaco.
De acordo com as leis da termodindmica, se h4 uma mistura com m fluidos em
temperaturas diferentes, a temperatura fina [da Rocha, 1997] é mostrada na equacéo (3.5).

4
a Vi G T

T iquwa = —2 3.5
mistura vV r C ( )

mistura’ mistura™~mistura

Em gue Vk € o volume (em litros) de cada componente de um liquido na mistura, r g é
a densidade (em Kg/nT) de cada componente da mistura, o é o calor especifico (em JK¢fC)
de cada componente da mistura, Ty é atemperatura (em °C) de cada componente da mistura e
k € um ndmero inteiro.

Assumindo que a densidade (r ) e o calor especifico (c) dos componentes sdo iguais em

todos os fluidos, obtém-se a equacéo (3.6).

aviT,
Tmistura = k\:/l (36)

mistura

Em gue Vk € o volume (em litros) de cada componente de um liquido na mistura, Ty €
atemperatura (em °C) de cada componente da mistura, Vpisura € 0 Volume total da mistura e k

€ um ndmero inteiro.
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Todas as temperaturas foram referenciadas a uma temperatura base. Convenientemente
usamos uma transformacao de varidveis de forma a associar a temperatura do sangue com o
valor zero. Assim, a temperatura inicial no ventriculo, antes da injecdo da substancia
indicadora, é zero, como indicado na equacéo (3.7).

Toenticso = To = Tange =0°C (3.7)

Desenvolvendo a equacdo (3.6) para a sequéncia de T[n] temos a seguinte

decomposi¢éo, mostrada na equacoes (3.8), (3.9) e (3.10).

Til1 + ToVimin +Tb(Vmax N Vmin) — Tils

T, =- 3.8
1 Vi, v (3.8)

max
em que T; (em °C, com i=1,2,...,n) é a temperatura da mistura na cdmara do ventriculo no n
ésimo batimento, To=Ty, € a temperatura (em °C) inicial do ventriculo, Viin € 0 volume (em
litros) no fim da sistole, Vimax € 0 volume (em litros) no fim da didstole e |; (com i=1,2,...,n) &
o volume de substancia injetada em litros) em cada ciclo cardiaco e n € um inteiro. A
temperatura, no segundo batimento, sera dada pela equacéo 3.9, e a temperatura no terceiro

batimento, pela equagéo 3.10.

xR/ .0
I,+(TI Q—”"”
_T|2+T1Vmin - 2 ( I l)evmax 4]
T, = = (3.9
Vmax Vmax
e 20
66/ O 63/ 0
T|I3+g ||2§ : g : i
- . aX @ X @
-|-3=T||3+T2an - @ (3.10)

Por inducdo, € possivel escrever a seguinte equacdo genérica apresentada na equagao

3.11.
k-1
cr)] a/mln o
T| a In k+1 G -
k=1 &V @
T = max , (3.12)
\Y/

max
Somando as temperaturas de todos os platds, obtém se a expresséo 3.12.

. iy g U
T€say 0 fav o ¢ ¥, 0, 4

: 2 min_ +---+Iné Qﬂ+ +..U (312)
max @ h=1€Vmax @ h=1€Ymax & H
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A equacdo 3.12 pode ser reescrita como,

é & d}' é Hjecoes que O? d}'
¥ € ¢ —l;l 20 S0 ze005 - —l;l
aTn:LQ(IN'Iz"' +Iu|t|mo)9 iL/ —ZLI,I: TI é; é- In:Q 3-/ _L:I (313)
n=0 Vmax ? 1 min —L,;I Vmax g p=0 _Q]_- min_~U

8 % Vmax &j e % max &j

Em que ? |, € o volume gjetado total e ? T, é a soma dos platds de temperatura, com a qual
deduzimos que o volume de saida € dado pela equacéo 3.14.

injegdes qu% n&o sdo zeros
a I
Vs = Vmax - Vmin = D¥= ° (3 14)
i,

n=0

Considerando-se que todos os platés tém duracdo igual a Dt, é possivel re-escrever a

equacdo 3.14 como:
injecBes que ndo sdo zeros
Dt a I
Vejetado :Vs :Vmax - Vmin = Fgo ) (315)
bta T,
n=0
gue pode ser re-escrita como
¥
0o (t)et
V, =2 (3.16)
o (t)dt

Caso as simplificacOes iniciais, relativas ao calor especifico e a densidade néo

tivessem sido feitas, chegar-se-ia a seguinte equagdo [ Trautman et al., 1988]:

V, = 0 3.17
() . (847

(t)- — T (t)- T

mguer sangue

Em que T (°C, com i=1,2,...,n) € a temperatura da mistura na camara do ventriculo no nr
ésimo batimento, g(t) € ataxa da substanciainjetada (em I/s) e T(t) € atemperatura (em °C) da
substancia injetada, G é a densidade (K g/nT) da substancia injetada, r; é o calor especifico da
mistura sangue e substancia injetada, em JKg C.

Neste trabalho a equacéo (3.16) sera usada para calcular o débito cardiaco.
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Na Figura 3.5 mostra-se a curva idealizada para a temperatura do sangue na artéria
pulmonar tal qual imposto pela equacéo (3.11). Esta € a conhecida curva da termodiluicéo. A
equacdo (3.16) é conhecida como equacdo de Stewart-Hamilton, e, sumarizando, indica que a
area sob a curva de termodiluicdo € inversamente proporcional ao debito cardiaco.
Infelizmente, a curva de temperatura medida pelo nsor ndo é a mostrada na Figura 3.5. A
inércia térmica do sensor de temperatura atua como um filtro passa-baixas (da Rocha [1997],
mMostrou que a resposta ao impulso dos sensores pode ser aproximada por quatro componentes
exponenciais). A Figura 3.6 mostra 0 aspecto real da curva de termodiluicdo, que é uma
versdo filtrada da curvareal.

A distorcdo mostrada na Figura 3.6, entretanto, ndo atrapalha a medida da
termodiluicdo. Da Rocha et al. [2005] mostraram que essa distor¢do causa um erro minimo na
medida da termodiluicdo, ja que afiltragem passa-faixa preserva a area sob a curva.

Além do débito cardiaco, € possivel extrair a fracdo de gecdo (FE) da curva de
termodiluicdo. Isso fica claro a partir da equagéo (3.11). Dessa equacdo temos que, se 0
periodo de injecéo do indicador ja terminou, é valida a equacéo 3.18.

Tn

FE =1- (3.18)

n1

Em que T, e Th.1 S80 as medidas de temperatura em graus Celsius de dois platés
SuCessivos.

Assim, g06s o final do periodo de gegdo, temos que a fragdo de gjecdo é dada pela
equacdo (3.18). Essa equacdo é comumente usada para determinacdo da fracdo de ejecdo em
sistemas comerciais. Para melhorar a precisdo, a equacdo (3.18) € aplicada a trés pares de
platbs sucessivos, e a média aritmética dos trés valores de fracdo de € ecdo obtidos é usada.
Entretanto a distorcdo introduzida pelo sensor do cateter SwanGanz tradicional evita que se
possa medir a fracdo de gecdo, j& que é essencial 0 conhecimento das amplitudes dos platés.

Assim, a proposta do presente trabalho é a estimacdo da curvareal, com platos, para posterior

determinagdo da fracdo de gegéo.
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Decaimento ideal de temperatura para o cateter Swan-Ganz
1 T T T T T T T T T T

09F -

0.7 7

05F .

04rF 7

Temperatura (C)

0.2 .

0.1

;

-1 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Tempo (s)

Figura 3.5. Curva idealizada de temperatura do indicador para uma mistura com o sangue no
ventriculo direito. Notar o decaimento da curva, formando platés. Essa curva é a curva
esperada para a resposta do cateter. Devido as caracteristicas fisicas do sensor, essa resposta

ndo é a obtida em medidas reais.

Curvas de Termodiluicdo do cateter Swan-Ganz
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Figura 3.6. Curvas de termodiluicdo para o cateter Swan-Ganz. Vé&se a diferenca entre a
temperatura medida e a temperatura real. Neste trabalho um dos objetivos €, a partir da curva

medida, obter-se acurvaideal.
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CAPITULO 4

Revisao bibliografica

Este capitulo procura caracterizar o estado da arte na area do trabalho proposto. A
secdo 4.1 apresenta uma discussdo sobre 0 uso do método da termodiluicdo para medida do
débito cardiaco e um breve historico sobre o tema. A secdo 4.2 apresenta uma discussdo sobre

a medida da fracéo de gecdo e discute os trabalhos anteriores sobre deconvolugdo, débito

cardiaco e fracéo de gjecéo.
4.1) Termodiluicéo

O sangue é a substancia que transporta, as células do organismo, oxigénio,
metabalitos, vitaminas e hormbnios, entre outros, além de ser o veiculo para se retirar
organismo subprodutos do metabolismo, como o CO». Por isso, a medida da quantidade de
sangue bombeada pelo coragdo a cada minuto (débito cardiaco) é um pardmetro clinico de
importancia, pois, quanto mais sangue € bombeado por unidade de tempo, melhor sera, pelo
menos em tese, a distribuicdo de nutrientes aos 6rgados de um humano [Burton, 1977].

O débito cardiaco € uma medida relevante da circulacdo que torna possivel a obtencéo
da fracdo de gecdo do ventriculo direito. Associados com a freqiéncia cardiaca, esses
parametros permitem avaliar a funcdo ventricular direita de maneira mais fidedigna. Tais
estimativas, de acordo com alguns estudos, tém se mostrado importantes na avaliacdo do
desempenho cardiaco, permitindo um tratamento mais eficiente do paciente Em unidades de
tratamento intensivo (UTIs) os pacientes necessitam de monitoragdo avancada, pois, muitas
vezes, apresentam grau elevado de instabilidade hemodinamica e nitidos sinais de choque,
com a inerente queda da pressdo arterial e 0 consequente comprometimento da funcéo
respiratéria. Tais monitoragdes devem fornecer informagbes para a identificagdo dos
mecanismos fisiopatol 6gicos, dos fatores determinantes do colapso circulatério e dos efeitos

das intervencles terapéuticas instituidas [Burton, 1977].
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Em 1870, Adolph Fick desenvolveu umatécnica que permitia a medicdo do debito
cardiaco. Ele mostrou que o débito cardiaco poderia ser calculado com base no guociente
entre 0 consumo de oxigénio pelo pulméo e a diferenca na concentracdo de oxigénio entre o
sangue venoso e 0 sangue arterial [Burton, 1977].

Em 1897 Stewart mostrou a0 mundo um método baseado no fato de que a
concentracdo de uma substancia injetada (solucdo salina, corantes) no sistema circulatorio tem
uma relacéo com o vaor do fluxo sanguineo. Com essa descoberta, Stewart provou que era
possivel medir o débito cardiaco. Porém, o acimulo da substancia indicadora no sistema
circulatorio do paciente impde limitacbes na quantidade de exames que podem ser feitos
[Stewart, 1897].

Fegler, em 1950, propds que o indicador fosse a temperatura de um fluido injetado no
atrio direito (termodiluicdo), eliminando assim o acimulo do indicador, ja que o calor ndo
deixa tragos no sistema. Esse método consistia em injetar solucdo com temperatura abaixo da
do sangue na veia cava e monitorar o transiente da temperatura na artéria pulmonar, usando
dados gerados para calcular o débito cardiaco [Trautman et al., 1988].

Em 1970, Swan e Ganz, introduziram um cateter que possibilitava o registro de
parametros hemodinamicos por meio da introducdo de pequenos termistores introduzidos na
artéria pulmonar. Com isso, 0 méodo de Fegler, que antes sO era implementado em
laboratorios de experimentacdo e andlise clinica, passou a ser usado com grande freqliéncia
em UTIs, sendo a partir dai, tida como aceitavel para o calculo de débito cardiaco [ Trautman
et al., 1988].

A fraco de gecdo é a razdo entre o volume getado pelo ventriculo e 0 seu volume
maximo, ao final da diastole. O débito cardiaco é o volume total bombeado pelo coracdo no
periodo de um minuto. Esse parametro € utilizado clinicamente para avaliar a capacidade de
bombeamento do ventriculo. Ao longo dos anos, essa técnica tem sido validada por estudos in
Vivo e in vitro, e suas vantagens tém sido observadas em relacdo a outros métodos mais
tradicionais[Trautman et al., 1988].

O cateter de Swan e Ganz apresenta varias vias que permitem multiplas medicdes. Por
meio de uma delas mede-se a presséo durante ainser¢céo do mesmo, para que o operador saiba
onde se localiza a ponta do cateter durante o procedimento. Uma via € usada pra inflar um
bal&o localizado em sua ponta, que faz com que a ponta do cateter tenda a seguir a diregdo do
fluxo sangliineo, facilitando o posicionamento do cateter, e é também Gtil na medida da
pressao do atrio esguerdo. Além disso, para permitir a medida baseada em termodiluicdo, esse

cateter possui um termistor localizado a 4 cm da ponta do cateter. Um encapsulamento com

21



epoxi garante o isolamento elétrico do termistor, mas torna lenta a resposta do mesmo [da
Rocha, 1997].

Para fazer as medidas de débito cardiaco e fracdo de gecdo do ventriculo direito, o
cateter possui um orificio na altura do &trio ou do ventriculo direito, que permite ainjecéo, em
uma dessas camaras, de liquido (solugdo salind) no coracdo. Ao se misturar a0 sangue na
camara, essa solugdo faz com que este atinja uma temperatura intermediaria entre a
temperatura original do sangue e a temperatura do injectato. A curva obtida é entdo utilizada
para calcular o débito cardiaco e a fracdo de gecdo do ventriculo direito [Trautman et al.,
1988].

O coragdo pode ser dividido em duas partes ou lados, o direito e o esquerdo, e ainda
horizontalmente. E composto por quatro cdmaras separadas que sd0, na parte superior, 0s
atrios direito e esquerdo e, na parte inferior, os ventriculos direito e esquerdo. A medicdo do
débito cardiaco e dafragdo de gecdo é, em gera, feita pelo lado direito devido afacilidade de
acesso [Guyton, 2002]

Para efeito de modelagem, o coracdo pode ser considerado como sendo um conjunto
formado por duas bombas pulsdteis de dois tempos (enchimento e esvaziamento),
funcionando em paralelo. O sangue chega primeiro no atrio direito e segue para o ventriculo
direito através da vavulatricuspide. O sangue € ent&o bombeado através da valvula pulmonar,
pelo ventriculo direito e para a artéria pulmonar, normalmente de forma unidirecional
[Burton, 1977].

E comum que uma camara represente o ventriculo direito, um tubo pode representar o
atrio direito e um outro tubo a artéria pulmonar. Em muitos casos, é considerada apenas a
contracdo do ventriculo ja que a contracdo do atrio tem papel secundario no bombeamento,
embora auxilie no enchimento final dos ventriculos [dos Santos, 2000].

Apbs a acdo de bombeamento, a pressdo no ventriculo se reduz continuamente até
ficar abaixo da do atrio. Ocorre entdo a abertura da valvula tricispide, fazendo o sangue fluir
rapidamente para dentro do ventriculo. Apés enchimento completo do ventriculo, a bomba é
acionada, iniciando a contracdo. A vdavula tricispide fecha-se em seguida e a vavula
pulmonar € aberta, dada a diferenca de pressdo entre o ventriculo e a artéria pulmonar. Parte
do sangue na camara ventricular € bombeada para a artéria pulmonar. Tipicamente, apenas
55% do volume é gjetado, sendo a razéo entre o volume getado e o volume total chamada de
fracBo de gecdo [Burton, 1977]. Considerando-se valores tipicos do volume getado pelo

coracdo, para o volume didstélico final e para freqiéncia cardiaca, que sdo 0,072 litros, 0,130
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litros e 70 bpm, obtémse uma fracdo de gecéo de 0,55 (0,072 litros / 0,130 litros) e um
débito cardiaco de 5 litros/minuto (0,072 litros x 70 bpm) [Novato, 2004].

Urban e seus colaboradores, em 1987, utilizaram técnicas de termodiluicdo e
angiografia para medicéo da fracdo de gecdo do ventriculo direito e do volume ventricular,
encontrando uma correlacdo satisfatéria entre os dois métodos, e concluiram que o uso de
termodiluicdo em UTIs leva a resultados com boa precisao.

