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”Os problemas que valem a pena sao aqueles que vocé pode realmente resolver ou ajudar
a resolver, aqueles com o0s quais vocé pode realmente contribuir com algo. ... Nenhum
problema € muito pequeno ou muito trivial se realmente podemos fazer algo sobre isso.”

Richard Feynman
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RESuUMO

As doencas cardiovasculares sao a principal causa de morte entre seres humanos nos
ultimos anos sendo responsaveis por 50% delas em paises desenvolvidos de acordo com a
Sociedade Europeia de Cardiologia. No Brasil corresponde a 30% dos Obitos registrados,
conforme a Sociedade Brasileira de Cardiologia. Esses ntimeros sao a principal preocupacao
da medicina moderna considerando que, de acordo com a Organizacao Mundial da Saide,

80% das doencas cardiacas prematuras sao evitaveis.

O coragao de uma pessoa saudavel é capaz de variar a frequéncia dos batimentos, de
acordo com a demanda metabdlica do seu corpo. Quando isso nao é possivel um marcapasso
cardiaco implantavel é usado para regularizar a atividade cardiaca de maneira induzida.
Com isso, um sensor para indicar ao marcapasso a demanda metabdlica tornou-se necessario.
Os estudos realizados na tultima década mostraram que a bioimpedancia elétrica toracica
(TEB) é uma eficiente varidvel fisiolégica para essa tarefa. O processo de aquisigao da TEB
em marcapassos, ¢ porém, bastante complexo; principalmente por envolver processos de
modulacao num ambiente fisiologico em que existem outros sinais presentes que dificultam

a separacao da TEB.

Com a evolugao da microeletronica, o projeto de sistema do marcapasso também so-
freu alteragoes; sugiram novos estudos propondo diferentes sinais de modulacao e outros
métodos de separacao da TEB e os resultados se mostraram promissores. Apesar disso,
apenas alguns sinais de modulacao e poucos filtros analdgicos foram testados em sistemas
para marcapasso devido especialmente as severas limitagoes de consumo de energia que um
dispositivo implantavel impoe. Por outro lado, houve avancos nas pesquisas envolvendo o
filtro analégico wavelet (FAW), mostrando que esse elemento pode ser implementado com

baixo consumo de energia, compativel com sistemas implantaveis.

Nesse contexto, observando os estudos prévios que indicam que o uso do FAW pode
reduzir o consumo de energia do sistema de medicao da TEB em marcapasso artificiais,
formula-se seguinte hipétese cientifica: partindo das evidencias (estudos prévios) que o uso
do FAW pode ser implementado em ultra-baixo consumo de energia, este estudo busca
desvendar se a hipdtese de que o uso do filtro para compor um sistema de medicao da TEB
em marcapasso implantavel, em substituicao a outros dispositivos que tem maior consumo
de energia (como os conversores digital para analégico e os filtros digitais) pode melhorar,
ou pelo menos manter a acuracia na medicao da TEB e de suas componentes cardiacas e
respiratorias. Para verificar esta hipdtese, sao propostos dois novos subsistemas baseados
no FAW, para serem aplicados no sistema de medi¢ao da TEB em marcapassos cardiacos

implantaveis, sendo eles:

1. Gerador de corrente senoidal para modulacao da TEB,;

2. Decompositor da TEB em suas componentes cardiaca (Z¢) e respiratéria (Zg).
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O primeiro sistema proposto, o Gerador de Corrente Senoidal, consiste em usar o filtro
analogico wavelet para eliminar os harmoénicos de uma onda quadrada, deixando somente
um tom, com intuito de criar um sinal com caracteristicas senoidais. A partir disso, produzir
métricas de desempenho — como a Distor¢ao Harmonica Total (THD) e a Faixa Dinamica
Livre de Espurios (SFDR) - para validar a proposta frente a outros trabalhos. Em outra
andlise, o sinal proposto é aplicado em um sistema de Deteccao Médulo e Fase (MPD) para
recuperar a TEB e avaliar a acuracia do sistema. O resultado obtido é comparado com

outros estudos publicados.

O segundo método apresentado, o Decompositor da TEB, se trata de um sistema que
separa o sinal da TEB em suas componentes cardiaca e respiratéria. O sinal da TEB
utilizado neste estudo é gerado a partir de um Sintetizador de Sinal da Bioimpedancia
(BISS). O processo de decomposi¢ao tem com elemento principal o FAW, que é inserido
num arranjo de realimentacao cruzada com outro filtro passa baixo do tipo butteworth, em
que os sinais cardiaco e respiratorio sao separados por meio da combinacao de filtragem
no dominio do tempo e da frequéncia. Alguns testes qualitativos da separacao da TEB
sao mostrados, em que as frequéncias analisadas sao tipicas de usuarios de marcapasso. O
sistema do Decompositor da TEB também ¢é avaliado junto a arquitetura geral apresentada,
envolvendo o Gerador de Corrente Senoidal e o sistema de deteccao MPD. A métrica de

desempenho, aplicada para revelar a acurécia, foi a Raiz do Erro Quadratico Médio (RMSE).

Os resultados mostram que o sinal senoidal apresentado tem uma amplitude de pico de
10 A a uma frequéncia de 10 kHz. Sua analise espectral mostra uma THD de 1,4% e uma
SFDR 36,7 dB, esses resultados se mostraram promissores em comparacao com o estado da
arte de sinais de modulacao da TEB em marcapasso, ja que os melhores resultados publica-
dos haviam sido com o pseudo-seno que teve 2,3% de THD e 32,8 dB de SFDR. Além disso,
a acuracia obtida pelo sinal senoidal aplicado na modulagao da TEB em um sistema do tipo
MPD foi de 0,11 Qgprg, para valores de impedancia na faixa de 100 € até 3300 2. Esse
resultado mostra que a precisao encontrada nesse estudo foi equivalente ao estado da arte
de sistema de medicao da TEB em marcapasso, sendo que o melhor resultado publicado,
foi pseudo-seno que obteve uma acuracia de até 0,13 €2,.,,,. Ja o sistema de decomposicao
da TEB, conseguiu separar os componentes Z¢o e Zg em diferentes frequéncias, sendo elas
valores tipicos de usuarios de marcapasso. Uma andlise qualitativa dos resultados da decom-
posicao da TEB, comparando com as publicagoes do estado da arte, indica que os resultados
sao pelo menos equivalentes ao estado da arte. Em outra andlise o decompositor proposto
tem a vantagem de nao utilizar componentes digitais, o que abre espaco para possibilidade
de ser utilizado em sistema implantdaveis sem comprometer o consumo de energia. Adicio-
nalmente o estudo apresenta uma acuracia da decomposi¢cao da TEB, em que Z ficou entre

22,8 mQRMS até 92,7 mQRMS € para ZR foi de 27,3 mQRMS a 74,7 mQRMS.

Portanto, os resultados encontrados permitem concluir que houve avanco no conheci-

mento cientifico, demonstrado pela descricao de uma nova tecnologia para modulagao e
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decomposicao da TEB, onde os seus parametros de desempenho para o sistema de medicao
da TEB foram revelados pela primeira vez. Além disso, os resultados deixam um caminho
promissor para que novas investigagoes possam ser realizadas: tanto na continuidade deste
trabalho com a implementacao de circuitos integrados quanto fazendo a transferéncia de

conhecimento para outras areas, como a de dispositivos vestiveis e telecomunicagoes.

Palavras-chave: TEB, Gerador de Corrente Senoidal, Decompositor da TEB, Filtro Analdgico

Wavelet, Marcapasso.



ABSTRACT

Cardiovascular diseases are the leading cause of death among human beings in recent
years, representing 50% of them in developed countries, according to the European Society
of Cardiology. In Brazil, it corresponds to 30% of registered deaths according to the
Brazilian Society of Cardiology. These figures are the main concern of modern medicine
considering that, according to the World Health Organization, 80% of premature heart

diseases are preventable.

The heart of a healthy person is able to vary the frequency of the beats, according
to the metabolic demand of his body. When this is not possible, an implantable cardiac
pacemaker is used to regulate cardiac activity in an induced way. With that, a sensor
was necessary to indicate the metabolic demand to the pacemaker. Studies carried out
in the last decade have shown that thoracic electrical bioimpedance (TEB) is an efficient
physiological variable for this task. However, the TEB acquisition process, in pacemakers,
is quite complex; Mainly, because it involves modulation processes in a physiological
environment, in which there are other signs present, which make it difficult to separate
TEB.

With the evolution of microelectronics, the design of the pacemaker system has also
changed; New studies suggest different signs of modulation and other methods to separate
TEB, and the results have shown promise. Despite this, only a few modulation signals
and few analog filters have been tested in pacemaker systems, especially due to the severe
limitations on power consumption imposed by an implantable device. On the other hand,
advances have been made in research with analog wavelet filters, showing that this element

can be implemented with low energy consumption, compatible with implantable systems.

In this context, observing previous studies that indicate that the use of FAW can
reduce the energy consumption of the TEB measurement system in artificial pacemakers,
the following scientific hypothesis is formulated: based on the evidence (previous studies)
that the use of FAW can To be implemented in ultra low energy consumption, this study
seeks to discover if the filter can compose a TEB measurement system in an implantable
pacemaker, replacing other devices that have higher energy consumption (such as DAC
and digital filters), and more In addition, the Verification of its use can improve or at
least maintain accuracy in the measurement of TEB and its breakdown into cardiac and
respiratory components. To verify this hypothesis, two new subsystems based on FAW are
proposed, to be applied in a TEB implantable cardiac pacemaker measurement system,

being:

1. Sinusoidal current generator to modulate TEB;

x1



2. TEB signal decomposer into cardiac (Z¢) and respiratory (Zg) components.

The first proposed system, a sinusoidal current generator, consists of using the analog
wavelet filter to eliminate the harmonics of a square wave, leaving only one tone, to create
a signal with sinusoidal characteristics. From there, generate performance metrics, such
as Total Harmonic Distortion (THD) and Spurious Free Dynamic Range (SFDR), to
validate your proposition against other work. In another analysis, the proposed signal is
applied in a Module and Phase Detection (MPD) system to retrieve the TEB and evaluate

the accuracy of the system. The result obtained is compared with other published studies.

The second method presented, the TEB decomposer, is a system that separates the
TEB signal into its cardiac and respiratory components. The processed TEB signal is
generated from a bioimpedance signal synthesizer (BISS). The decomposition process
has as its main element the analog wavelet filter, which is inserted in a cross-feedback
arrangement, where the cardiac and respiratory signals are separated by the combination:
filtering in the time and frequency domain. Some qualitative evidence of TEB separation
is shown, adjusted to the typical rates of pacemaker users. The system is also evaluated
with the general architecture presented, which involves the sinusoidal current generator
and the MPD detection system. The performance metric, applied to reveal precision, was

the root mean square error (RMSE).