Dhainaut e seus colaboradores, também em 1987, utilizaram técnicas nucleares e de
termodiluicdo para medicdo de fracdo de gecdo do ventriculo direito, e concluiram que a
termodiluic&o € t&o precisa e reprodutivel quanto as técnicas nucleares.

Ferris e Konno, em 1992, avaliaram a técnica de termodiluicdo na medicéo de fracdo
de gecdo do ventriculo direito, débito cardiaco, volume getado, volume diastélico e volume
ao final da sistole utilizando, para isso, um termistor de resposta rapida. Os valores medidos
foram condizentes com os tedricos. No entanto, no caso da fracdo de gecéo, a faixa testada foi
limitada.

Evans, em 1992, fez uma andlise das caracteristicas térmicas e elétricas dos cateteres
em sistemas de termodiluicdo. Concluiu que o tempo de resposta dos termistores néo afeta a
precisdo na medicdo do débito cardiaco [APUD Coury, 2005].

Safesak e Nelson, em 1994, utilizaram a técnica de termodilui¢cdo, demonstraram que €
possivel utilizar substancias a temperatura ambiente para determinar a fracdo de gecdo do
ventriculo direito [APUD Coury, 2005].

Nelson, em 1996, fez um estudo que afirmava que a técnica de termodiluicdo é a mais
segura, precisa, reprodutivel e apresenta menor custo se comparada a outras existentes
(angiografia, métodos radioativos e ecocardiografia) para avaiacdo da funcdo ventricular
direita[ APUD Magahées et al., 2004].

Maruschak e seus colaboradores, em 1985, fizeram um estudo da resposta em
fregiiéncia de termistores rapidos montados em cateteres e sua influéncia na medicdo da
fragdo de gecdo. Concluiram que o termistor distorce o sinal de termodiluicdo de forma a
subestimar a fragdo de gecéo real, sugerindo que seria possivel eiminar a distorcdo por meio

de técnica de deconvol ucéo.

Da Rocha, em 1997, desenvolveu um método para corrigir o sinal de termodiluicdo
distorcido por um sensor lento de temperatura. O método mostrou bons resultados
preliminares. No entanto, o algoritmo € bastante lento e ndo é automético o que faz com que a

aplicacdo pratica em pacientes graves, com necessidade de diagndstico rapido, ainda se torne

23



inviavel [Magalhées et al., 2004]. Dos Santos, em 2000, desenvolveu uma versdo modificada
do método de da Rocha (algoritmo automético e com tempo de processamento reduzido). O
método mostrou um grande potencia clinico, sendo de grande valia para a aplicagdo em UTI
[dos Santos, 2000, dos Santos, 1999].

A medida da quantidade de fluxo de sangue bombeada pelo coragdo, o débito cardiaco,
€ um parametro fisioldgico de grande importancia clinica. Entretanto, os métodos de medida
do débito cardiaco ou sdo invasivos ou sd0 muito caros. Uma das técnicas que tem as
melhores caracteristicas relativas a custo, acuracia e precisao € o método da termodiluicéo,
que € uma subclasse do método de indicador de diluicdo, em que o indicador é o calor,
usualmente medido em uma solucdo salina resfriada. A técnica de indicador de diluicdo foi
proposta primeiramente por Stewart [1897].

O método de Stewart consistia em injetar um indicador a uma taxa constante na
corrente sanguinea e medir a concentracdo do indicador em um ponto um pouco depois do
ponto de injecdo. A concentracdo do fluxo do indicador neste ponto € inversamente
proporcional ao fluxo. Stewart também previu que se uma peguena quantidade de substancia
fosse introduzida rapidamente, entdo o débito cardiaco poderia ser computado e doencas
cardiacas poderiam ser diagnosticadas previamente [da Rocha, 1997].

Nos idos de 1920, Hamilton e seus colaboradores [APUD Kinsman et al., 1929]
desenvolveram e aperfeicoaram uma técnica de injecdo slbita. Eles notaram que depois da
injecdo h& uma elevacdo na concentracdo no ponto amostrado, seguido de uma diminuicdo na
concentracdo. Porém, eles notaram que a curvando cai diretamente para uma referéncia (linha
de base), e ha uma pequena elevacdo secundéria que acontece porque parte do indicador
recircula muito rapido e alcanca o lado direito do coracdo. Para resolver este problema, eles
propuseram um meétodo de extrapolacdo exponencial. Eles notaram que a curva descendente
deveria ser exponencia (quer dizer, uma linha reta em um plano semilogaritmico), e
perceberam que poderiam usar a parte do decaimento exponencial da regido da curva anterior
a elevacdo secundéria e extrapolar o resto da curva. O procedimento que usa extrapolacao
exponencia € geramente chamado de método de Stewart-Hamilton [Trautman et al., 1984 e
1988].

Diferentes tipos de indicadores podem ser usados como reagentes na técnica de
diluicdo do indicador. Porém, o mais popular € o indicador proposto por Fegler [1954, 1957],
gue é o calor. O método de Fegler consiste em injetar uma quantidade peguena de solucéo fria

de Ringer rapidamente na veia cava, e registrar a curva da temperatura no arco adrtico e no
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ventriculo direito. O local de injegdo normamente € o étrio direito ou o ventriculo direito, e a
temperatura seria medida na artéria pulmonar.
Trautman et al. [1984] notam que:

“Com o advento das técnicas de cateterizacdo para medida da pressio na artéria
pulmonar na década de 1960, tornouse possivel colocar um sensor (um pequeno
termistor) na artéria pulmonar, e a medida de termodiluicdo foi aceita clinicamente
mesmo estando as experiéncias de validacdo do método ainda em andamento [Swan et
al., 1970]. O cateter de arté&ria pulmonar prové importantes informagdes
hemodindmicas e, por esta importante razdo, é implantado em muitos pacientes. A
invasdo no corpo de um ser humano de um termistor € desprezivel, e o valor das
medidas de débito cardiaco é imenso. Como o indicador é uma solucdo
fisiologicamente inerte, a medida de débito cardiaco por termodiluicdo se tornou uma

parte importante no atendimento a beira do leito de pacientes em estado critico”.

E amplamente creditado a Swan e a Ganz 0 mérito de popularizar o cateter de artéria
pulmonar, que contém um termistor e um porto de injecéo [Ganz et al., 1972], e esses
cateteres geralmente sdo chamados cateteres Swan Ganz”.

O método de termodiluicdo é a técnica mais utilizada para a medida do débito
cardiaco. Este método foi descrito pela primeira vez em 1954 por Fegler, mas foi utilizado na
prética com o desenvolvimento do cateter de artéria pulmonar. Nesse método, o "indicador" é
a solucdo resfriada. Uma quantidade conhecida da solucéo indicadora, que no caso € mais fria
que 0 sangue, € injetada na via proximal do cateter de Swan Ganz. A solugdo indicadora
introduzida de forma rapida formando um bolo no étrio direito (via proximal). Este bolo se
mistura a0 sangue no ventriculo direito e € getado passando pela artéria pulmonar. A
temperatura de base do paciente é estabelecida e apresentada pelo computador antes da
injecdo. Durante a medida, a temperatura do sangue misturado com a solucéo indicadora €
identificada pelo sensor (termistor) localizado proximo a via distal e € apresentada pelo
computador [ Termodiluicdo, 2005].

A introducdo, por Swan e Ganz, de um cateter que permitia o registro de parametros
hemodinadmicos na artéria pulmonar a partir de 1970 revolucionou o tratamento de pacientes
graves. Esse cateter, dispondo de um bal&o situado em sua extremidade, poderia ser inflado €,
dessaforma, ser dirigido pela corrente sanguinea por meio das valvulas tricaspide e pulmonar,
atingindo a circulacdo pulmonar. Com esse cateter foi possivel medir o débito cardiaco, pela

técnica da termodiluicdo, a partir de 1972. O conhecimento de parametros fisiolégicos, que
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até entdo sO eram obtidos em laboratorio de hemodinémica, tornouse acessivel a beira do
leito, permitindo o tratamento mais racional dos estados de choque, de infarto do miocéardio,
de insuficiéncia respiratoria aguda, de quadros sépticos e de outras condic¢des que ocorrem nos
pacientes graves. A introducdo desse método na prética clinica rotineira exigiu do médico
intensivista a necessidade de considerar conceitos fisiol 6gicos e fisiopatol 6gicos para planejar
o tratamento dos pacientes graves. Os anos 70 foram considerados os "anos dourados’ das
drogas inotrépicas, que foram utilizadas de forma mais adequada com o auxilio do cateter de
Swan-Ganz. Na década de 1980, o uso do cateter de SwanGanz cresceu rapidamente de 400
mil para 2 milhdes de unidades vendidas anuamente em todo mundo (1 milh& sO nos
Estados Unidos, com custo estimado em US$ 2 bilhdes). Por outro lado, no Reino Unido
calculouse que em 1994 eram utilizados de 6 mil a 8 mil cateteres anualmente, 40 vezes
menos que nos Estados Unidos. Atualmente existem diversas modalidades desse cateter e de
técnicas associadas que propiciam medidas continuas da SvO, (saturacdo de oxigénio), da
fracdo de ejecdo do ventriculo direito e do débito cardiaco, nos pacientes internados nas
unidades de tratamento intensivo de todo o mundo. Apesar de todos os avancos obtidos, a
consolidagdo cientifica do beneficio na utilizacdo desse cateter encontrou obstaculos pela
auséncia de estudos prospectivos e randomizados, visto que sempre foi considerado nédo-ético
deixar de oferecer esse recurso para um paciente grave que eventualmente pudesse necessita
lo [Knobel et al., 1997].

A utilizago clinica do cateter SwanGanz (cateterizacdo da artéria pulmonar, dirigida
pelo fluxo) difundiu-se rapidamente devido a sua praticidade e eficacia, na medida das
pressdes hemodinamicas e na determinagdo do débito cardiaco pelo uso do computador,
guiando a administracdo de liquidos intravenosos, inotropicos e agentes redutores da pos
carga. O cateter pode ser inserido em cirurgias, em saas de cateterizacdo hemodindmica ou a
beira do leito, usualmente sem fluoroscopia, por monitorizagéo das pressoes e observacéo das
formas de ondas durante a inser¢do. O cateter é radiopaco e a fluoroscopia e a radiografia
simples podem ser usadas para guiar ou verificar a sua posi¢do no caminho até o atrio direito
do coracdo [Janior et al.,1999].

Os métodos de termodiluicdo sdo extensivamente discutidos na literatura, aguns
exemplos sdo: [Trautman et al., 1984, 1988, Dow, 1956, Taylor et al., 1990, von Reith et al.,
1988, Webster, 1988, Meister et al., 1973, Schauble et al., 1973]. O livro editado por
Bloomfield [1973] contém informagdo histérica e técnica extensa sobre a técnica de diluicéo

de indicador convencional.
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4.2) Fracao de g ecao

Fracdo de gecdo € um importantissimo parémetro que pode ser medido pelo método
da termodiluicdo. Fracdo de gecdo € a relacdo entre o volume lancado pelo ventriculo e o
volume total ao final da didstole. E a medida ventricular mais comum para o céculo do
desempenho do débito cardiaco [Mukherjee et al., 1991]. Uma vez que o débito cardiaco e a
fraco de gecdo do coracdo sejam conhecidos, o volume no fim da diéstole também pode ser
calculado. Esses parametros sdo muito importantes na avaliacdo da funcéo ventricular. Bing et
al. [1951] apresentam uma discussdo da importancia de fragdo de gecdo e do volume no final
dadiastole.

Salgado et al. [1966], discutiram o uso da termodiluicdo para medir o volume
ventricular no fim da diastole e a fragdo de gecdo. Eles usaram emulador mecanico de um
coracao, mostrando que o método trabalha bem para uma faixa extensiva de fracdes de g ecéo
e débito cardiaco.

Bartle et al. [1966] executaram experiéncias nas quais compararam o desempenho de
duas técnicas para medida de volume ventricular no ventriculo esquerdo: (i) lavagem térmica,
e (ii) técnica grafica angio-cardiaca. Eles mencionam que ndo acharam uma correlacdo muito
boa entre as duas técnicas. As técnicas tém inexatiddes, e ndo houve nenhuma padronizacéo
entre os resultados dessas técnicas, e sugerem que o problema poderia ser que, o ventriculo
direito e o ventriculo esquerdo apresentam problemas de mistura, e que ha problemas
complexos em medir a temperatura na aorta. Nao descartaram, porém, a possibilidade de
imprecisdo na técnica angiografica. Nao apresentaram entretanto, experimentos com o lado
direito do coracdo. Mostraram que a técnica de lavagem térmica tem maior potencia de
utilidade j& que € menos onerosa, com facil repetibilidade, e possui cardter essencialmente ndo
toxico.

Marushak et al. [1981] executaram uma experiéncia com medida da fracéo de gjecdo
em que usou um sistema que emulava o sistema circulatério de um ser humano semelhante ao
de Salgado et al. [1966], porém a simulacdo tinha a injecdo no atrio em vez do ventriculo, e
eles concluiram que os resultados corroboram com a possibilidade de se medir fracdo de
€jecao usando a técnica de termodiluicéo.

Barash et al. [1982] usaram a técnica de diluicdo térmica para medir fracdo de ejecéo
em nove cachorros anestesiados. Eles comparam os resultados com medidas simultaneas de

equilibrio radionuclear. Concluiram que uma boa correlacdo foi achada, e que os dados
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obtidos demonstram a viabilidade de determinagdes de fracdo de gjecdo no ventriculo direito
através de técnicas de diluicdo térmica.

Schauble et al. [1983] testaram 0 método de termodiluicdo para medir fracdo de gecéo
e débito cardiaco em humanos, com injecdo de um indicador no étrio direito e no ventriculo
direito. Eles informam que a correlacdo entre as duas técnicas € fraca. Eles também incluiram
um termistor no atrio direito, e eles mencionam que os resultados parecem indicar que a
lavagem térmica no &trio direito também € lenta, e eles sugerem que a curva de lavagem
térmicatalvez fosse o resultado da lavagem de duas camaras em vez de uma.

Maruschak et al. [1985] estudou a degradacdo da resposta em freqiiéncia da sonda do
termistor com cateter em operacdo e sua influéncia na medida de fracdo de gecdo. Eles
compararam a resposta de um termistor rapido (P20) embutido no cateter, com um termistor
rapido P20 ndo-montado. O resultado foi que o termistor montado apresentou uma resposta
mais lenta. Sugeriram entdo uma segunda componente exponencia. Eles mostraram que essa
componente causa uma subestimagao da fragdo de gegéo.

Vincent et al. [1986] estudou dois casos nos quais sd0 usadas as técnicas de
termodiluicdo e injecdo de radionucleos para medir a fracdo de gecdo do ventriculo direito.
Nos dois casos, acharam uma diferenca enorme na medida (em um, o resultado da
termodiluicdo era 4 vezes menor que para a técnica de radiontcleo, e no outro, era 10 vezes
menor). Creditaram a discrepancia possivelmente a regurgitacéo na valvula trictspide.

Conrad et al. [1988] desenvolveram um modelo matemético para 0 método de
termodiluicdo. Eles desenvolveram uma cémara dual de modelo continuo, com vérios
parémetros gjustaveis no modelo: volume atrial e ventricular, fracdo de gegdo, taxa de saida
de sangue do coracdo, volume de saida do coracdo, fluxo sistémico médio, caracteristicas do
indicador injetado, fracdo de regurgitacdo tricispide, e tempos de resposta do termistor.
Concluiram que a regurgitacdo tricispide tem um efeito espirio na medida de fracdo de
&jecéo.

Eaton [1988] executou testes com um simulador cardiovascular com fluxo pulsatil,
usando um sistema comercial de termodiluicdo para medir fracdo de €ecdo, que foi
desenvolvido pela Baxter Healthcare Corporation naquele ano. As medidas mostraram uma
alta correlagéo.

Capek et al. [1988] publicaram um algoritmo para estimagdo do débito cardiaco. Foi
testado em cées. A técnica foi baseada na forma diferencial das egquactes para CO, de Fick

aplicadas durante uma ventilacéo normal e um periodo de 30 s de re-respiracéo.
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Conrad et al. [1988] desenvolveram um modelo matematico de transporte de calor
através do lado direito do coragéo para simular medigdes por termodiluicéo de débito cardiaco
e dafracdo de g ecdo. Concluiram que a presenca de regurgitacdo tricuspide af eta severamente
a medicdo da RVEF (right ventricular gection fraction).