The results show that the presented sinusoidal signal has a maximum amplitude of
10 pA at a frequency of 10 kHz. Their spectral analysis shows a THD of 1.4% and
an SFDR of 36.7 dB, these results were promising compared with state-of-the-art of
TEB modulation signals in pacemakers, since the best published results had been with
the pseudo-sinus which had 2.3% THD and 32.8 dB SFDR. Furthermore, the precision
obtained by the sinusoidal signal applied in the TEB modulation in an MPD type system
was 0.11 Qgas, for impedance values in the range from 100 €2 to 3300 €2. This result
shows that the precision found in this study was equivalent to the latest generation TEB
measurement system in pacemakers, with the best published result, the pseudo-sinus
obtained up to 0.13 Qgys. The TEB decomposition system, for its part, was able to
separate the Zo and Zi components at different frequencies, being typical values for
pacemaker users. A qualitative analysis of the TEB decomposition results, comparing
it with state-of-the-art publications, indicates that the results are at least equivalent to
the state of the art, however, the main advantage of not using digital components, which
opens space for the possibility of being used in implantable systems without compromising
energy consumption. Also, the study has a precision of Zo between 22.8 m{Qzyrs up to

92.7 mQRMS and for ZR it was 27.3 mQRMS to 74.7 mQRMS.

Therefore, the results found allow us to conclude that there was an advance in sci-

entific knowledge, demonstrated by the description of a new technology for modulation
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and decomposition of TEB, in which its performance parameters were revealed for the
first time for the measurement system of TEB. In addition, the results leave a promising
path for further research to be carried out: both in the continuity of this work with the
implementation of integrated circuits and in the transfer of knowledge to other areas,

such as wearables and telecommunications.

Keywords: TEB, BioZ, Sinusoidal Current Generator, TEB of Decomposer, Analog

Wavelet Filter, Pacemaker.
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1 INTRODUCAO

Este trabalho aborda um novo método baseado em Filtros Analdgicos Wavelets
(FAW), para modular e decompor o sinal da Bioimpedancia Elétrica Toracica, do inglés
Thoracic Electrical Bioimpedance (TEB) nas suas componentes cardiaca e respiratéria.
Mais especificamente, para aplicacao em marcapassos cardiacos artificiais. O presente
capitulo apresenta a motivacao de todo o trabalho, fazendo um estudo da area de bioim-
pedancia elétrica e suas principais aplicagoes, evidenciando sua importancia e algumas
lacunas que ainda existem e precisam ser solucionadas. As técnicas existentes de mo-
dulacgao e separacao da TEB sao discutidas, mostrando suas vantagens e limitacoes. Nesse
contexto, algumas hipdteses sao discutidas ainda na forma de perguntas de pesquisa, com

vista em seus possiveis impactos na engenharia biomédica e pesquisa cientifica.

1.1 CONTEXTUALIZAGAO

Com o aumento continuo da expectativa de vida da populacao, a prevaléncia de
doencgas cronicas teve um impacto sobre a estrutura socioecondomica da sociedade em
termos de aumento das despesas médicas [6]. Esse problema levou a novos avangos
tecnoldgicos para melhorar os cuidados com a saude dos cidadaos. Varias tecnologias
para o monitoramento da condi¢ao de saide estao sendo desenvolvidas, como os sistemas
vestiveis, em que o proprio usuario passa a fazer o acompanhamento de suas comorbi-
dades, ou os sistemas implantaveis de baixa poténcia, que ao incluir as tecnologias de
comunicag¢ao sem fio, permitem que a equipe médica faga um monitoramento remoto da
condigao de saide do paciente [60]. Entre essas tecnologias, a bioimpedancia ocupa um
lugar de destaque, pois permite fornecer uma visao sobre diversos parametros dos tecidos

bioldgicos, sem a necessidade de procedimentos complexos.

Os primeiros estudos conhecidos, envolvendo eletricidade e tecido biolégico ocorre-
ram no século XVIII; foram feitos pelos italianos Luigi Galvani, que criou a chamada
ciéncia do galvanismo, e Allessandro Volta com a criagao de suas pilhas voltaicas. Esses
estudos permitiram estimular os tecidos com uma tensao elétrica conhecida. Os proximos
avancos importantes nesse campo foram feitos pelo alemao Emil Du Bois-Reymond, em

1860, que desenvolveu o estudo das propriedades elétricas ativas dos tecidos, chegando a



conclusao que sao constituidos por uma série de “moléculas elétricas”. Nesse estudo, ele
observou que o comportamento do musculo ao ser estimulado eletricamente é fruto da
interagao do sinal elétrico com essas moléculas nativas [61]. O termo impedancia elétrica
s6 foi proposto mais tarde, em 1886, por Oliver Heaviside para explicar a resisténcia da
passagem da corrente elétrica nos materiais. O acréscimo do prefixo bio, formando a
palavra bioimpedancia, surgiu para denotar que o material em questao tinha a natureza
bioldgica, ja que se referia a capacidade do tecido bioldgico de se opor a passagem do
fluxo de corrente elétrica [14]. Outros avangos vieram somente no inicio do século XX
quando, em 1910, quando Rudolf Hober obteve a primeira evidéncia experimental de
que o interior eletrolitico da célula possuia membrana dielétrica resistiva ao seu redor.
Suas experiéncias demostraram que a condutividade dos globulos vermelhos, compactados
eram dependentes da frequéncia, uma vez que seu valor aumentava em altas frequéncias
(MHz) [10, 61]. A demonstracao seguinte, apés Héber, foi relatada em 1922 por Maurice
Philippson, um bélga que foi pioneiro na radiodifusao, ao descobrir que a capacitancia
também variava de forma inversamente proporcional com a frequéncia [58]. Em 1924,
Hugo Fricke ampliou bastante esse trabalho, analisando e determinando a capacitancia
especifica da membrana de um glébulo vermelho em uma ampla faixa de frequéncias.
Mais tarde, em 1926, Fricke e Stern Morse constataram que a permissividade dos tecidos
da mama, na frequéncia de 20 kHz, era maior em tecidos com tumor nao-maligno do que
em tecidos normais, sugerindo essa andlise para avaliar a existéncia de tumores [10, 61].
No comeco da década de 1940, os irmaos Kenneth e Robert Cole propuseram uma teoria
que hoje é universalmente aceita para descrever a impedancia nos tecidos por meio da sua

caracterizacao em dielétricos distribuidos numa escala de constantes de relaxacao [14, 58].

Atualmente, as aplicacoes da bioimpedancia envolvem a avaliacdo de fenémenos
biolégicos de diversas naturezas. Na area da saide, estd presente em procedimentos como
Tomografia por Impedancia Elétrica, do inglés Electrical Impedance Tomography (EIT)
[66], que é uma técnica usada para imagiologia de partes do corpo, como pulmoes e
coracao, fazendo uso de multiplos sinais de bioimpedancia; ou Miografia por Impedancia
Elétrica, do inglés FElectrical Impedance Myography (EIM) [63], que é uma técnica usada
na avaliacao da saiide muscular que se baseia na medicao das caracteristicas da im-
pedancia elétrica dos musculos; ou Pletismografia por Impedancia Elétrica, do inglés
FElectric Impedance Plethysmography (EIP) [59], que é um método para determinar a
alteragao dos volumes de tecido no corpo [14, 20]. Além disso, a bioimpedéancia pode
ser usada na detecgao de cancer [43], do volume da bexiga [72], densidade de bactérias
numa amostra [32], no monitoramento de processos de isquemia [1], rejeicao de dérgaos
transplantados [71], qualidade de carnes [5], composi¢ao corporal (massa e gordura) [§],

parametros de diabetes [27], etc.

O processo de medicao da bioimpedancia envolve injetar uma corrente elétrica através



do tecido bioldgico; a partir disso, uma tensao elétrica especifica é gerada. O valor dessa
tensao depende da composicao do tecido e da frequéncia da corrente injetada. A bioim-
pedancia é obtida dividindo a tensao medida pela corrente que foi aplicada no tecido[14].
Inicialmente, os aparelhos que faziam essa medicao de bioimpedancia eram tradicional-
mente de bancada, volumosos, pesados e com consumo de energia elevado. Atualmente,
com os avancos da microeletronica, a funcao principal desses analisadores pode estar inte-
grada em um tnico chip, na forma de biossensores vestiveis [50] ou implantaveis [74], que
possuem menor consumo de energia, ocupam menos espaco e tém maior sensibilidade.
Diante dessa nova realidade as pesquisas, envolvendo novos projetos de engenharia neste
ramo tornam-se cada vez mais desafiadoras, exigindo arquiteturas robustas com baixo

fator de forma e ultra-baixo consumo de energia [62].

Nos dispositivos vestiveis e em grande parte dos implantaveis, existe um grande in-
teresse no monitoramento da frequéncia cardiaca e do ciclo respiratorio, pois esses sao
alguns dos sinais vitais do corpo humano. Esses sinais podem indicar ao usuério ou
equipe médica a existéncia de doengas ou distirbios no sistema cardiorrespiratério [49].
Neste contexto, a TEB vem ganhando destaque nesses dispositivos, pois trata-se de uma

grandeza cujo valor estd atrelado a estes sinais vitais.

As relagoes entre a bioimpedancia e as mudangas cardiolégicas comecaram a ser
investigadas na década de 1930 por Atzler e Lehmann, que relacionaram as mudancas
na impedancia com a atividade mecanica do coragao. Em 1940, Jan Nyboer percebeu
que as mudancas na impedancia do téorax humano estao relacionadas a um volume de
sangue pulsatil. Em meados da década de 70, Kubicek usou esses estudos para apresentar
as primeiras pesquisas orientadas ao uso clinico da impedancia [44]. Mas somente nas
ultimas décadas, apds os avangos na microeletronica e computagao, é que o marcapasso

passou a utilizar a bioimpedancia para ajustar a frequéncia cardiaca.

O marcapasso artificial cardiaco foi criado, em 1932, pelo cardiologista Albert Hyman.
A primeira pessoa a receber um implante de marcapasso foi o engenheiro Arne Larsson,
durante uma cirurgia realizada pelo médico Ake Senning, em 1958 [16]. Desde entao, as
taxas de implantes desse dispositivo vem crescendo anualmente [70]. Em 2004, a empresa
Medtronic langou o primeiro marcapasso que usava bioimpedancia para avaliar o risco
de infarto, usando um algoritmo chamado OptiVol. Esse algoritmo disparava um alarme
sonoro quando o valor da TEB era inferior a 60¢2, o que indicava que o nivel de fluido

nos pulmoes estava elevado [65].