Em 1993, Segawa et al. [1993] investigaram um método de corregdo de uma aparente
prolongacdo na MTT (mean transit time), resultado da resposta temporal do sistema de
termodiluicdo. Eles mediram o MRT (mean response time) para cinco cateteres com
termistores acoplados disponiveis comerciamente e gravaram as curvas de respostas ao
degrau para cada um. Concluiram que uma aparente prolongacdo do MTT a resposta temporal
e perfeitamente removivel pelasubtracdo MTT-MRT.

Mann-Liss et al. [1994] desenvolveram um sistema anal6gico para computar o débito
cardiaco usando um transdutor ndo invasivo localizado na artéria aorta. Este modelo foi
chamado de LICO (Local Impedance, Compliance and Output model) e era um drive de
entrada de pressdo arterial. Depois de importantes resultados para controle de varidveis
hemodindmicas sugeriram a remocdo do cateter SwarntGanz para monitoracdo do quadro
hemodinamico de pacientes graves. E mais uma interessante discussio entre o problema dos
métodos invasivos e ndo- invasivos para medicdo do débito cardiaco e da fracdo de gjecéo.

Em 1996 Curley et al. publicam um interessante artigo onde sdo discutidos trés
métodos para medicdo do débito cardiaco usando métodos volumétricos de aquecimento, a
saber: método de RF (Radio Freqiiéncia), método de microondas e método de raios laser. Eles
conseguiram demonstrar que sob condigdes de aguecimento térmico redisticas os trés
métodos sA0 mais precisos e confiaveis que o método de aquecimento resistivo.

Também neste mesmo ano Jansen et al. [1996] validaram um estudo para medir o
volume de saida de sangue do ventriculo direito em 26 pacientes. Jansen e seus col aboradores,
usaram o0 método ETI (Electrical Impedance Tomography) e concluiram que este método é
robusto na medic&o de volume sangliineo de saida do coracéo, beneficiando diversos controles
de varidveis hemodinémicas em pacientes com cardiopatia.

Em 1997, Barnea [1997] desenvolveu um modelo de um sistema cardiovascular que
combinava efeitos termodinamicos e de transmissdo de calor com o objetivo de mensurar 0s
erros envolvidos em afericdes por termodiluicdo de débito cardiaco e fracdo de gecdo. O
modelo considerava conceitos de transmissdo de calor entre o cateter e sua vizinhanga e
permitia 0 controle de variaveis hemodinamicas, bem como parametros de injecéo de
substancias indicadoras. Uma das conclusdes foi que as simplificacfes assumidas em diversas

literaturas para as variaveis hemodindmicas ndo podem ser justificadas. O modelo foi
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considerado pelo Dr. Barnea como uma boa ferramenta para desenvolvimento e teste de novos
algoritmos e métodos térmicos.

Da Rocha [1997] desenvolveu sua tese de doutorado, onde discutiu diversas técnicas
de estimacéo de débito cardiaco e de fragdo de gecdo. Nesse trabalho foram desenvolvidos
modelos para estimacdo da resposta do cateter usando conceitos de transmissdo de calor. A
resposta do cateter foi estimada com base nas caracteristicas do préprio sinal, usando técnicas
de Processamento Digital de Sinais (PDS).

Em 1998 Semnani et al. [1998] sabendo que a estimacdo do débito cardiaco € a pedra
fundamental do monitoramento hemodindmico em casos de tratamento intensivo em
pacientes graves, melhorou a técnica, reduzindo os erros devidos a respiracdo, contracdo
cardiaca e ondas de Mayer. Para isso usou a aplicacdo de uma decomposi¢do de subespago
baseado em um enriquecimento em método de sinais Opticos para mini bolo de sinais de
termodiluicdo, t&o pequenos quanto 1 cc.

Em 1999, Ling et al. [1999] descreveram o desenvolvimento de um sistema adaptativo
baseado em logica fuzzy que estima continuamente o débito cardiaco tendo como entrada a
forma de onda da pressdo sanglinea. Esse sistema foi avaliado usando um conjunto de 133
dados experimentais de 10 babuinos. O erro médio entre o débito cardiaco estimado e o
caculado foi de menos de 4%. O Dr. Ling e sua equipe tentou mostrar neste artigo toda a
utilidade da 16gica fuzzy neste campo do saber humano.

Também em 1999 Semnani et al. [1999], consciente das habilidades atuais em medir
0 débito cardiaco, inicialmente descritas por Fegler, e do beneficio disto para a humanidade,
deu mais um passo no sentido de minimizar o erro por ruido térmico, um dos principais vildes
nas medidas de débito cardiaco e da fragdo de gecdo pelo método de termodiluicdo. O artigo
apresenta uma aproximacdo para resolucaéo deste problema usando um mapeamento n&o linear
com o conceito de rede neurais. Semnani e sua equipe tentaram mostrar que seu método
melhora significativamente 0 método classico de injecdo de bolo usando-se a equacéo de
Stewart-Hamilton. Os limites dos erros encontrados foram clinicamente aceitéaveis quando
comparados com os padrdes estabel ecidos (gold standard) para a época.

Em 2000, Hamilton et al. [2000] publicaram:

“Termodiluicdo € um método padréo para a medida do débito cardiaco. Termodiluicdo
requer a injecdo de um indicador (ou pulso de calor) no &trio direito do coracdo e a medicéo
da flutuacéo resultante da temperatura do indicador na artéria pulmonar. Entdo, o débito
cardiaco é estimado por essa flutuacéo na temperatura. Para termodiluicéo continua, pequenos

pacotes de energia térmica sdo injetadas, produzindo um pulso térmico com uma pobre taxa

30



sinal-ruido”. Segundo os autores, a estimagao do débito cardiaco pode ser melhorada por uma
aproximagdo dos dados térmicos para um modelo de pulso e, posteriomente, 0 débito cardiaco
seria calculado usando este modelo n&o linear. Eles desenvolveram uma eficiente
implementacdo do método de aproximacdo ndo linear de LevenbergMarquardt para
aproximar os dados da termodiluicdo para 0 modelo de pulso da termodiluicdo. Diversas
comparacles foram feitas levando-se em conta os model os cléassicos.

Em 2001 Holm et al. [2001] publicaram um estudo sobre a concordancia entre as
medicbes de débito cardiaco na artéria pulmonar com a técnica de termodiluicéo
transpulmonar em pacientes com queimaduras. E sabido que nestes pacientes ha uma
dramatica mudanca dos parametros hemodinamicos. Concluiram que a termodiluicdo
transpulmonar € uma aternativa atrativa e uma solugdo menos invasiva para mensurar as
caracteristicas volumeétricas em pacientes com queimaduras.

Em abril de 2001, Heerdt et al. [2001], publicaram um artigo cujo objetivo era avaliar
o efeito dos graus da variabilidade de regurgitacdo triclspide aguda em medicOes de débito
cardiaco durante mudancas no retorno venoso. Foram usados cdes anestesiados para as
respectivas medi¢Bes. Também foi concluido que a regurgitacdo tricispide é uma barreira
considerével paraa medicdo do débito cardiaco de maneira exata.

Em 2002, Hamilton et al. [2002] desenvolveram um método para reducdo dos efeitos
da respiracdo e um método para reduzir um pequeno escorregamento em gravacao de dados
usados para estimagdo de débito cardiaco continuo. Foram gravados dados térmicos de trés
porcos anestesiados e comparados com estimativas de débitos cardiacos medidos em um
medidor de fluxo ultra -sonico.

Humphrey et al. [2002] desenvolveram um sistema para medicdo de fluxo sanguineo
em estado permanente para o lado direito do coragcdo. O sistema foi usado para vaidar o
método de termodiluicdo paratrés taxas de fluxo conhecidas.

Em 2003 Zhao et al. [2003] publica uma interessante comparacdo entre 0 método de
bolo para a termodiluicdo e o método de Doppler. Concluiu que o método de Doppler €
clinicamente aceitavel. Os resultados foram condizentes com as medicdes por termodiuicao.

Em 2004, Kuper [2004] faz uma interessante comparacao entre os diversos métodos de
medicdo de parametros hemodinamicos. Concluiu que ndo existe método perfeito e a escolha
€ uma decisdo complexa.

Também em 2004, Y ederman [2004] afirma que técnicas usando termodiluicao séo os
métodos mais confidveis para medir o débito cardiaco por causa da natureza el &stica das veias

cardiacas humanas. Usou um método de processamento de sinal estocastico usando infusdo
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binéria pseudo-aeatdria de calor como um processo de melhoramento para sinais ruidosos,
para facilitar a obtencdo do débito cardiaco por um razodvel periodo de tempo (5 minutos)
com erros clinicos aceitaveis. Yelderman conclui que a técnica do bolo indicador ainda é
aceitavel e seu método usando medicdo continua do débito cardiaco corrobora para esta
conclusdo. Encerra afirmando que os métodos com medicdo continua para o débito cardiaco
possuem um futuro promissor.

Da Rocha e seus colaboradores [2005], estudaram o efeito da resposta temporal do
sensor de temperatura do cateter SwanGanz, e avaliaram 0s erros causados pelo jato do

coeficiente de convecgdo na regido do sensor no ciclo cardiaco.
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CAPITULO 5

Deconvolucao de sinais

Neste capitulo serdo apresentados 0s conceitos que permitem o uso de deconvolugdo
para se estimar a resposta ideal do sensor do cateter SwanGanz, e discute-se como o ruido

interfere nesta operagéo.
5.1) A resposta dindmica de sensor es de temperatura

Um fator importante no método da termodiluicdo € a resposta temporal do sensor de
temperatura embutido no cateter SwanGanz, que realiza a transformagdo de uma curva de
temperatura na artéria pulmonar em uma curva de tensdo. Em da Rocha [1997] € apresentada
uma extensa e detal hada discussdo sobre as caracteristicas estéticas e dinémicas da resposta do
sensor de temperatura do cateter SwanGanz. A seguir, € transcrito um trecho traduzido do
trabal ho:

“Duas importantes caracteristicas dos transdutores sdo suas respostas dinamica e
estética. A caracteristica estética estabelece uma relacdo entre a entrada em regime
permanente e a correspondente saida em regime permanente. Termopares e termistores
medindo peguenos interval os de temperatura tém uma relacdo aproximadamente linear entre a
entrada e a saida, mas para termistores a relagdo entre resisténcia e temperatura € ndo- linear
guando grandes intervalos de temperatura sdo usados. Assim, em geral, é necessaria a
correcdo da ndo-linearidade. Um outro aspecto importante € a resposta temporal dos sensores.
Um dos parametros mais comumente usados para caracterizar a resposta dinamica dos
sistemas que sdo lineares e invariantes no tempo € a resposta em frequiéncia do dispositivo.
Uma das maneiras para se conseguir a resposta em freqiéncia é excitalo com uma orda
senoidal, de freqliéncia variavel, e observar a fase e as amplitudes na saida. Um método mais
simples, mas também efetivo, € medir a resposta ao degrau para 0 sensor. Para sistemas
lineares e invariantes no tempo, ha uma relacéo entre a resposta ao degrau do sensor e a sua

resposta em frequéncia. Como muitas vezes é dificil criar experimentalmente um campo de
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temperatura senoidal, € mais conveniente testar os sensores de temperatura usando a resposta

a0 degrau’”.

De fato, da Rocha [1997] mostra que a obtencdo da resposta ao impulso do sensor
pode ser realizada por meio da diferenciacdo de sua resposta ao degrau. A saida de um
sistema linear e invariante no tempo € a convolucdo de um sinal de entrada com a resposta ao

impulso do sistema, conforme mostrado na equagéo (5.1).

Treio (1) =N(t)* T () (5.1)

Em que Tredido(t) °C) € 0 sind de temperatura no dominio do tempo, h(t) € a resposta

a0 impulso do cateter e Tyeal(t) € atemperatura sendo medida.

No dominio dafregiiéncia, a equacéo (5.1) torna-se uma multiplicacdo, como ilustrado

na Equacéo (5.2).
Tiecico ( JW) =H (jW)'TreaJ (JW) (5.2

Em que Tredido(j ?) (°C) é a Transformada de Fourier (TF) do sinal de temperatura, H(j?) € a
TF daresposta ao impulso do cateter e Trea(j ?) € a FFT datemperatura sendo medida.

As Equagoes (5.1) e (5.2) indicam que a temperatura indicada pelo sensor na verdade
corresponde a convolugéo entre a temperatura real sendo medida e a resposta ao impulso do
sensor. Por isso, infelizmente, o que se obtém com o sensor, em geral, € uma versao filtrada
da temperatura verdadeira.

A Equacdo (5.2) sugere a possibilidade de se usar uma operagdo matemética para
estimar atemperaturareal a partir do conhecimento do valor medido e da resposta ao impulso
do sensor. A idéia deste trabalho é aplicar a deconvolucdo para a obtencéo de Tea(j?) ided na
equacdo (5.2). A proposta é ilustrada na Figura 5.1. Na figura, o sinal real de temperatura no
dominio do tempo, T(j?), € modificado pela resposta ao impulso do sensor, H(j?), dando
origem ao sinal medido, To(j?). Se aresposta ao impulso do sensor, H(j?), for conhecida com
precisao, entdo, € possivel determinar qual erao sinal original, T(j?), passando o sina por um
filtro que corresponde, no dominio da freqiéncia, a 1/H(j?). O resultado obtido, Tiijrado(W), €

uma estimativa do sinal real de temperatura.
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Resposta ao Impulso do
Cateter (Swan-Ganz)

T.(w) =
\ H(iw T(j\cl)v(;\.,\ll-)l(jW} UH(iw ThitradoUW)
T(w) (w) — (w) \‘

FILTRO (FIR ou IIR)

Figura 5.1. Diagrama de blocos ilustrativo do problema da deconvolugdo. H(j?) € a TF da
resposta ao impulso do sensor, T(j?) é a TF datemperatura verdadeira e To(j?) € 0 modulo da
TF da temperatura medida. O sind medido € filtrado por um filtro com a resposta em
frequéncia equivalente a 1/H(j?), e o resultado, Tiirado(j?) € uma estimativa para o sinal real.

Para uma ampla discussdo sobre a melhoria da performance da resposta do cateter
usando técnicas de processamento digital de sinais sugere-se a leitura das seguintes
referéncias bibliogréficas: [da Rocha, 1997, Kunugi et al., 1958, Bickle, 1971(a), 1971(b),
Bickle et al., 1971, Ballantyne et al., 1976, Yule et al., 1978, Heitor, 1985, Dantzig, 1985,
Weeks, 1988, Yoshida et al., 1989, Yan, 1991, Hori et al., 1994]. A seguir sdo discutidos
conceitos basicos relativos a operacéo de deconvolucéo.

5.2) Deconvolucdo: uma introducdo ao estudo

Convolucd é um conceito amplamente usado em sistemas fisicos. E a maneira
matemética de se combinar dois sinais, obtendo-se um terceiro, sendo um dos conceitos mais
importantes em processamento digital de sinais. Com base no principio da superposi¢éo, 0s
sistemas podem ser descritos por sua resposta ao impulso. Convolugdo é um conceito
importante porque relaciona trés sinais de interesse, a saber: a entrada, a saida e a resposta ao
impulso. Convolucdo é uma operacdo matemética formal, tal como multiplicagdo, adicédo e
integragdo. A adi¢do, dados dois nimeros, produz um terceiro nimero, e a convolugdo, dados

dois sinais, produz um terceiro sina. Em sistemas lineares e invariantes no tempo, a
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convolucdo é um processo hatural. Para sistemas discretos que so lineares e invariantes no

tempo, a expressdo da convolugdo pode ser dada pela seguinte equaco.

ylrl, =& hn- mix{m] 53

Onde x[n] € o sina discreto de entrada de um sistema, h[n] € a resposta discreta no
tempo ao impulso desse sistema, e y[n] € o sind de saida discreto no tempo. Entéo, dado que
um sistema € linear e invariante no tempo, uma vez que sgja possivel obter a resposta ao
impulso desse sistema, é possivel obter a resposta desse sistema para qualquer entrada. Neste
trabalho, sdo usados sinais discretos, e os sinais x[n], h[n] e y{n] correspondem a sequiéncias
de nimeros amostrados a uma frequiéncia conveniente [Oppenheim et al, 1989, Smith, 1999].

Deconvolucdo € o processo inverso da convolucéo. Ela € usada, por exemplo, para
melhorar fotografias digitais. O conceito é que, dada a resposta de um sistema, se pudermos
obter 0 inverso da resposta ao impulso, pode-se reconstruir exatamente o sina de entrada. O
problema no dominio do tempo corresponde a inversdo de uma matriz, 0 que o torna, muitas
vezes, dificil, sendo, em geral, mais facil resolvé-lo no dominio da frequéncia

A equacdo (5.3) pode ser re-escrita de forma mais sintética como

N-1
Yn = é_ hn- mXm (5.4)
m=0
onde % € o sinal discreto de entrada de um sistema, h € a resposta discreta no tempo ao

impulso desse sistema, e y, € 0 sinal de saida discreto no tempo.

O problema da equacéo (5.4) pode ser descrito por meio de umarelacdo matricial, que
é indicado de forma mais sintética, pela equagéo (5.5).
[v]=[hlX (55)
Em que [y] € o vetor de saida do sistema, [h] € a matriz de Toeplitz representando a
convolucdo discretae [x] € o vetor discreto de entrada.
Lembrando que, neste caso, M=N, expandindo a equacdo (5.5) chega-se a matriz
circulante, mostrada na equacdo (5.6), que é um caso especial da matriz de Toeplitz [da
Rocha, 1997].
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Em que [yo..yn-1] € O vetor de saida do sistema, [hlmxn € uma matriz de Toeplitz

representando a convolugdo discreta e [X...xn-1] € 0 vetor discreto de entrada

O problema da deconvolucdo pode ser encarado como a solucéo inversa do sistema
linear proposto pela equacdo (5.6). Assim, para redlizar a deconvolugdo € necess&rio achar o
vetor x, tal que:

[X]=[n]*[y] (5.7)

Em que [y] é o vetor de saida do sistema, [h] ™} é a matriz de Toeplitz inversa representando a

convolugdo discreta e [X] € o vetor discreto de entrada.

Entretanto, na prética o problema da inversdo de uma matriz nem sempre € uma tarefa
simples e, sempre que possivel, procura-se evitar este procedimento. Isso ocorre porque
pequenos erros em aguns coeficientes podem levar a solucBes completamente instaveis [da
Rocha, 1997]. Entdo, para resolver esse problema, fregUentemente os mateméticos e
engenheiros usam a matriz da Transformada de Fourier Discreta (DFT). A matriz da DFT é

mostrada na equacéo (5.8),
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onde W=e N [daRocha, 1997] e [W] é a matriz da DFT. Multiplicando ambos os lados

da equacéo (5.5) pelamatriz de Fourier obtém se a equacdo (5.9).
W]yl =WIh[X]O w]ly]=W]hwl *W]x O [Y]=[H]x] (59

A matriz W é simplesmente a matriz complexa conjugada da matriz W. N&o é dificil
mostrar que [W].[h].[W]™ é uma matriz diagonal. EntZo passa-se de um dominio temporal
para um dominio onde ha apenas a necessidade de multiplicacBes. Entdo, no plano da

freqliéncia teremos que resolver a equacéo (5.10),

X =[H]"]Y], (5.10)
onde [H]" é uma matriz diagonal cujos elementos s30 os reciprocos da matriz [H]. E
importante notar que uma vantagem de se usar a DFT é fugir de uma inversdo de matriz que
muitas vezes € lenta no dominio do tempo, para uma operacdo mais eficiente, pois a FFT (Fast
Fourier Transform) pode ser implementada por um algoritmo mais rdpido. Uma outra

vantagem do uso do dominio da frequiéncia sera discutida mais adiante.
5.3) Deconvolugdo no dominio do tempo: estudo de um caso

E interessante observar como se comporta o problema da deconvolugio nos dominios
do tempo e da freqiiéncia quando ha ruido envolvido. Veiamos um caso em que 0 sistema
possui uma resposta ao impulso que € uma exponencial. Esse sistema pode ser um sensor de
temperatura baseado em termopar em um meio convectivo, pois, a resposta ao impulso do

mesmo € exponencial. Digamos entdo que a fungdo h(n) segja a seguinte exponencial:

h[n] = 2¢73", (5.11)
em que h[n] € um vetor representando a convolucdo discreta de um sistemae n é avariavel de

tempo discreta.

38



O gréfico correspondente a h[n] € mostrado na Figura 5.2. A funcdo exposta esta
normalizada dividindo-se a amplitude de cada ponto pela soma das amplitudes de todas as
amostras, de forma que o sistema ndo introduza energia no sina. O intervalo de tempo em

guestdo € 10 s e o periodo de amostragem € 0.1 s (frequiéncia de amostragem de 10 Hz).

Resposta ao impulso do sensor
[ T T T T T T [ [

0.18 .

0.16f -

0.14 R .

0.12 .

0.08 R .

0.06 1 -

Magnitude normalizada

0.04

Ihhmw-

-0.02 L
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Tempo(s)

Figura 5.2. Resposta ap impulso para 0 sistema em andlise. Para 0 sistema em andlise nesta

Secdn supomos uma resposta ao impulso exponencial.

Neste exemplo o sina de entrada é um degrau witario deslocado (u(n-50)) e este é
ilustrado naFigura 5.3. A convolucdo dos sinais discretos das Figuras 5.2 e 5.3 € mostrada na
curva superior da Figura 5.4. Aplicando a matemética exposta na secéo 5.2 deste capitulo,
usando-se a matriz de Toeplitz, obtém-se a curva mostrada na parte inferior da Figura 5.4, que
€ precisa, reproduzindo fielmente a curva da entrada do sistema exposto inicialmente na

Figura5.3.
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Figura 5.3. Entrada para o sistema em andlise. Um degrau unitéario.

y=x*h, covolugao exata
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Deconvolugao exata, usando a Matriz de Toeplitz
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Figura 5.4. Convolug&o (curva superior) e deconvolugédo (curva inferior) para o sistema em
andise. A convolugcdo (y[n]=h[n]*x[n]) para o sistema em discussdo € mostrada na curva

superior, e a deconvolucdo € mostrada na parte inferior da curva. Notar que se ndo ha ruido a

deconvolucdo é exata.
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Veamos agora 0 que acontece quando um pequeno ruido gaussiano é adicionado a
saida y[n], como ilustrado na parte superior da Figura 5.5, a seguir. O ruido possui média

zero, desvio padréo zero,com valores variando entre O e 0.01 e gaussiano.

Saida y com um pequeno ruido

S|

L mm

_0'5 I I I I I I I I I
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Tempo (s)

Magnitude

Figura 5.5. Saida do sistema com um pegueno ruido (curva de cima) e deconvolucdo inexata
(curva de baixo) devido ao ruido. A saida do sistema, ilustrada na curva superior, possui agora
um pequeno ruido superposto. Notar o efeito deste pequeno ruido na deconvolucgdo ilustrada

no gréfico inferior desta figura.

Vé-se claramente que um pequeno ruido pode distorcer muito o sina deconvoluido. O
resultado para um ruido um pouco maior em y[n] (ruido gaussiano, média zero, desvio padréo
zero e vaores variando entre 0 e 0.1 de amplitude) € mostrado na Figura 5.6. Percebe-se pela
figura que o sinal deconvoluido no tempo esta completamente distorcido. A razéo desta

distorcéo ficara clara na proxima secéo, que trata da deconvolucéo no dominio da freqliéncia
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Saida y com um ruido um pouco maior
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Figura 5.6. Um ruido um pouco maior na saida y[n] (curva de cima) causa uma distor¢éo
imensa no sinal deconvoluido x[n] (curva de baixo). A saida do sistema, ilustrada na curva
superior, possui agora um ruido superposto muito maior. Notar o efeito deste ruido na
deconvolucdo ilustrada no gréfico inferior desta figura. A deconvolugédo torna-se inaceitavel e

o sinal reproduzido ndo lembra em nada o sinal origina (um degrau unitario).

5.4) Deconvolugédo no dominio da freqiéncia: estudo de um caso

No dominio da freqiéncia, evitase a temida inversdo da matriz [H]. Porém as
distorcbes sdo as mesmas. Na Figura 5.7 € ilustrado graficamente o modulo da FFT da
resposta ao impulso e 0 médulo da FFT da entrada para 0 mesmo sistema discutido na secéo
5.3 (curva superior). Na parte inferior da Figura 5.7, mostra- se graficamente o médulo da FFT
para a saida, que é a multiplicacdo ponto a ponto das curvas expostas na parte superior da
Figura 5.7. Caso se redlize a divisdo ponto a ponto da curva da parte inferior pela resposta do
sensor, obter-se-iaa curvaoriginal. Na Figura 5.8 (curva de cima) € apresentado o espectro de
Fourier de um sinal x[n]. Porém, neste caso, X[n] foi obtido pela divisdo ponto a ponto do

modulo da FFT da saida y[n], a qual foi adicionada a pequena quantidade de ruido (1% da
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amplitude maxima), pelo médulo da FFT da resposta ao impulso. O espectro difere do
mostrado na parte superior da Figura 5.7. Na parte inferior da Figura 5.8 apresenta-se o sinal
deconvoluido. Observa-se que o sinal deconvoluido apresenta contaminagdo por ruido, mas a

gualidade da deconvolugdo € razoalvemente boa.

A * FFT daresposta ao impulso
‘ FFT da entrada x[n] dividida por 100 |

Magnitude

0 I e L 4

(o] 1 2 3 4 5 6 7
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FFT do sinal de saida Y[n] sem ruido, que e o produto dos dois sinais acima
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Figura 5.7. Transformada discreta de Fourier para a resposta ao impulso e para a entrada do
sistema discutido na se¢do 5.3 (curva de cima), na curva de baixo mostra-se a transforma
discreta de Fourier para a saida do sistema que é a multiplicagdo, ponto a ponto, das duas

curvas do gréfico de cima.

Em uma outra simulag&o, adicionou-se uma maior quantidade de ruido a saida y[n]
(média zero, desvio padrdo zero, com valores variando entre 0 e 0.1 e gaussiano). Ao se
dividir o espectro da saida resultante pela resposta do sensor, obteve-se o resultado mostrado
na parte superior da Figura 5.9. Ao serealizar a FFT inversa, obteve-se o sinal mostrado na
Figura 5.9. Observa-se que o nivel de ruido observado no resultado torna o resultado indtil.
Infelizmente esta € uma caracteristica de todo o processo de deconvolucéo: a deconvolucéo

enriguece as freqiiéncias mais atas do sinal, aumentano também o nivel de ruido aditivo [da
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Rocha, 1997]. A solucéo para esse problema é limitar a faixa em que a deconvolucéo ocorre,
por meio da introducdo de filtros passa-baixas.

FFT so sinal X[n]/100 deconvoluido, ou seja, X[n]=Y[n]}/H[n], Y[n] com um pequeno ruido
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Figura 5.8. Médulo da FFT do sina x[n] (curva superior) e a entrada temporal deconvoluida.
O espectro de Fourier do sinal @m ruido possui uma gama maior de frequéncias (curva
superior) e o sinal temporal, por causa disto, € um pouco distorcido.

FFT do sinal X[n]/100 deconvoluido, ou seja, X[n]=Y[n]/H[n], Y[n] com um ruido maior

l Ruido um pouco maior em y[n] provoca distor¢éo no espectro
% 0 |I de Fourier, e a resposta temporal é inaceitavel
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Figura 5.9. Modulo da FFT do sinal x[n] (curva de cima) e a entrada tempora deconvoluida
para um ruido um pouco maior para a saida do sistema em questdo. Ruido um pouco maior
em y[n] provoca distor¢do no espectro de Fourier, e a resposta temporal é inaceitavel.
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5.4.1) Deconvolucao de sinais de termodiluicéo

Em da Rocha [1997], mostra-se que a resposta a0 impulso do sensor em um meio
convectivo pode ser aproximada com boa precisdo por uma soma de trés exponenciais. O
efeito dessa resposta € o de um filtro passa-baixas. Para termistores, com altas condutividades
térmicas, 0 sensor pode ser aproximado por um filtro passa-baixas de primeira ordem, e para
termistores sd0 necessarios duas ou trés exponeciais. A seguir, € mostrado um exemplo de
deconvolugdo de um sinal obtido com um sensor com trés exponenciais, tal como mostrado na
Equagdo 5.12.

h(t)=K (e‘ * 4+ Be™ +C.e'°‘) (5.12)

Onde h(t) aresposta ao impulso, & B, b, C, ¢ sdo par&metros obtidos na caracterizagéo
do cateter, e K é uma constante que € definida de forma que a area sob h(t) sgjaigua a1, ou
sgja

(=L 6513

1 C
4+ —
a b c¢

O sna da Equagdo 5.12 é digitalizado a 300Hz. A transformada de Laplace da
equacdo (5.12) &

H(s):ngs_la+S{3b+S_ch (5.14)

A Equacdo (5.14) corresponde a um filtro passa-baixas. Os parametros a, b, B, ce C
s80 dependentes do sensor e do coeficiente convectivo do meio. Na Figura 5.10 é mostrada
uma versdo idedizada da temperatura rea e da temperatura medida pelo sensor de
temperatura de um cateter Swan-Ganz. A Figura 5.11 mostra o médulo da FFT das respostas
do cateter. A aproximagédo da transformada de Fourier foi calculada pelo algoritmo da DFT,
com preenchimento de zeros

A resposta em freqliéncia da temperatura realmente medida pelo cateter esta mostrada
no grafico de baixo da Figura 5.11. A figura deixa claro que o0 sensor atenua as atas
freqiéncias. O principal beneficio da FFT é que a decomposicdo do espectro da uma
informacdo bastante (til para o usué&rio da deconvolucéo [da Rocha, 1997] deixando clara a
regido em que o ruido causa maiores problemas. Um dos objetivos deste trabalho é apresentar

um caminho Util e rpido parareconstruir o sina que deveria ser aleiturareal do cateter.
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Figura 5.10. Curvas de temperatura real e medida pelo sensor, para um indicador injetado no

ventriculo direito.
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Figura 5.11. Modulo da FFT da resposta ao impulso do sensor, da resposta ideal ou real e da
resposta medida pelo sensor. A curva de baixo é obtida pela multiplicacéo, ponto a ponto, do
modulo FFT daresposta ao impulso do cateter pela temperatura real.

Vamos supor que os parametros da resposta ao impulso (trés exponenciais) sgam

conhecidos. A resposta do sensor pode ser dada pela Equacéo (5.15).
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y[n] =h[n]* x[n] +r[n], (5.15)
onde r[n] € um ruido aditivo € branco e gaussiano, x[n] é o sinal discreto de entrada de, h[n] é
a resposta ao impulso discreta no tempo desse sistema, , e y[n] € o sinal de saida discreto no
tempo.

No dominio da frequiéncia pode-se escrever a Equacéo (5.16) como

Y(jw)=H(jw).X(jw)+R(jw) (5.16)
emque Y(j?) € aFFT do sind discreto no tempo de saida, H(j?) é modulo da FFT da
resposta ao impulso no dominio discreto no tempo, X(j ?) € aFFT darespostaideal do cateter
eR(j?) éaFFT do ruido gaussiano aditivo.

Sem a presenca de ruido, dividiriamos ponto a ponto a resposta medida pela resposta
ao impulso, H(jw), obtendo a resposta real. Contudo, como explanado em da Rocha [1997], a
resposta do filtro 1/H(jw) enriquece fortemente as altas freqiéncias. Evidentemente quando
haruido aditivo presente, este € também atamente amplificado, distorcendo os resultados.
Vejamos o que ocorre quando um pegueno ruido é adicionado ao sinal da Figura5.10 (5% da
amplitude maxima da entrada), conforme ilustrado na Figura 5.12. A resposta em frequéncia
do filtro inverso (1/H(jw)) € mostrada nas Figuras 5.13 &) e 5.13 b). Vemos claramente os
efeitos do enriquecimento das altas frequéncias. A Figura 5.13 ¢) mostra a FFT do sinal
deconvoluido e a Figura 5.13 d) mostra o sinal deconvoluido, irreconhecivel.