Uma pessoa em condigoes fisioldgicas normais aumenta a demanda metabdlica do or-
ganismo durante o exercicio fisico. Isso é refletido por meio da elevacao do débito cardiaco,
que tem como principal mecanismo para obter esse efeito o aumento da frequéncia

cardiaca. Uma vez atingida a compensagao hemodinamica necesséaria, as propriedades



cronotrépicas e inotrépicas enviam sinais ao cérebro para ajustar a frequéncia cardiaca,
formando um sistema de malha fechada. Porém, quando uma pessoa adquire Incompeténcia
Cronotropica (IC) esse mecanismo para de funcionar, pois essa patologia impede o coragao
de modular a frequéncia cardiaca, levando a reducao do débito cardiaco e do pico de con-
sumo de Oy [47], causando, entre outros sintomas, fadiga, palpitagao e acimulo de liquido
no corpo [68]. Essa doenga é progressiva e ocorre, principalmente, em pessoas que usa-
ram o marcapasso para compensar o Bloqueio atrioventricular, do inglés Atrioventricular
Block (AVB) ou tiveram um acidente cardiovascular. Alguns estudos apontam a in-
cidéncia de IC em 53% dos pacientes com implante de marcapasso hd mais de 2 anos, e
em 70% naqueles com mais de 4 anos [68]. Para compensar essa perda do controle natural
da frequéncia cardiaca, foi necessario incluir nos marcapassos cardiacos uma tecnologia
capaz de identificar o valor ideal dessa frequéncia, mas era preciso nao comprometer o

consumo de energia e também a estrutura atual do dispositivo.

Assim, os marcapassos que inicialmente eram usados apenas para tratamento do AVB,
comecaram a partir da década 90, a utilizar a TEB para tratar a IC, sendo que a TEB
ficou responsavel por indicar a demanda metabdlica do organismo ao marcapasso, que
com isso passou a ser capaz de regular a frequéncia cardiaca de forma independente do
sistema nervoso central [70]. Antes da TEB, outras varidveis foram testadas para indicar
a demanda metabodlica, como: pH venoso, pico de aceleracao endocardica, a tempera-
tura venosa central, volume de ejecao do ventriculo direito, intervalo QT e o sensor de
aceleragao do movimento. Essa ultima medida é a que foi mais utilizada nos primeiros
projetos, sendo obtida por um sensor conhecido como acelerometro, que tem boa veloci-
dade de resposta ao medir as vibragoes de um paciente realizando uma atividade fisica.
Porém, ao longo do tempo, foi visto que sua sensibilidade sobre a demanda fisiologica era
baixa em determinadas situacoes, como em exercicios isométricos que nao envolvem ace-
leragao, como segurar um carga ou em atividades de duracao prolongada e com aceleracao

constante, mas a demanda metabdlica vai aumentando ao longo do tempo [47].

Neste contexto, o uso da TEB para indicar a demanda metabdlica em marcapassos
foi impulsionado, a principio, pelo fato de nao ser preciso grandes mudancas no projeto
do marcapasso, ja que a TEB poderia ser medida utilizando os proprios eletrodos que
fazem o estimulo do tecido miocardio [47], mas avancos tecnolégicos mostraram que é
possivel obter, através da decomposicao da TEB, informacoes sobre parametros cardiaco
e respiratério. Esses parametros permitem um monitoramento de continuo do coragao e
pulmoes, seja para controle da frequéncia cardiaca ou para fazer diagnodstico de outras

comorbidades associadas a esses parametros fisiologicos.

A componente respiratoria da TEB permite avaliar o volume minuto, ja a componente
cardiaca entrega o volume sistolico. Essas duas variaveis refletem a demanda metabdlica

e podem mudar em resposta a acao do marcapasso no coragao, formando um sistema



em malha fechada semelhante ao encontrado nos individuos saudéaveis, permitindo que a
medic¢ao da TEB possa ser usada para alterar a taxa de estimulagao do musculo cardiaco
[76]. Por outro lado, a TEB tem suas limitagoes, como sua resposta lenta devido a baixa
frequéncia das variaveis associadas. Por essas razoes, os marcapassos modernos fazem uso
tanto da TEB quanto de outros sensores, como o acelerometro. Ja que essa combinag¢ao

possibilita otimizar o funcionamento do marcapasso para o paciente [68].

As arquiteturas mais conhecidas de sistemas na medicao de bioimpedancia sao as
abordagens de Transformada Répida de Fourier, do inglés Fast Fourier Transform (FFT),
o Analisador de Resposta em Frequéncia, do inglés Frequency Response Analyzer (FRA)
e Detector de Mddulo e Fase, do inglés Module Phase Detection (MPD). Os sistemas
baseados no método FFT requerem um sinal de modulacao em banda larga, como um
sinal multi-seno, o que demanda um processamento digital intensivo [24], nao sendo
compativel com sistemas implantaveis e fugindo do escopo deste trabalho. Ja os métodos
FRA e MPD, tradicionalmente, utilizam uma corrente de modulacdo com frequéncia
Unica e, em casos especificos, onde é necessario observar a bioimpedancia ao longo de

faixa espectral, a frequéncia é alterada em cada ciclo de medicao, fazendo uma varredura.

Os sistemas baseados no FRA sao os mais populares para recuperar a TEB. Nessa
abordagem a bioimpedancia é recuperada na forma cartesiana, com parte real e ima-
ginaria. Quando esse processo envolve sinais demodulantes que estejam em fase ou em
quadratura com a corrente de modulagao, essa configuragao do sistema FRA ¢é conhecida
como Demodulagao Sincrona, do inglés Synchronous Demodulation (SD) ou simplesmente
Lock-in, algo bem parecido com a cldssica Modulagao de Amplitude, do inglés Amplitude
Modulation (AM) de receptores de radio. Por outro lado, se as componentes real e ima-
ginaria forem recuperadas por meio de amostragem, observando os momentos em que o
sinal de modulagao cruza os picos e zero, o processo passa a ser chamado de Amostragem

Sincrona, do inglés Synchronous Sample (SS).