A resposta com excessivo ruido é devido ao enriquecimento das altas frequéncias do
ruido pelo fator 1/H(j?). Para limitar esse problema, deve-se restringir a resposta em
fregiéncia do filtro inverso.

E importante notar que, nas equagdes anteriores, usa-se a notagdo H(jw), que é

normalmente usada para sinais continuos. Para maior preceisdo seria convineiente usar
notacéo para sinais discretos — H ée " +. Entretanto, para manter a explicagdo mais clara,
)

optamos por usar a notagdo para sinais continuos.
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Figura 5.12. Medidas com ruido e médulo da FFT destas medidas. Na reposta medida é

introduzido um peqgueno ruido (5% da amplitude na entrada) que € comum em circuitos

eletronicos.
a) Filtro Inverso -- Resposta em frequencia b) Filtro Inverso-Resposta em freqiiéncia (“zoom”)
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Figura 5.13. Resposta em freqliéncia do filtro, moédulo da FFT do sinal deconvoluido e sinal
deconvoluido. Notar que o filtro enriquece a resposta para as altas freqiiéncias e, com isto, 0
espectro de Fourier e 0 sina deconvoluido no tempo séo prejudicados.

A resposta em frequéncia do filtro (1/H(jw)) € apresentada nas Figuras 5.13 &), e com

maior detalhe, 5.13 b). Vé-se claramente os efeitos do enriquecimento das altas freqtiéncias. A

48



idéia € deixar o filtro enriquecer as frequiéncias apenas até um limite onde o ruido nédo € ainda
um problema. Serd utilizado, para ilustrar, um filtro digital de Butterworth de terceira ordem
multplicado pela resposta inversa ao impulso no dominio da freqiiéncia como sugerido em da
Rocha [1997]. As respostas em freqiéncia para a funcdo 1/H(s) limitadas para diversas

frequéncias de corte pelo filtro € mostrada na Figura 5.14.

a) Resposta em Freq., Corte=2 Hz b) Resposta em Freq., Corte=5 Hz
100 v ; J 100 < : . .
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Figura 5.14. Respostas dos filtros 1/H(s) limitadas por filtro de Butterworth de ordem 3
multplicado pela resposta inversa ao impulso no dominio da frequéncia para diferentes
freqiéncias de corte. Como a multiplicacdo no dominio da freqliéncia é uma operacéo que

equivale a convolugdo no tempo, as freqiiéncias acima da frequéncia de corte sdo atenuadas.

Na Figura 5.15, é mostrado o sinal deconvoluido para quatro fregiiéncias de corte do
filtro passa baixa. Nota-se que uma freqiiéncia de corte de 5 Hz, neste caso € a melhor. Na
Figura 5.16 vé-se que a distorcdo aumenta significativamente para frequéncias de corte mais
atas.

49
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Figura 5.15. Sinal ideal deconvoluido com a gjuda de um filtro passa-baixas digital de
Butterworth com frequiéncias de corte de 2Hz, 5Hz, 10Hz, e 15 Hz. Notar que freqiéncias de
corte maiores tornam o sinal deconvoluido mais ruidoso. Caso a freqiiéncia de corte tenha
uma magnitude muito baixa o sina perde informagdo, ficando mais distorcido, como

mostrado na Figura 5.15a.

N&o € possivel ver nas Figuras 5.15 e 5.16 um atraso imposto pela resposta do filtro.
Isso pode ser apreciado na Figura 5.17 para uma frequiéncia de corte de 5 Hz.

A escolha do filtro imposta neste capitulo pode ndo ter sido a ideal, e diversos
pardmetros podem ser definidos para impor uma resposta mais exata. O fato é que a
otimizagdo depende da definicdo de uma fungdo erro. Uma extensa discussdo sobre essas
otimizacOes podem ser encontrada em Riad [1986] e da Rocha [1997].

No préximo capitulo, sera apresentado um trabaho em que foi feita uma
caracterizacao meis precisa do comportamento dinamico do cateter SwanGanz. Este trabaho
€ importante para 0 método e estende o resultado apresentado em da Rocha et al. [2005].
Finalmente, no capitulo 7, sera apresentado o ponto central desta tese, que € 0 novo método

proposto para deconvolugédo de sinais de termodiluicéo.
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a) Resultado da Decon., Corte=20 Hz d) Resultado da Decon., Corte=30 Hz
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Figura 5.16. Sinal ideal deconvoluido com a gjuda de um filtro passa baixa com frequéncias
de corte de 20Hz, 30Hz, 40Hz, e 50 Hz. Notar novamente que a medida que a freqiéncia de
corte aumenta, o sina deconvoluido torna-se mais ruidoso. Caso a frequéncia de corte tenha
uma maghitude muito alta, o sina torna-se completamente distorcido, esse fato € mostrado na
Figura5.16 d.
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Figura 5.17. Atraso do sina deconvoluido, para uma freqiiéncia de corte de 5 Hz, devido ao
filtro digital. O filtro, como qualquer sistema fisico, causa um atraso na resposta do sistema.
Com a deconvolugdo temos 0 mesmo problema, que € resolvido simplemente deslocando o
sinal por uma quantidade aproximada de amostras.

51



CAPITULO 6

Caracterizacao da resposta temporal do sensor

de temperatura do cateter Swan-Ganz

6.1) Introducao

O objetivo do presente capitulo € o desenvolvimento de um método para a
caracterizacdo da resposta dos sensores de temperatura em cateteres SwanGanz, de forma que
seja possivel avaliar se € viavel o uso de operacdes de deconvolucdo em medidas realizadas
com esse tipo de sensor. Para que 0 método proposto seja efetivo, é necessério que se entenda,
de forma precisa, a hatureza da resposta do sensor de temperatura do cateter.

O sensor de temperatura do cateter € um termistor, que € embutido em um dos [imens
do cateter, e exposto a sua superficie. Para proteger o0 organismo humano contra
microchoques, uma camada de epoxi € usada para cobrir o termistor. Entretanto, ao proteger o
organismo, camada torna mais lenta a resposta do sensor, pois o calor deve se difundir
através dessa camada antes de alcancar o nucleo sensivel do termistor.

Da Rocha [1997] estabeleceu que, em uma medida em que o sensor do Gteter é
exposto a um fluxo com coeficiente de conveccdo constante, ele funciona como um sistema
linear e invariante no tempo, e que sua resposta pode ser modelada de forma precisa como
uma convolugdo entre a resposta ao impulso do cateter e a temperatura no meio convectivo,

conforme descrito na Equacdo 6.1.
Tmedi da(t) = h(t)* Tier mistor(t) (6.1)

Onde Tmedidal(t) € a temperatura medida em °C para a curva de termodiluicdo, h(t) é a resposta
a0 impulso do cateter € Tiermistor(t) € atemperaturareal medida pelo termistor em °C.
No mesmo trabalho, da Rocha [1997] demonstrou que é possivel usar o conhecimento

da caracteristica da resposta do sensor para se melhorar seu funcionamento por meio de
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operacoes de deconvolucdo. Esse trabalho foi depois aperfeicoado por dos Santos [dos Santos
et al., 1999, dos Santos, 2000], que tornou o algoritmo mais rapido.

Em da Rocha [1997], demonstrou-se também que a resposta ao impulso do cateter
pode ser modelada com precisdo como uma soma de 4 componentes exponenciais, conforme
ilustrado na Equagéo (6.2).

ht) = K(e' at 1 Be" Pty ce O+ De d‘) (6.2)

Onde h(t) é aresposta ao impulso do cateter, os parémetros a, B, b, C, ¢, D e d sdo parametros
gue caracterizam a resposta do sensor do cateter SwanGanz, e K é uma constante que faz que
aarea sob a curva de termodilui¢do sgja unitéria (ou sgja, ndo ha um ganho DC).

A técnica proposta por da Rocha [1997] envolvia a colocacdo do sensor em um fluxo
controlado, e a instalagdo junto do mesmo de um microtermistor extremamente rapido para
servir como referéncia. Entdo, era realizada uma injegdo muito rapida de um liquido a uma
temperatura diferente da temperatura do liquido circulante.

No referido trabalho, foram realizados experimentos para qualificacdo da resposta ao
impulso do cateter para fluxos de 0,2 a 1 m/s. No trabalho, foi usada uma técnica de
determinacdo da resposta ao impulso no dominio da frequiéncia. Essa técnica tinha, entretanto,
uma limitacdo: ela exigia um estimulo muito rapido, que, no dominio da freqliéncia, tivesse
zeros apenas em freqUiéncias muito altas. Na prética, esse fato limitava a generalidade do
método, e as curvas de caracterizacdo podiam apresentar um erro apreciavel de medida nos
casos em que ndo € possivel gerar um estimulo com resposta em frequiéncia répida.

O objetivo deste capitulo € melhorar a técnica proposta por da Rocha [1997],
removendo a necessidade de que o estimulo tenha, no dominio da fregliéncia, zeros em uma
freqiiéncia muito elevada. O método aqui proposto seguira principios semelhantes a0 método
de Rocha, mas funcionara no dominio do tempo. Ele serd apresentado ao longo deste capitulo.
Experimentos e testes do método serdo também apresentados para validalo. Na verdade, os
resultados de da Rocha ja eram suficiente paraembasar 0 método proposto no capitulo 7, para
deconvolucéo de sinais de termodiluicdo. Entretanto, o presente método estende a faixa de
fluxos na caracterizacdo do cateter, e aumenta a generalidade da metodologia.

O primeiro passo da metodologia foi a criagdo de um sistema circulatério com fluxo
continuo constante com velocidade e temperatura controlados, que permitia a injecdo rapida

de um liquido a temperatura diferente, e medida da temperatura resultante do liquido, a
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jusante, por dois sensores, sendo um com resposta muito rapida e, 0 outro, 0 sensor de
temperatura do cateter SwanGanz. Esse sistema é descrito na segdo 6.2.1. O segundo passo é
a aplicacdo de um algoritmo para caracaterizacdo da resposta, que é descrito na secéo 6.2.2.
Os resultados das caracterizagdes dos métodos sdo apresentados na se¢do 6.3, e as discussoes

e conclusdes relativas a esses resultados sdo apresentadas na se¢éo 6.4.

6.2) Materiaise M étodos

6.2.1) O sistemacirculatério smulado

O sistema hidraulico desenvolvido consiste em um reservatério de acrilico de 250 mm
de lado, sem tampa, e um circuito de tubos, registros e conexdes de PVC dispostos para a
circulacdo da &gua em sentido anti-horéario. Essa configuracdo € mostrada na Figura 6.1. O
liquido (&gua) no recipiente acrilico € mantido a temperatura de 36 C. A circulacdo do
liquido é feita por uma bomba submersa — modelo SB 2000 — fabricada pela Sarlo Better, que
proporciona vazao maximade 1950 L/h.

Os componentes el étricos da bomba sdo totalmente imersos em resina epoxi, 0 que a
torna segura contra choques elétricos. A bomba foi dimensionada de modo que, com a atura
da coluna da tubulacéo usada, fosse capaz de bombear a agua com vazdo necessdria para se
atingir a méxima velocidade requerida na regido de inser¢do do cateter e do termistor, que é
em torno 0,8 m/s.

O tubo acoplado na por¢do superior do sistema € uma mangueira de borracha
transparente, devido a necessidade de se visualizar 0 posicionamento do sensor do cateter e do
termistor rgpido.

A saida da bomba é direcionada para um tubo de 32 mm de didmetro externo que
conduz o liquido em sentido ascendente. Parte do fluxo € direcionada para uma reducdo com
um tubo de 20 mm de didmetro externo o qua tem a funcdo de captar o excedente de liquido

necessario para se obter avelocidade desgjada na area de insercéo dos sensores.
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Figura 6.1. Vista frontal do sistema circulatorio. O sistema hidréulico consiste em um
reservatorio de acrilico de 250 mm de lado, sem tampa, e um circuito de tubos, registros e
conexdes de PV C dispostos para a circulagdo da dgua em sentido anti-horério. A circulagéo do
liquido é feita por uma bomba submersa modelo SB 2000 fabricado pela Sarlo Better.
Trabalha com tensdo de 220 V, com frequéncia de 60 Hz, e consome cerca de 30 W de

poténcia, com a vazdo maxima de 1950 L/h.

Foi implementado um controle para que a temperatura do liquido circulante — em
geral, &gua—a 36 °C. Paratal, um termistor NTC foi colocado no inicio do tubo, para medir a
temperatura. A temperatura era formecida ao conversor A/D do microcontrolador M SP430,
gue executava uma algoritmo de controle PID, que acionava um sistema de controle on/off
que mantinha a temperatura em 36 °C [Carvalho, 2006].

Nas medidas de temperatura, foi usado um sistema de aquisicao baseado no Labview,
cuja tela principal é ilustrada na Figura 6.2. Esse sistema foi originamente desenvolvido por
Novato [2004], e também foi adaptado e utilizado no experimento utilizado no experimento
descrito no capitulo 7. No experimento descrito neste capitulo foram usados apenas os dois

primeiros canais, que correspondem aos dois canais de temperatura: 0 canal do sensor rgpido e
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o cana do sensor do cater. Os resultados desses experimentos serdo apresentados na secéo
6.3.

i Projeto Final - Labview - Verséo Final - 2.vi
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Figura 6.2. Painel do sistema de aquisicdo [Novato, 2004]. Para a visualizag&o e a aquisicéo
de dados neste projeto, foi desenvolvido um instrumento virtual em LABVIEW. Como eram
necessdrias trés entradas de dados, termistor lento, termistor rapido e ECG, foram construidos
no LABVIEW trés gréficos de visualizagéo dos dados de entrada. Foi proposto também que o
LABVIEW, além de visuadlizar, gravasse os dados de entrada. Tal proposta foi implantada de
forma que durante a visualizacdo dos dados o posicionamento de uma chave seletora
determinasse o0 inicio ou o fim da gravacdo. O quadro maior a direita contémos trés displays,
por onde serdo visualizadas as ondas de saida dos circuitos analégicos. O quadro menor, a
esquerda, é composto de um seletor de canais, indice de canais, o botdo salvar, por um painel
de opcdes dos displays e por janelas de parametros para melhorar a aquisicéo e a gravagaéo dos
dados.
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6.2.2) O novo algoritmo de car acterizacdo

Os dados bésicos para 0 programa sdo os dados adquiridos pelo sensor lento e pelo
sensor rapido, adquiridos a uma frequiéncia de amostragem de 300 Hz. Inicialmente, é feita
uma estimativa para os valores dos coeficientes a, B, b, C, ¢, D e d, daequagdo 6.2. O valor de
K étal que a somade todas as amostras de h[n] éigual a 1.

No algoritmo, duas medidas sdo realizadas, em um fluxo convectivo, por dois sensores
proximos um dos outro, sendo que um € o sensor de temperatura do cateter e outro é um
microtermistor muito répido (constante de tempo de 40 ms), sendo que assume-se que a
temperatura medida por este Ultimo corresponde a temperatura real no meio convectivo. Em
geral, o estimulo corresponde & injecdo rdpida de um liquido a temperatura superior ou
inferior a temperatura do fluido circulante (no caso aqui descrito, usou-se um liquido com
temperatura inferior, obtido pela mistura de gelo e &gua).

O agoritmo anterior, proposto por da Rocha [1997] tinha a limitagdo de requerer que o
sina de referéncia tivesse, no dominio da freqiiéncia, zeros apenas acima da frequiéncia de 10
Hz. Essalimitacéo é removida no presente método, 0 que o torna mais geral.

O primeiro passo do agoritmo consiste em pré-filtrar os dois sinais (rdpido e lento),
extraindo freqUiéncias acima de 50 Hz, que correspondem a ruido, e normalizar os dois sinais,
de forma que a soma de todas as amostras dos sinais amostrados sgjam iguais a 1. Feito isso, é
feita uma mudanca de varidveis em que atemperatura de base é de 0 °C, e o estimulo, ao invés
de ser negativo, sgja positivo, de forma a facilitar a visualizacdo dos sinais. Um exemplo

tipico de resultado dos experimentos realizados é ilustrado na Figura 6.3.
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Figura 6.3. Os sinais captados pelos sensores rapido (sinal com maior amplitude) e lento. Os
sinais foram filtrados e normalizados. As freqiéncias acima de 50 Hz foram eliminadas, pois
ndo eram significativas, e foi feita uma mudanca de varidveis de forma que a temperatura de
base fosse 0, a deflex@o fosse positiva e as areas sob as curvas fossem unitérias. Assumiu-se,

entdo, que a resposta do cateter tem a forma mostrada na equacéo 6.2.

Em seguida, é realizada a convolucdo, usando operagdes no dominio da freguéncia,
entre o sinal rapido e aresposta, h(t), obtendo-se, entdo, uma primeira estimativa do que seria
a resposta do sensor. Naturalmente, a primeira aproximacdo leva a um valor incorreto, e ha
uma diferenca entre a curva medida e o resultado da convolucdo, ja que a primeira estimativa
em geral ndo corresponde a resposta real.

Feito isso, € feita uma medida da diferenca entre a resposta estimada e a resposta redl,
e calculada a diferenca ponto-a-ponto entre as duas curvas, e é calculada a soma dos médulos
das diferencas, que é considerado, entdo, como sendo o erro da estimativa. A partir desse
ponto, tem inicio uma estratégia que procura minimizar o erro retificado medio entre as duas
medidas.

Nessa estratégia, para cada um dos coeficientes na expressdo parah(t) (a, B, b, C, ¢, D
e d), é adicionado um pequeno imcremento (ou um “delta’), e, apos isso, € recaculado o erro
(no caso, foi usado um deltaigual a 0,001). A diferenca entre o primeiro erro € 0 erro com o
delta € interpretado como uma estimativa da derivada parcial da funcdo erro na direcéo da
varidvel correspondente ao parémetro que foi incrementado. Esse procedimento é repetido

para todas as variaveis e, ao fina dele, temse uma estimativa da direcdo do gradiente da
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funcdo erro, ou sgja, a diregdo que apresenta a maior inclinacdo. Cada variavel sofre, entdo,
um pequeno incremento na direcéo decrescente do gradiente. Assim, com o tempo, as fungdes
ficam cada vez mais préximas. Quando o erro for inferior a um certo valor, ou quando os

resultados forem quase que indistintos visualmente,

6.3) Resultados de experimentos

Foram executadas as simulacdes para se determinar as respostas ao impulso para as
velocidades de fluxo mostradas na tabela 6.1.

Tabela6.1. Valores de fluxos usados nos testes das respostas dos sensores de temperatura dos
cateteres SwanGanz foram 0,109 m/s, 0,218 m/s, 0,328 m/s, 0,437 m/s, 0,546 m/s, 0,655 m/s
e 0,71 m/s.

Velocidades (m/s)
0,109
0,218
0,328
0,437
0,546
0,655
0,71

Os valores encontrados para os parametros da resposta (da equacéo 6.2) ao impulso do
cateter para a velocidade de 0,109 m/s esté&o mostrados na tabela 6.2.
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Tabela 6.2. Vaores dos parametros da resposta, da equacéo 6.2.

Parametro Valor
a 1.5430
B 0.1628
b 0.1911
C -2.2985
c 14.8682
D -1,1356
d 39.9937

Na Figura 6.4, sdo ilustradas, num mesmo gréfico, as curvas da medida de temperatura
do resultado da infecéo slibita medido pelo cateter Swan Ganz e o resultado da convolucéo
entre a medida do sensor rapido e a estimativa com erro minimo encontrado com o algoritmo
proposto. Fica claro que, visualmente, as curvas sdo bastante proximas, e que, portanto, a

estimativa é muito boa.
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Figura 6.4. Temperatura medida com o sersor de temperatura do cateter Swan-Ganz (curva
continua) e curva obtida pela convolucéo entre a temperatura medida com o sensor rdpido e a
estimativa 6tima para a resposta do cateter (curva pontilhada). A diferenca entre & duas

curvas s8o praticamente imperceptiveis, 0 que mostra que a estimativa é excelente.
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A partir da simulacdo, é possivel plotar a resposta a0 impulso do sensor para a

velocidade de 0,109 m/s. Essa resposta € ilustarda na Figura 6.5.
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Figura 6.5. Resposta ao impulso do sensor de temperatura embutido no cateter SwanGanz.

O teste foi redlizado para todas as velocidades da tabela 6.1. As curvas
correspondentes as respostas para todos os fluxos testados estdo apresentados na Figura 6.6.
As respostas deixam claro que para vel ocidades superiores a 0,437 m/s, a resposta ao impulso
do cateter do cateter depende muito pouco da velocidade do fluxo, e para velocidades

inferiores a resposta varia, mas néo de forma muito significativa.
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Figura 6.6. Resumo das respostas ao impulso do sensor de temperatura do cateter Swan-Ganz.
As velocidades vao de 0,109 a 0,65 m/s, sendo que as curvas superiores tém amplitudes
maiores Os dados para 0,71 m/s ndo puderam ser aproveitados, devido a um problema técnico

ocorrido no processo de aquisiGao.

6.4) Discussio e conclusdo

O resultado apresentado na Figura 6.6 estendeu a metodol ogia proposta por da Rocha
[1997] para a caracterizacdo da resposta de sensores de temperatura. Um dos avancos foi que
o trabalho de da Rocha realizou o este para fluxos superiores a 0,200 m/s, e 0 presente
trabal ho realizou testes para fluxos a partir de 0,100 m/s.

Os resultados apresentados nesta se¢do evidenciaram que a resposta do sensor de
temperatura do cateter depende muito pouco da velocidade do fluxo do fluido circundante. A
razéo principal para a pouca dependéncia da resposta do cateter em relagdo a velocidade do
fluxo é provavemente a presenca da camada protetora de epoxi. O calor deve se difundir por
camada e, aparentemente, a retirada do calor da superficie do cateter se da a um ritmo
mais rdpido do que o ritmo da difusdo, 0 que torna o processo relativamente independente da

difusdo. As simulacfes apresentadas no capitulo 7 mostrardo que baixa dependéncia da
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velocidade do fluxo acaba se tornando muito importante para a robustez no processo de
deconvolugéo proposto nesta dissertacéo.

Entretanto, 0 maior avanco foi e estabelecimento de uma metodologia que ndo exige a
capacidade de gerar um estimulo ndo possua zeros abaixo de uma freguércia baixa em
demasia. Essa metodologia ndo € Gtil somente no presente problema, e pode ser Util em varias
outras situacdes préticas em que € necessaria a caracterizacdo da resposta ao impulso de

sensores de temperatura.
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CAPITULO 7

NOVO METODO DE ENRIQUECIMENTO DE
SINAIS DE TERMODILUICAQ

Neste capitulo é proposto um novo método que permite o enriquecimento do sina de

temperatura medido por meio de cateteres de artéria pulmonar (SwanGanz).
7.1) Algoritmo para enriquecimento do sinal de termodiluicéo

Apresenta-se neste capitulo o resultado principal deste trabalho, que € um algoritmo
para enriquecimento do sinal de termodiluicdo. O algoritmo proposto anteriormente por da
Rocha [1997] apresentava problemas de tempo de processamento e de convergéncia, e o
algoritmo proposto por dos Santos [2000] apresentava alguns problemas de convergéncia.
Diversos aspectos relevantes relativos a metodologia foram apresentados nos capitul os
anteriores.

O presente método representa um aperfeicoamento da idéia proposta nos referidos
trabalhos em termos de precisdo, convergéncia e esforco computacional.

O algoritmo em questdo € um método de deconvolugdo que funciona sem a
necessidade do conhecimento preciso da fungdo de transferéncia do sensor de temperatura do
cateter Swan-Ganz. Nesse método, utiliza-se o conhecimento prévio da natureza da resposta
do sensor e de uma caracteristica especificado sinal real de termodiluicdo, de forma a estimar
aresposta do sensor, para, em seguida, determinar uma melhor estimativa parao sina red.

A informac&o relativa a resposta ao cateter € a de que a resposta do mesmo pode ser
aproximada de forma efetiva por duas a quatro componentes exponenciais. Para o algoritmo
aqui proposto, sdo usadas trés componentes. A informacdo relativa ao sinal real de
termodiluicdo é a que este sinal, apds o fina da injecdo, possui platds bem definidos, com
inclinacdo aproximadamente nula, que sdo delimitados pelos complexos QRS do

eletrocardiograma. Um exemplo de curva real de termodiluicdo medida com um sensor
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rapido, em suino, € mostrado na Figura 7.1 [Maruschak et. a., 1985]. Nessa figura, ilustra-se
que a curva de termodiluicdo real se assemelha a uma “escada’, com degraus ou platés com
inclinagéo aproximadamente nula. Experimentos demonstram que esses platds ocorrem quase

gue simultaneamente ao complexo QRS [da Rocha, 1997].

a1°C= pyo ()OT, EE=033

D(P20)=0.32
AT, Sl

AT, EFTD(Ed - A2) =0.26

ar, AT, isec
ity

X
Ed- A2

0_

Figura 7.1. Exemplo de curvas reais de termodiluicdo medidas por sensores especiais rapidos
embutidos em cateteres de artéria pulmonar, em suino. Pode-se observar a presenca clara de
platds de temperatura na curva, com inclinagcdes aproximadamente nulas [Maruschak et. al.,
1985].

O agoritmo assume que a resposta ao impulso do cateter pode ser aproximada por trés
componentes exponenciais e, inicialmente, assume valores para os coeficientes multiplicativos
e para o0s expoentes desses sinais. Um processo inicial de deconvolucéo é entdo realizado, e,
caso os coeficientes ndo tenham os valores corretos, sera obtida uma curva de termodiluicéo
em que os platds, apos o final da injecdo de indicador, ndo tém inclinagdo nula. E definida,
entdo, uma funcdo erro, que quantifica o quanto 0 médulo da soma das inclinagdes dos platds
tende a zero. Entdo, sdo causadas variagOes pequenas nos coeficientes das componentes
exponenciais, calculando-se as variagoes da funcdo erro em fungdo desses coeficientes. A
funcdo erro é entdo considerada como uma fungdo dos coeficientes, e procura-se minimizar
funcdo. A principio, diversos métodos podem ser usados para a minimizacdo dessa
funcdo, como o método denominado simulated annealling. Entretanto, optamos, neste
trabalho, pelo uso da minimizagdo por meio do método de descida na direcdo do gradiente,

por este requerer um menor esforgco computacional.
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O método é discutido a seguir. O trabalho de da Rocha [1997], assm como O
experimento apresentado no capitulo 6, apresenta um exemplo de resposta do sensor do
cateter Swan-Ganz, e mostra que essa resposta ao impulso pode ser aproximada pela Equacéo
(7.2).

h(t) = K (e‘ a4 Be™ +Ce'°‘) (7.1)

A aproximacao representada pela Equacéo (7.1) tem grande precisdo, pois todas as
Curvas que usam essa precisdo praticamente coincidem na observacdo visual. Os valores
apresentados no referido trabalho sdo: a=0.4727; B=3.11984; b=2.2001; C=-6.3902;
c=12.9999; D=2.3681; d=40.0000. A Figura 7.2 mostra a resposta ao impulso desse cateter.

Resposta ao impulso do cateter com uma aproximagao de quatro exponenciais
0015 T T T T T T T T T

0.01 -

0.005 | —

Magnitude normalizada

Tempo (s)

Figura 7.2. Resposta ao impulso com uma aproximagao de quatro exponenciais de um cateter

Swan-Ganz comercial.

Como explicado no capitulo cinco desta tese, a temperatura real da mistura do sangue
com a solucdo salina a baixa temperatura, medida na artéria pulmonar, é uma funcéo formada
por platds sucessivos. Na Figura 7.3, € apresentada uma forma idesalizada da curva de
termodiluicdo. Naturamente, a curva real € um pouco diferente da idealizada, sendo mais
semelhante a curva mostrada na Figura 7.1. Entretanto, a curva idealizada € muito atil na

ilustracéo do conceito e narealizacéo de simulagdes.
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Resposta real para o cateter Swan-Ganz. Decaimento de temperatura do indicador

1 T T T T T T T T T

0.9r 4

0.8 .

0.7 .

0.6 .

0.5 .

0.4 .

Magnitude normalizada

0.3 .

0.2 .

0.1} j_\i | .

Tempo (S)

Figura 7.3. Modelo idealizado da temperatura do sangue, medida na artéria pulmonar, em
funcéo do tempo (curva prevista pela termodinamica). Infelizmente essa ndo € a curva obtida

pelo sensor de temperatura do cateter de SwanGanz devido ainércia térmica do mesmo.

A temperatura medida no cateter corresponde a convolucdo da resposta ao impulso do
sensor de temperatura do cateter com a temperatura real, na superficie do sensor. Essa curva €
mostrada na Figura 7.4. NaFigura 7.5, é ilustrada a entrada do cateter (atemperaturareal) e a
saida (a temperatura medida) em um mesmo grafico. Nota-se uma distor¢éo do tipo causado

pelo efeito de um filtro passa-baixas, devida ainércia térmica do sensor.
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Figura 7.4. Convolucdo dos graficos das Figuras 7.2 e 7.3. O efeito é caracteristico de um
filtro passa-baixas A resposta real é distorcida devido as caracteristicas fisicas do sensor,
como por exemplo, a protecdo de vidro ou epoxi. O sensor tem o efeito de um filtro passa-

baixas, que suaviza a curva, sem alterar, entretanto, a area sobre a mesma.

A idéia da deconvolucédo € descobrir, por meio da andlise matemética da resposta do
cateter, a verdadeira curva de temperatura do sangue na artéria pulmonar. Da Rocha [1997]
demonstrou que é possivel aproximar a resposta ao impulso do cateter por uma fungéo com
trés ou quatro exponenciais. Os experimentos do capitulo 6 do presente trabalho também

corroboraram constatacao.
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Figura 7.5. Entrada e saida do cateter mostrados em um mesmo plano. Notar a distorcdo na

resposta real devido ainérciatérmica do sensor de temperatura.

No processo de deconvolucéo, propde-se 0 uso de um processo iterativo, em que se
supde que a resposta ao cateter € composta por uma soma de trés componentes exponenciais,
como mostrado na equacéo 7.1, onde h(t) € a resposta ao impulso do cateter SwanGanz, € a,
B, b, C, ¢, D e d sdo os parametros obtidos por da Rocha [1997] na caracterizagcdo do cateter,

ems?t.

Para as simulagdes expostas nesta secdo, USOUSe sempre, como valores iniciais, 0s
parémetros iniciais listados no inicio do capitulo. Entretanto, um grande nimero de valores
iniciais foi testado, e a convergéncia do método manteve-se robusta. Em seguida, procura-se
minimizar uma funcdo erro, que procura quantificar as somas dos modulos das inclinactes

dos platés da curva deconvoluida. O processo de deconvolucdo segue 0s passos descritos a

Seguir:
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1. Aquisi¢do do sinal de termodiluicéo e do eletrocardiograma (ECG).

Definicdo dos limites dos plat6s da curva de termodiluicgo por meio da deteccéo das
ondas R do eletrocardiograma (as fronteiras dos platés coincidem com os instantes de
ocorréncia de ondas R).

Assumir uma hipétese inicial para os valores dos coeficientesa, B, b, C,c, D ed. O
uso de valores iniciais mais realistas torna o algoritmo um pouco mais rgpido, mas néo
€ condicdo necessria.

Determinacdo, a partir das fronteiras, dos pontos médios de cada plato.

5. Céculo da posicéo, no vetor, dos pontos extremos e médios em cada platé da Figura

7.3.
Inicio do processo iterativo, ou sga, um lagco de repeticdo para a sequéncia de
aproximacao.

7. Cdélculo daresposta ao impulso do cateter com quatro componentes exponenciais.

10.

11.

12.
13.
14.
15.

Deconvolucéo do sinal usando as estimativas atuaisde a, B, b, C, ¢, D ed.

Célculo da funcdo erro (que quantifica 0 quanto a soma dos vaores absolutos das
inclinagdes dos trechos da metade final dos quatro primeiros platés € proximo de
zero).

Para cada coeficiente em separado, usar um “delta’ de 0.05, para determinar a direcéo
do gradiente na diregdo descendente na superficie.

Atudizacdo das novas estimativas dos parametros, na direcdo decrescente do
gradiente.

Se o erro atual for menor que 0.001, interromper, e ir para 0 passo 14.