Apesar da popularidade do sistema FRA, alguns estudos mais recentes vem utilizando
uma abordagem MPD. Esse sistema se mostrou menos suscetivel a erros de sincronismos,
pois nao utiliza sinais de demodulacao em quadratura ou amostragem em alta frequéncia
para recuperacao da TEB. A recuperacao da TEB ocorre por meio do uso de comparado-
res e detector de pico, sendo feito diretamente na forma polar, ja que os valores medidos
sao o modulo e a fase. Nos sistemas FRA, o modulo e a fase precisam ser calculados

a partir dos parametros cartesianos, aumentando a demanda pelo processamento digital

24, 30].



1.2 FORMULAGAO DO PROBLEMA CIENTiFICO

O avanco da microeletronica modificou a forma como sao tratadas as doencas cardi-
ovasculares, nas tltimas décadas. Diversos estudos foram propostos, com novas técnicas
para modular [76, 41, 51}, detectar [30, 62, 24] e decompor [37, 54, 45, 39] a TEB. Porém,
quando se fala em marcapassos, muitas dessas propostas ainda nao puderam ser imple-

mentadas, devido ao consumo de poténcia apresentado nesses trabalhos.

Os geradores de corrente de modulacao, baseados em conversores digital-analdgico,
do inglés Digital-to-Analog Converter (DAC), e os decompositores da TEB com filtros
digitais, tendem a consumir muita energia o que, a principio, dificulta suas utilizacoes em
dispositivos implantaveis. Isso porque o consumo de poténcia aumentaria o nimero de
cirurgias para substituicao de baterias, elevando o risco para os pacientes, como infecgoes
ou complicacoes cirurgicas. Além disso, o custo do tratamento também seria afetado,

pois a troca da bateria, na pratica, significa a troca de todo o case do dispositivo, que é
blindado.

O tipo de sinal de modulagao ideal para TEB ¢é o senoidal, que possui apenas um
tom no dominio da frequéncia; contudo, os estudos que envolvem esse tipo de sinal geral-
mente utilizam Osciladores Controlados por Tensao, do inglés Voltage-Controlled Oscilla-
tor (VCO), e tendem a ter alto consumo de poténcia [21]. Com isso, o sinal mais comum
de medicao da TEB, em marcapasso, ¢ a onda quadrada, devido & baixa complexidade do
seu projeto e o baixo consumo de energia [41]. Além disso, sua natureza binaria garante
boa interface com o mundo digital. Por outro lado, o espectro da onda quadrada possui

a presenca dos harmonicos impares que, durante a modulacao, introduzem erro no sinal
da TEB, medido [41].

Nos ultimos anos, diversos estudos vém propondo novos tipos de ondas como alter-
nativa para sinais de modulagdo em marcapassos, como por exemplo: quadrada [75],
semi-quadrada [51], pseudo-seno [41] e semi-rampa [76]. Mas esse, ainda é um campo
de pesquisa a ser explorado, pois apesar de terem resultados promissores, o consumo
de energia ainda pode ser reduzido, ja que, com excecao da onda quadrada, esses sinais
utilizam DAC em seu projeto. Além disso, apesar do progresso apresentado, a Distor¢ao
Harmonica Total, do inglés Total harmonic distortion (THD), desses sinais é elevada em

relagao a aplicagoes de qualidade médica, mostrando que existe espaco para pesquisa.

Na medicao da TEB extracorpéreo, onde nao existe uma dura restricao ao consumo
de energia, a maioria das aplicagbes usa sinais senoidais para modulagao [21, 40, 22].
Existe uma diversidade de propostas para geracao desse tipo de sinal; entre elas, o es-
tudo que usa o filtro passa banda para eliminar os harmoénicos da onda quadrada [9]
se mostrou promissor para uso em marcapasso, desde que seja possivel implementar o

filtro passa banda em baixo consumo de energia. Os FAW, proposto por [19], podem



gerar quando estimulados com impulso uma boa aproximacao analdgica da 1° derivada
da fungao gaussiana [18]. Esse sinal, por ser uma wavelet, possui média zero, o que é
essencial em aplicagoes envolvendo tecidos cardiacos; também pode ter seu par em qua-
dratura gerado por meio da 2° derivada da funcao gaussiana. Além disso, os estudos
prévios realizados com esse filtro [18], mostraram que ele pode ser implementado com um

consumo de poténcia inferior a 350 nWW.

Neste contexto surgem as primeiras perguntas de pesquisas deste trabalho: sabendo
por meio de estudos prévios, que o FAW pode ser implementado com um consumo de
energia ultra-baixo. Qual seria o valor da acurédcia obtida por um sinal de corrente de
modulagao gerado por um FAW na medicao da TEB e de suas componentes cardiaca e
respiratoria em sistemas de marcapasso implantavel? Além disso, quais os coeficientes
das matrizes para formar esse FAW que o levaria a atenuar os harmonicos impares de uma
onda quadrada e gerar uma corrente de modulacao do tipo senoidal? E também, quais
seriam os parametros de THD e Faixa Dinamica Livre de Esptrios, do inglés Spurious-

Free Dynamic Range (SFDR) obtidos com esse sinal modulagao?

Outro aspecto a ser analisado nesse trabalho, ocorre apds o sistema recuperar a TEB,
isso porque ainda é preciso separa-la em componentes cardiaca e respiratoria, pois sao
essas variaveis que sao uteis ao marcapasso, no controle do funcionamento do coracao e no
diagndstico de outras doengas [52]. Essa tarefa de separar a TEB em seus componentes
lteis nao é uma tarefa trivial, o que pode ser refor¢ado, de acordo com [34], pelos seguintes

argumentos:

1. os sinais cardiacos e respiratérios da TEB podem compartilhar a mesma banda de

frequeéncia;

2. a TEB nao é um sinal estaciondrio, ja que pode variar com a frequéncia cardiaca e

o ciclo respiratério;

3. as componentes da TEB sao sinais de baixa frequéncia, o que dificulta o monitora-

mento em tempo real;

4. existe uma grande diferenga de magnitude entre componentes da TEB.