Retornar ao passo 7.

Fazer a deconvolucgdo final, mostrando o gréfico resultante.

Cdcular a fracdo de gecdo com base no resultado final da deconvolucdo (dois

métodos podem ser utilizados, que serdo descritos mais adiante).
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A funcéo erro, usada no processo iterativo, € dada pela Equacéo (7.2),

fim
é_ T _dec_aprox

meo

fim
erro_ plato = é_ T dec_aprox-

, (7.2
o tamanho do vetor

em que erro_platd é o erro entre a atemperatura rea e deconvoluidae T_dec_aprox (°C) éo
sinal de temperatura obtido com a deconvolugdo com a resposta aproximada com quatro
exponenciais.

No passo 8, o grau de deconvolugdo deve ser controlado de acordo com a relagéo
sinal/ruido do sinal de temperatura capturado pelo sensor lento. Tipicamente, limita-se o grau
de deconvolucéo por meio de um filtro passa-baixas IR (Infinite Impulse Response) de ordem
2 e frequéncia de corte de 10 Hz. Conforme discutido no capitulo 5, se 0 nivel de ruido se
mostrar muito alto, a freqéncia de corte deve ser diminuida, até que um nivel de ruido
aceitavel sgaatingido.

No passo 15, a fracéo de gecdo foi calculada, nas smulacdes realizadas, por meio de
dois métodos diferentes. No primeiro, a fracdo ejecdo é estimada por meio da equacdo FE=1-
Tn/Th1, onde T, e Th.1 S80 dois platds sucessivos. Para o cdlculo, sdo usados os trés primeiros
pares sucessivos de platds que ocorrem imediatamente apds o pico da onda de termodiluicéo,
e, apos o calculo, sdo calculadas as médias dos trés calculos. O processo de calculo da média
diminui a variabilidade natural entre batimentos sucessivos. Além disso, ha sempre um
pegueno erro associado ao primeiro par de platds, pois o primeiro platd pode, em alguns
casos, conter ainda uma quantidade pequena do injectato original, de forma que a fase de
decaimento exponencial pode ainda ndo ter sido efetivamente iniciada. A promediacdo
também diminui esse erro.

Na segunda forma de calculo, a curva de termodiluicdo é plotada em uma escala
semilogaritmica (com o eixo x na escala logaritimica). Nesse tipo de plotagem, o decaimento
caracteristicamente exponencial da curva de termodiluicdo se comporta de forma linear,

conforme ilustrado na Figura 7.6.
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Figura 7.6. llustracdo da caracteristica linear que ocorre quando a curva de termodiluicdo, de
decaimento exponencial, é plotada em um gréfico com escala semilogaritmica (com a escala
logarigimica no eixo y). Também é mostrada na figura a reta que melhor se aproxima da curva

logaritimica na regido correspondente aos trés primeiros platos.

Nesse método, para se determinar a fracéo de gecdo, sdo calculados os logaritmos
neperianos dos valores de temperatura, e é determinada a reta 6tima, ou a reta que melhor
aproxima, no sentido do minimo erro quadrédtico médio, a curva de temperatura no trecho
correspondente aos trés primeiros platés. A inclinacdo da reta, Inc, sera entdo usada para
calcular uma estimativa da fragdo de ejecéo por meio da equagéo 7.3.

& & ( Inc)g

FE=1- e ¢FeCad ~ s (7.3)

Onde FE é fracdo de gjecdo, Frec_Card € a freqliéncia cardiaca em bpm e Inc € a inclinagéo
dareta

Esperase que este método tenha um melhor desempenho que o anterior, pois ele €

mais imune aos erros causados pelos pequenos valores de temperatura da curva de

termodiluicdo. Na proxima se¢do, simulagbes computacionais permitirdo a comparagdo do

desempenho dos dois métodos.
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7.2) Simulacgéo do funcionamento do algoritmo

Para avaliar a viabilidade do algoritmo proposto, foi realizado um grande nimero de
simulagbes computacionais. Essas simulagdes e 0s seus resultados sdo descritos nesta secao.

Na simulacdo, foram geradas curvas idealizadas com frequéncias cardiacas indo de 10
a 290 batimentos por minuto, com intervalos de 20 batimentos por minuto, e com fracdes de
gjecdo de 0,1 a 0,9, com intervalos de 0,1 de valores de fragdo de gecdo. A frequéncia de
amostragem usada no sinal foi de 60 Hz, que € uma frequiéncia apropriada para sinais lentos
como os sinais de termodilui¢do. Para tornar um pouco mais realistas os sinais ssmulados, que
imitam os sinais “reais’ de temperatura, eles foram pré-distorcidos por um filtro passa-baixas
bidireciona (funcdo filtfilt do Matlab) de primeira ordem com freqiiéncia de corte de 10 Hz. O
sinal resultante € um sinal com plats, como € mostrado na Figura 7.6, mas com arestas um
pouco arredondadas, como € geralmente o caso. Pode-se observar que a ssimulacéo foi bastante
préxima de um sina real, como o0 mostrado na Figura 7.1. Para simular a resposta do cateter,
realizou-se a convolucéo do sinal a ser medido com a resposta do cateter. A resposta obtida
também mostrada na Figura 7.6. No exemplo particular da Figura 7.7, mostra-se uma curva

com frequéncia cardiaca de 70 batimentos por minuto e fragdo de gjecéo de 0.5.
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Figura 7.7. Exemplo de sinal usado nas simulagbes do algoritmo de enriquecimento. Para dar
maior realismo a simulacdo, o sinal idealizado foi suavizado por um filtro passa-baixas de
primeira ordem IIR bidirecional com fregiiéncia de corte de 10 Hz (linha pontilhada). O sina

obtido foi bastante similar a um sinal real tipico, como o0 mostrado na Figura 7.1. O sina
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medido pelo cateter (linha tracejada) foi obtido por meio da convolucéo entre o sinal real e a

resposta ao impulso do cateter.

Na simulacdo, observa-se que, nas sucessivas iteragfes, o sinal deconvoluido
converge, a cada iteracdo, para a curva desgjada. O processo dessa convergéncia é ilustrado na

Figura7.8.
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04r
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0.2p
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Figura 7.8. Exemplo de iteracBes sucessivas do algoritmo de busca do erro minimo. O
resultado converge sucessivamente para a curva desgjada. Para dar maior clareza a figura,
apenas 0s resultados das primeiras iteragdes séo mostrados. O resultado final de deconvolucéo

€ mostrado na Figura 7.9.
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Figura 7.9. Exemplo de resultado fina do processo iterativo de deconvolugdo. A linha
pontilhada mostra a temperatura real, a linha tracejada a temperatura medida pelo cateter, e a
linha com pontos grandes, o resultado da deconvolugdo. O resultado mostra uma
deconvolucéo bastante satisfatoria.

O gréfico apresentado na Figura 7.10 mostra, de forma sintética, os resultados das
simulacOes. As fragcdes de gecéo foram calculadas por meio da férmula mostrada na Equagdo
(7.4).

No céculo, foram calculadas fragdes de gjegdo por meio dos dois métodos propostos.
Na Figura 7.10 sdo mostrados os resultados obtidos quando o método de célculo usado é o
que utiliza a exposicdo gréfica em escala semilogaritimica e da reta que melhor aproxima a
curva obtida.
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Figura 7.10. Resultado das simulagdes onde a fracdo de gecéo foi determinada por meio da
reta com melhor gjuste. As fragdes de gecéo variaram de 0.1 a 0.9, em intervalos de 0.1, e as
freqliéncias cardiacas variaram de 10 a 290. Os resultados mostram que o método ndo tem
precisdo muito boa para fragdes de gecdo acima de 0,8, e falha, em geral, para freqiéncias

cardiacas acima de 200.

Na Figura 7.11, sdo mostrados os resultados obtidos quando o método de estimacéo da

fracdo de eecdo é o calculo de trés platds sucessivos, seguido pelo cdlculo da média dos

resultados.
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Figura 7.11. Resultado das simulagdes quando o método de estimac&o da fracéo de gjecdo é 0
calculo de trés platbs sucessivos, seguido pelo cdlculo da média dos resultados. As fracbes de
giecdo variaram de 0.1 a 0.9, em intervalos de 0.1, e as freqiiéncias cardiacas variaram de 10 a
290. Os resultados mostram que essa forma de calculo leva a piores resultados do que aqueles
mostrados na Figura 7.10, pois ndo funciona bem para freqliéncias cardiacas superiores a 150

batimentos por minuto e para fragfes de g egdo superioresa0,7.

Os resultados mostram que o método ndo tem grande precisdo para fragdes de gjecéo
acima de 0,8, e falha, ou tem baixa precisdo, em geral, para frequiéncias cardiacas superiores
200 batimentos por minuto.

A tabela 7.1 mostra os erros percentuais para todas as frequiéncias e fragdes de g ecéo
testadas, quando o método da melhor reta é usado, e a tabela 7.2 repete esses mesmos
resultados quando o método dos platds sucessivos é utilizado.

Ficaclaro, pelafiguras Figuras 7.10 e 7.11 e as Tabelas 7.1 e 7.2, que 0 método da reta
com melhor aproximacao tem um desempenho muito superior a0 método que calcula a fragéo

de gjecéo por meio da reta 6tima.
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Tabela 7.1. Percentuais de erro de deconvolucéo paratodas as frequéncias e fragdes de ejecao

testadas, quando o método da melhor reta é usado.

FRACOES DE EJECAO
FC (BPM) 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8 0,9
10 0.5 0.6 0.5 12 0.7 0.6 0.5 0,5 0,7
30 0.6 0.6 0.4 12 0.8 0.7 0.2 0,2 0,4
50 0.5 0.7 0.3 0.8 0.5 0.4 0.2 0,1 0,2
70 -0.2 -0.1 -0.1 -1.3 -0.9 -0.4 -0.2 -0,2 0,0
90 -0.1 -0.2 -0.3 -1.0 -0.6 -0.2 -0.7 -1,8 -3,8
110 -2.0 -2.1 -2.2 -3.1 -2.6 -2.2 -2.6 -3,3 -4,6
130 1.2 0.5 -0.2 2.2 2.7 2.0 -0.8 -1,8 -2,1
150 3.9 3.0 2.3 9.9 7.0 5.3 24 2,3 111
170 7.9 5.9 6.0 20.2 12.7 9.8 6.6 9,5 11,0
190 151 12.9 13.8 30.2 22.4 17.6 15.7 25,2 11,4
210 12.6 10.8 11.6 27.1 211 17.2 17.3 24,2 9,8
230 21.1 17.9 18.3 34.8 30.7 25.2 33.4 25,1 9,8
250 28.0 23.1 26.0 32.9 317 32.6 43.0 26,3 12,5
270 24.3 22.1 40.0 23.3 22.2 24.7 43.3 23,1 9,1
290 22.4 19.0 21.1 16.1 16.6 185 42.4 27,1 13,0

Tabela 7.2. Percentuais de erro de deconvolucéo para todas as frequiéncias e fragdes de g ecéo
testadas, quando 0 método usado € a média entre as fragdes calculadas com os trés primeiros

pares de platbs.

FRACOES DE EJECAO
FC@PM) | 01 072 03 0.4 05 06 0.7 0.8 0.9
10 0,4 04 05 0,7 0,9 16 3,7 37,4 04
30 01 03 02 0,6 03 03 0,8 133 01
50 0,6 0,8 1.4 25 0,9 0,3 1.2 59 0,6
70 16 13 13 14 21 37 56 .94 16
90 35 34 35 43 6,0 114 | 265 52,0 35
110 4,0 35 34 42 6,0 115 | -259 -49,9 4,0
130 21 14 15 23 46 .9,7 215 -47,0 21
150 0,0 0,8 0,8 0,4 1,0 16 20 | -13492 | 00
170 3,6 43 5,0 5,2 7.8 32,8 6,1 40,4 3,6
190 5,7 6,0 6,5 8,8 189 | -607 | -624 | 1694 5,7
210 9,8 10,7 10,3 12,7 26,7 18 432 776 9,8
230 14,1 15,1 16,8 20,6 532 | 2661 25 -78,0 14,1
250 11,3 17,3 20,0 233 | 2333 | -10410| 279 -103,3 11,3
210 10,0 16,7 24,3 36,1 58,6 1569 | -1122 | -746 10,0
290 6,9 11,0 211 273 | 8702 | 353 | -1206 | -825 6,9

Entretanto, as simulagbes acima foram realizadas em uma situacdo sem ruido.
Usualmente, operacbes de deconvolugdo costumam apresentar degradacdo quando o sina

apresenta um ruido adicional. Assim, realizou-se uma outra simulacéo, em que ruido branco
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gaussiano, com média zero e desvio padrdo de 2 x 103, foi adicionado a um ruido com
amplitude de 1.
A smulagéo foi re-executada, e o resultado, usando o algoritmo que utiliza a reta que

melhor se aproxima, é ilustrado na figura 7.12.
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Figura 7.12. Resultado das simulages onde a fracdo de gecdo foi determinada por meio da
reta com melhor gjuste. As fragOes de gecéo variaram de 0.1 a 0.9, em intervalos de 0.1, e as
freqiiéncias cardiacas variaram de 10 a 290. Nesta simulacdo, ao sina com amplitude
aproximadada de 1 °C, foi adicionado ruido gaussiano de 0.02 °C. Os resultados mostram que

0 desempenho se torna bastante inferior quando ruido é adicionado.

Feitas as simulagdes computacionais, passouse entéo ao processo de teste do processo

de deconvolugdo com um simulador pulsétil do sistema cardiovascular.

7.3) Testes do algoritmo com um sistema pulsatil do sistema cardiovascular

Para a redizacdo de uma validacdo preliminar do méodo de deconvolucéo, foi

construido um simulador pulsatil do sistema cardivascular. O um sistema anterior [Lebeis,
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1999, Magalhées, 2000, dos Santos, 2000] foi re-projetado [Carrijo et a, 2006] resultando no

sistema mostrado na Figura 7.12.

Figura 7.12. Projeto mecéanico pronto para os experimentos. Figura digitalizada de Carrijo et
al. [2006].

NaFigura7.12, pode-se observar 0s seguintes elementos:
1. Reservatorio de &gua;
2. Conjunto motor, biela, virabrequim, émbolo e pistéo acoplados;

3. Camara acrilica;
4. Tubo de silicone e conexoes.
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Para maior clareza, é apresentado, na Figura 7.13, a seguir, um diagrama esqueméatico

do sistema.
aquacednr.,_“‘ | | | termistor rpido &
ircuito cateler
microcontrolador i N
condicionare |~ L= .
atuadar DL:I...__A:I'c:l.llssﬂ:lu:lr
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injecdo fria de agua anéria
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Figura 7.13. Representacdo esguematica do simulador pulsatil do sistema cardiovascular.

Sistema pulsétil desenvolvido por dos Santos [2000] e Carrijo et al. [2006]. Um
microcontroleador é usado paraimplementar o controle de temperatura através de um circuito
condicionador e atuedor. Um motor simula a bomba cardiaca através de um movimento

pulsatil a partir de um émbolo. A vavula que conecta o resevatorio de agua a membrana de
borracha simula a valvula tricispide, e a valvula de retorno para o resevatorio dagua simula a
vavula pulmonar. Existe uma seringa para a calibracéo da fracdo de gjecdo e, finamente, ha
um sSistema de agquisicdo para armazenar 0S sSnais de temperaturas envolvidos nos

experimentos.

O sistema, inspirado no trabalho de Salgado et al. [1966], funciona da forma descrita a
seguir. Um motor de corrente continua gera um movimento circular, que € transformado em
movimento linear por um conjunto biela-virabrequim. Esse movimento aciona um pistdo com
émbolo, que empurra e puxa a dgua para a camara. Um bal&o de latex cria uma simulacdo da
camara cardiaca. Um reservatorio a uma certa altura acima da cadmara prové o liquido e uma
pequena diferenca de pressdo que auxilia no enchimento do ventriculo. S0 usadas duas
valvulas cardiacas prostéticas, fabricadas pela Carbomedics (Austin, Texas, EUA), que
permitem o fluxo apenas na direco correta.