A principio, em sistemas implantdveis, o ideal é utilizar os circuitos mais simples
possiveis; porém, o uso de filtros passivos [52] atendem somente nas situagoes onde o
sinal da TEB se encontra em regime estacionario, o que geralmente ocorre em individuos
saudaveis, na condi¢ao de repouso, o que foge do escopo desse trabalho, que visa propor
uma solugao para pessoas que possuem uma patologia e necessitam de monitoramento
continuo por meio do marcapasso. Nesse cendrio, com intuito de explorar mais o pro-

blema, é preciso analisar outras solucoes de separacao da TEB, aplicadas em outro con-



texto, e verificar sua viabilidade para o uso em marcapasso, o que sera feito nos paragrafos

a seguir.

As primeiras propostas de separacao da TEB surgiram em meados dos anos 90 e,
com o avanc¢o da computacao, elas eram voltadas para exames externos, ja que envolvem
uso de algoritmos de processamento digital. Em 1986 [78] propos utilizar a média dos
conjuntos (a ensemble averaging) para extrair a componente cardiaca da TEB. Porém,
essa técnica tem como desvantagem o fato de precisar fazer a média dos sinais, durante
um certo intervalo de tempo, o que nao é possivel em aplicagoes de monitoramento em
tempo real. Em 1998, [57] propés um método baseado em filtros Wavelets digitais, uma
analise espectral que requer decompor o sinal em niveis, para sua representacao; a grande
dificuldade desse método € a selecao do limiar, na qual a separagao do componente 1til dos
ruidos é realizada. Outro método de processamento digital, que surgiu mais recentemente,
¢ a Analise de componentes Independentes, do inglés Independent Component Analysis
(ICA); alguns estudos vém utilizando esse método para a separagao da TEB [48, 54].
Porém, pelo fato do método precisar de um conjunto de amostras do mesmo sinal para
ser executado, acredita-se que é inviavel as aplicacoes da TEB em tempo real, pois se
trata de uma variavel complexa que dependente da frequéncia, tempo e da posicao dos

eletrodos.

Outra abordagem que vem sendo estudada por pesquisadores, para separar a TEB é
a filtragem adaptativa com filtro passa banda [38, 53] que se move em torno da frequéncia
central do sinal cardiaco. Uma desvantagem dessa solugao € a supressao das componentes
de mais alta frequéncia do sinal que ficam fora da banda do filtro. Esse método tem como

carateristica a necessidade de um sinal de referéncia, para ajustar sua frequéncia central.

Em estudos mais recentes, [36] propos decompor a TEB por um método adaptativo
baseado em um modelo digital para gerar a componente cardiaca baseada em parametros
da TEB, chamado Sinal Modelado em Circuito Fechado, do inglés Signal-shape locked
loop (SSLL). Nesse método a componente cardiaca é modelada utilizando o conjunto
de sinais ortonormais, chamado de base ortonormal especifica da aplicagao, do inglés
Application-Specific Orthonormal Basis (ASOB). Mais adiante, o mesmo autor propos
uma nova abordagem usando dois canais com compensacao cruzada, por meio da Anélise
de Espectro Singular, do inglés Singular Spectrum Analysis (SSA) - uma ferramenta nao
paramétrica para analise e processamento de séries temporais, que permite decompor

sinais em tendéncias, componentes periédicos e ruidos que variam lentamente [39].

Em sintese, as solucoes envolvendo compensacao cruzada apresentaram resultados
promissores na separacao da TEB; o problema é que o método envolve o processamento
digital de sinais, o que de acordo com [62] devem ser evitados nos projetos de marca-

passos implantéaveis, pois circuitos digitais requerem a maior parte da energia disponivel



em dispositivos biomédicos. Avaliando esse cenario e observando que o FAW ainda nao
foi explorado nessa analise de decomposicao da TEB, surgem outras perguntas de pes-
quisa, sendo elas: com qual qualidade o FAW pode separar as componentes cardiacas e
respiratorias da TEB, e qual o valor da sua acurdcia nessa separacao? Quais seriam os
valores dos coeficientes das matrizes do FAW para que possa ser usado nesse processo
decomposicao TEB? Como os coeficientes do FAW podem ser adaptados para compensar

a dinamica da variacao da TEB ao longo do tempo?

1.3 PROPOSTA

Analisando o estado da arte descrito na secao anterior, é possivel notar que ainda
existe espago para avango nas pesquisas, tanto na geracao de sinal de modulagao quanto

na decomposicao da TEB.

As pesquisas envolvendo a proposta de novos tipos de sinais de modulagao ([76, 41,
51]) indicam que ainda néo existe um consenso entre os pesquisadores na escolha do sinal
de modulagao da TEB. Os FAW, proposto por [19], podem ser implementados de forma
analdgica e segundo o trabalho de [28], o FAW pode ser implementado em ultra-baixa
poténcia, ja que o consumo total de energia do filtro no seu estudo ficou abaixo de 350
nW. Além disso, o FAW ainda nao foi testado para gerar sinais de modulacao. Assim, a
primeira parte da proposta é usar esse FAW, para suprimir os harmonicos de uma onda

quadrada, e gerar um sinal de modulacao da TEB.