A injecdo € redizada diretamente no interior do ventriculo de borracha, e dois
sensores, localizados a 4 centimetros da vavula de saida medem a curva de temperatura: o

sensor de um cateter Swan-Gans modelo 834HF75 (VIP + Catheter 1,5 ml CAP, fabricado
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pela Edwards, Baxter Healthcare Corporation, Irvine, CA, USA, que mede 1,10 m e possui 6
lumens) e um sensor baseado em um microtermistor modelo BR11KA6B2J]
(THERMOMETRICS, MEXICO, PN AB602 — Lote nimero 4.1), que tem uma resposta ao
degrau em liguido agitado de 11 milisegundos. Nesse experimento, a medida com o sensor
rapido é usada para aferir a precisdo do algoritmo de deconvolucéo.

O smulador pulsdtil tem um sistema controlado, que utiliza um sistema
microprocessado, que utiliza um microcontrolador MSP430 (Texas Instruments, Austin-TX,
EUA) para redlizar controle PID (Proporcional, Integral e Derivativo) para manter a
temperatura do liquido a 36 °C, que é a temperatura tipica na qual o cateter sera utilizado. A
velocidade do motor, que define a freqliéncia cardiaca, foi controlada manual mente.

Os sinais foram adquiridos com uma placa de aquisicdo de 12 bits da National
Instruments modelo 6062E (AustinnTX, EUA). Os sinais foram adquiridos com uma
freqgiiéncia de amostragem de 300 Hz. A resolucdo da placa era de 12 bits. A figura 7.14
ilustra atela do sistema de aquisicao desenvolvido. Esse sistema[Carrijo et al., 2006] também
foi uma adaptacdo de um projeto anterior [Novato, 2004] e sua tela de aquisicdo de sinais é

mostrada na Figura 7.14.
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Figura 7.14. Telado sistema de aquisicéo do sistema. O quadro maior a direitacontém os trés
displays, por onde seréo visualizadas as ondas de saida dos circuitos analdgicos. O quadro
menor a esquerda é composto de um seletor de canais, indice de canais, o botdo salvar, por um
painel de opcdes dos displays e por janelas de parametros para melhorar a aquisicdo e a
gravacdo dos dados. O comando “channels’, indica os canais lidos da placa de aquisicéo
(DAQ). “Sample rate’ indica a leitura de amostras/seg, sendo utilizado um valor 300. O valor
de 300 amostras/seg foi definido por ser um multiplo de 60, facilitando a implementacéo de
um filtro digital para eliminar ruidos de 60 Hz gerados pela rede e étrica. “ Samples to read at
atime” indica a quantidade de amostras salvas por linha no arquivo .txt criado, com os pontos
plotados no grafico. Foi utilizado apenas um dado por linha para facilitar a plotagem no
MatL ab dos pontos adquiridos[Carrijo et al., 2006, Novato, 2004]. Para o uso do algoritmo o
sinal foi re-amostrado a 60 Hz.

Para se obter diferentes valores de fragdo de g/ ecdo, um orificio foi incluido na cdmara,
e era possivel inserir ou retirar, através desse orificio, liquido suficiente para se atingir a

fracdo de gecéo desgjada.
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O uso de agua nos testes, ao invés de sangue heparinizado, deve causar um erro muito
pegueno no teste do sistema, ja que as propriedades térmicas do sangue sdo muito semelhantes
as da &gua [da Rocha, 1997].

O volume tipico usado nas simulactes € descrito a seguir. Se for usada, por exemplo,
uma fragdo de gjecdo de 0,55, um débito cardiaco de 5 litros/min e uma frequiéncia cardiaca de
70 batimentos por minuto, o volume sistélico devera ser de 71,43 ml de sangue bombeado
[dos Santos, 2000].

As faixas de smulacdo de freqliéncia cardiaca e de fracdo de gecéo foram limitadas
pela poténcia do motor. Mesmo assim, procurou-se redlizar experimentos da forma mais
abrangente possivel. Uma limitacdo do simulador foi devido ao motor ser de corrente
continua, que gerava uma guantidade excepcionamente alta de ruido. Mesmo com a
filtragem, o ruido atrapalhou um pouco o processamento, mas ndo o inviabilizou.

Em cada ssimulacdo adquiriu-se os sinais do sensor do cateter e do sensor rapido. Esses
sinais, originalmente amostrados a 300 Hz, foram re-amostrados a uma fregiiéncia de 60 Hz,
para compatibilizar o sinal com o algoritmo desenvolvido.

No processamento, como ndo havia disponivel o sinal de ECG para a sincronizagéo do
sinal, asfronteiras dos platos foram determinadas de forma manual.

Todos os sinais foram processados, e todos convergiram de forma satisfatéria. Na

Figura 7.15, € ilustrado um resultado tipico da simulacéo.
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Figura 7.15. Exemplo de resultado de deconvolucdo de um sinal de termodiluicdo. O sinal
orinal é apresentado na linha tracgjada, o sinal capturado com o sensor rdpido, € mostrado na
linha tracejada, e 0 sinal deconvoluido € uma linha continua. Nesse sinal, em particular, o erro
apresentado foi de 3,3%. A fragdo de g ecdo medida com o sensor rdpido é de 0.44, e a fracdo
e g/ecdo obtida por deconvolucdo é de 0.47.

O resultado da Figura 7.15 é bastante similar aos outros. Como o critério de
deconvolucéo ndo envolveu o primeiro platd, ha um erro grande na regido desse platd, pois o
algoritmo n&o compensa a resposta nessa regido. 1sso ndo inviabilizou as simulagdes.

Na Tabela 7.3, é apresentado um resumo dos resultados obtidos para diversas
freqiéncias cardiacas e fragbes de gjecdo usando o sistema pulsétil. Como os valores de
freqiiéncia cardiaca e da fragdo de gecdo, para 0 simulador, foram muito baixos, foi usado um
dado de um experimento mais antigo, com um outro simulador mecanico (os dados mostrados
na Ultima linha da tablea 7.3), que apresentava freqiiéncia cardiaca e fracdo de ejecéo maiores.
O resultado, para esse dado em particular foi compativel com os resultados obtidos com o

sistama ilhstrado na figura 7.12.
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Tabela 7.3. Resumo dos resultados obtidos nas simulagbes com o simulador mecanico
pul sétil.

frequéncia cardiaca fracéo de fracdo de ejecdo erro percentual
(batimentos por ejecdo medida medida com o (%)
minuto) com o sensor algoritmo
rapido
22.5 0.28 0.31 10,7%
25,2 0.26 0.29 11,5%
21,88 0,20 0,21 4,5%
27.87 0.46 0.50 6,7%
32.83 0.34 0.32 6,9%
31.35 0.19 0.21 10,0%
38.92 0.32 0,36 12.5%
38.71 0.22 0.23 8,9%
63.57 0.44 0,47 4,2%
[da Rocha,1997]
Erro médio 8,90%

O resultado da tabela mostra um erro médio de 8,90%.

7.4) Discussao

Com relacdo as simulagBes computacionais realizadas, a Figura 7.10 mostra com
bastante clareza quais sdo os limites do algoritmos proposto: o agoritmo ndo tem um
funcionamento satisfatério para frequéncias cardiacas acima de 200 e para fracfes de gecdo
acima de 0.8. S8o duas as razdes para a falha do algoritmo para altas freqliéncias cardiacas e
para atas fracOes de € ecéo.

A primeira raz8o € que, para atas fraces de gegdo a queda é muito abrupta, e, logo
na primeira gecdo, a curva cai a 10% do seu valor, e na segunda, a 1%. Assim, o algoritmo
ndo tem pontos referéncia suficientes para a deconvolucdo, o que leva a falha. E importante
relembrar, no entanto, que nem mesmo sistemas ideais, com cateteres muito rapidos,
permitem a medica precisa de fracOes de gecdo maiores que 0,7. A razdo é a seguinte: 0
primeiro platd cai a 30%, o segundo a 9%, o terceiro a 3% e o quarto a 1%. O primeiro par,
gue € 0 mais preciso, tem sua precisdo prejudicada pelo fato de, logo apds o inicio do

decaimento, ainda haver mistura remanescente da injecdo. O segundo e o terceiro pares sdo
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imprecisos devido a sua pequena amplitude. Dessa forma, essa limitag&o ocorre ndo s para o
sistema com deconvolugdo, mas também com o sistema com sensor rgpido.

A segunda razéo para o0 erro € que, para freqliéncias cardiacas superiores a 150, 0s
platbs ficam muito estreitos, e o algoritmo ndo tem um apoio firme no platd, o que prejudica o
funcionamento do algoritmo. Essa é uma limitagcdo fundamental do algoritmo aqui proposto,
gue talvez so sgja resolvida em futuros desenvolvimentos. Entretanto, caso uma medida com
fracOes de eecdo menores tenha sido feita antes da medida com freqiiéncias cardiacas muito
altas, a estimativa da resposta do sensor pode ser corretamente usada para freqiiéncias altas.
Esse tipo de aplicagdo iria requerer uma maior inteligéncia por parte do algoritmo de
deconvolucéo, mas ndo seria dificil de implementar.

Para 0s sinais obtidos com o simulador mecéanico, o erro acangado foi mais alto que o
erro acangado nas simulagcbes numéricas (erro médio=8,9%), que ndo € um erro excelente,
mas que poderia ser considerado aceitavel. Em parte esse erro pode ter ocorrido devido ao
fato da forma de onda red ndo ter exatamente a mesma caracteristica da forma rea da
temperatura na artéria pulmonar, ilustrada na Figura 7.1. Com uma observacdo mias
cuidadosa, notar-se-ia, na simulagdo com o sistema pulsétil, que a inclinagdo do platé ndo é
exatamente zero, como deveria ser. Além disso, o nivel de ruido causado pelo motor
certamente teve algum efeito no erro maior observado. E importante observar, ertretanto, que,
em se tratando de medidas de termodiluicéo, erros dessa ordem sdo aceitavels.

Uma limitagdo nos resultados com o simulador mecénico é que 0 mesmo hao
apresentou faixas muito amplas de frequiéncia cardiaca e de fracéo de gecdo. 1sso se deveua
limitagdo na forca do motor utilizado. Certamente, a construgdo de um simulador com maior
faixa de simulagéo poderia melhorar a qualidade dos resulatados.

Com relagdo a velocidade da simulacdo, os trés algoritmos comparados foram
comparados em uma maquina com processador Intel Inside Pentium 4, com 700 MB de
memoria principal e 3 GHz de clock interno. Para o algoritmo de da Rocha [1997] obteve-se
um tempo de simulagéo de pouco mais de 30 min, para o algoritmo de dos Santos [2000] o
tempo foi um pouco melhor, porém, esteve na casa dos minutos, variando de 3 a 8 minutos,
dependendo do caso. O tempo de convergéncia maximo para 0 algoritmo proposto por mim
foi de 9s para o pior caso. E uma contribuic3o relevante para a literatura.

O proximo passo natural no teste do algoritmo seria o teste em animais. O padréo para
testes com 0 método de termodiluicdo sdo os suinos. Apesar de todas as tentativas, néo foi
possivel viabilizar um conjunto de testes com animais. As razbes foram vérias.

Primeiramente, a experimentagdo com seres vivos tem sido severamente restringida pelos
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Comités de Etica em Pesquisa da Universidade de Brasilia, em virtude do cumprimento da lei
vigente no pais, que rege esse tipo de experimentacéo, e ndo houve tempo hébil para que o
grupo de pesquisa se adaptasse a essa nova realidade. Outro fator foi a falta de estrutura para
esse tipo de experimento no Departamento de Engenharia Elétrica. Espera-se que, num futuro
proximo essas limitagBes possam ser resolvidas, permitindo o futuro desenvolvimento do
projeto.

Foi tentada apenas a realizacdo de um experimento em canino de grande porte, da
Faculdade de Medicina da Universidade de Brasilia. Infelizmente o experimento ndo teve
SUCESS0, pois Ndo se conseguiu alcancar a artéria pulmonar no experimento. Aparentemente, a
inclusdo dos fios do microtermistor extra que foi embutido no cateter, em um dos lumens do
mesmo, aterou a sua flexibidade, dificultando muito a localizagdo do ventriculo direito, e
inviabilizando o experimento. Espera-se no futuro, realizar a experiéncia com suinos, usando
um tipo de fio com maior flexibilidade no [imen do cateter. A maior flexibilidade e o fato da
anatomia dos suinos ser mais compativel com a do ser humano [Y elderman 2004] deverdo
aumentar as chances de sucesso do experimento.

Entretanto, mesmo com todas as dificuldades, constatouse que 0 método demonstrou
um bom potencial para futuras aplicacbes. O método foi superior aos métodos propostos
anteriormente [da Rocha, 1997, dos Santos et al., 1999, dos Santos, 2000], atingindo precisdo
superior e menor tempo de processamento, bem como convergindo para virtualmente todos os
casos testados, com excegdo de casos em que a freqiiéncia cardiaca e a frac8o de ecdo sgjam

muito altos.

7.5 Conclusao

Este capitulo apresentou a proposta e 0 teste de um sistema que permite o
enriquecimento de sinais de termodiluicdo capturados com sensores lentos de temperatura.

Nas simulagbes computacionais e nos testes com o simulador mecénico, o teste
funcionou muito bem, apresentando erros inferiores a 10%.

Por ndo ter sido testado ainda, de forma apropriada, em seres vivos, 0 método é ainda
uma possibilidade, e necessita ainda passar por muito desenvolvimento até que possa vir a ser
de uso prético. Para que isso ocorra, deverdo ser realizados testes sistematicos em suinos, e,
posteriormente, em seres humanos.

Outros possivels desenvolvimentos poderiam incluir formas de medicdo de fracdes de

gjecdo fora da faixa para a qual o presente algoritmo funcionou. Embora provavel mente ndo
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segja possivel desenvolver métodos que megam com precisdo fragdes de ejecéo superiores a
0,7, mesmo em sistemas com sensores rdpidos, € intuitivamente razoavel se esperar que o
algoritmo possa ser melhorado, de forma a funcionar para freqiiéncias cardiacas superiores a
170 batimentos por minuto.

Outro possivel desenvolvimento futuro é a adaptacdo da presente metodologia de
deconvolucéo aos sistemas de medida continua, que utilizam aquecimento resistivo do sangue
[Y edelman, 2004].
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CAPITULO 8

Conclusoes

Neste trabalho, foi apresentado um novo método de melhoramento do sinal de
termodiluicdo por meio de operagdes de deconvolucdo que melhora o desempenho de
métodos relatados anteriormente [da Rocha, 1997, dos Santos et al., 1999, dos Santos, 2000].

Nos capitulos iniciais foram apresentados os fundamentos relacionados a0 método, e
foram apresentadas as técnicas desenvolvidas anteriormente.

No capitulo 6, foi apresentada uma nova metodologia que permite a caracterizagdo da
resposta temporal do cateter. O método apresentou melhorias sobre um método proposto
previamente [da Rocha, 1997], na medida em que néo requer que o estimulo ndo contenha, no
dominio da frequiéncia, zeros abaixo da freqiiéncia de 10 Hz. Os resultados confirmaram os
resultados anteriores, e estenderam a faixa de fluxos em que o cateter foi testado.

O principal resultado do presente trabalho foi a proposta e a avaliagdo do novo
algoritmo de deconvolucdo de curvas de termodiluicdo. O novo método apresenta um
principio diferente, atuando no dominio do tempo.

As simulacfes computacionais mostraram um excelente desempenho para freguéncias
cardiacas inferiores a 180 batimentos por minuto e fragdes de € ecdo menores que 0,8.

Testes com o simulador mecanico levaram a resultados razoavel mente bons, com um
erro médio de 8,9%. Esses resultados levam a crer que o método podera vir a ser Util no
futuro. Entretanto, é importante ressaltar que a abrangéncia dos testes foi bastante limitada,
em virtude das limitagbes do ssimulador mecéanico. Idealmente, a metodologia deve passar,
ainda, por testes mais estensivos.

Por motivos técnicos e orcamentarios, ndo foi possivel a realizacdo de testes in vivo.
Para que se possa avaliar areal possibilidade de utilidade pratica do método, sera necessaria a

realizacdo de muitos testes em animais.
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Embora os resultados devam ser vistos com cautela, eles indicam que o método
apresentou melhor desempenho que as propostas anteriores, e € possivel que, com maior

desenvolvimento e com testes mais abrangentes, ele possa vir a ter aplicacdes clinicas.
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