Quanto aos Decompositores da TEB, os filtros adaptativos passa banda de [38, 53]
que usam um sinal de referéncia mostraram-se promissores na separagao da componente
cardiaca. Além disso, os estudos de [36] mostraram que a separacao da TEB no dominio
do tempo, com a modelagem do sinal cardiaco, obteve bons resultados. Porém, por
serem aplicagoes digitais, sao estudos destinados a dispositivos nao implantdaveis. Assim,
sabendo que o FAW possui um espectro no formato semelhante a curva de gauss (sino),
0 que o caracteriza como um passa banda e favorece a correlacao com o formato da
componente cardiaca da TEB, a segunda proposta deste trabalho é usar esses métodos
de [38, 36] de forma combinada, substituindo o filtro passa banda digital em [38] pelo
FAW, com intuito de separar a componente cardiaca; e usando também a estratégia de
separa¢ao no dominio do tempo [36], por meio de uma compensagao cruzada com um

Filtro passa baixas, do inglés Low Pass Filter (LPF) separar a componente respiratéria.

Portanto, diante das lacunas apresentadas, o trabalho propoe o uso dos FAW para
gerar um novo sinal de modulagao da TEB, baseado na técnica [9]; e também utilizd-lo
na decomposicao da TEB em suas componentes cardiaca e respiratéria, combinando a

técnica de filtros adaptativos [53], com ideia de extracdo dos harmonicos, nos dominios



de tempo e frequéncia [36].

1.4 OBJETIVOS

1.4.1 Objetivo Geral

O presente trabalho tem como objetivo desenvolver uma nova corrente de modulagao e
um novo processo de decomposicao da TEB nas suas componentes cardiaca e respiratoria.
Essas propostas integram o sistema de medicao da TEB em marcapassos cardiacos arti-
ficiais e buscam obter melhorias nesse sistema através do uso do FAW, gerando métricas

de desempenho e comparando os resultados com o estado da arte.

1.4.2 Objetivos Especificos

Com intuito de alcangar o objetivo geral desse trabalho, tém-se os seguintes objetivos

especificos:

1. Desenvolver um sistema gerador de uma corrente senoidal para modulacao da TEB,
baseado no FAW e capaz de variar seus parametros (amplitude, frequéncia e fase)

ao longo do tempo.

2. Obter e avaliar métricas de desempenho no dominio da frequéncia para a corrente

senoidal gerada.

3. Utilizar a corrente senoidal proposta, num sistema de deteccao da TEB para extrair

a acuracia na medicao da TEB.

4. Desenvolver um sistema de decomposicao da TEB, em suas componentes cardiaca

e respiratéria baseado no FAW.

5. Utilizar, no sistema de decomposi¢ao proposto, um conjunto de sinais da TEB ge-

rados por um modelo e depois verificar a eficiéncia e acuracia na sua decomposicao.

6. Integrar os dois sistemas propostos, numa arquitetura geral de medicao de bioim-

pedancia e avaliar a acuracia de recuperacao das componentes da TEB.

1.5 JUSTIFICATIVA

A aplicagao de novas técnicas de modulagao e decomposicao da TEB para uso em

marcapassos cardiacos melhora a acuracia dos sinais recuperados e auxilia no tratamento
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e diagnostico de doencas cardiovasculares; isso melhora a qualidade de vida do paciente

ou, até mesmo, aumenta o seu tempo de vida.

Uma das grandes dificuldades no processo de modulacao da TEB é a distorgao
harmonica provocada pelo sinal de injecao. A decomposicao da TEB em sinais cardiacos
e respiratorios também nao é uma tarefa facil, visto que os sinais compartilham a mesma
faixa de frequéncias. Além disso, as solucoes apresentadas devem ser compativeis com
dispositivos implantaveis, o que aumenta as restricoes de tamanho e poténcia. Por outro
lado, o FAW apresenta um consumo de poténcia ultra-baixo e seu uso ainda nao foi total-
mente explorado em sistemas de marcapasso. Com isso, sua aplicacao no desenvolvimento
de um novo sinal de modulagao e no sistema de decomposicao da TEB pode melhorar a
precisao na leitura da TEB e na separacao de suas componentes cardiaca e respiratoria,

sem comprometer o consumo de energia do marcapasso.

Portanto, o desenvolvimento desta pesquisa pode gerar uma nova tecnologia para
ser empregada em projetos de marcapassos, capaz de recuperar as componentes da TEB
com precisao superior aos sistemas convencionais. Além disso, ha a possibilidade de que
esta proposta possa ser implementada em outras tecnologias afins, como os dispositivos
vestiveis em que o intuito é monitorar sinais cardiorrespiratérios com baixo consumo de
energia. E possivel ainda, abrir portas para novas pesquisas por meio da transferéncia
de tecnologia para outras areas de conhecimento, aproveitando o desenvolvimento do
sinal de senoidal em outras aplicacoes, tanto na area da saide como na do ramo das

telecomunicacoes.

1.6 ESTRUTURA DA DISSERTAGAO

O restante do texto estd organizado da seguinte maneira: o capitulo 2 apresenta a te-
oria basica acerca funcionamento do sistema circulatério, explicando a fun¢ao do coragao
e dos pulmoes, incluindo as principais carateristicas metabdlicas capturadas pela TEB.
Neste capitulo, também é levantado a teoria geral sobre bioimpedancia, as principais ca-
racteristicas do tecido fisiolégico, modelos de tecidos existentes e a curva de relaxacao. O
capitulo discute também, o estado da arte sobre os sistemas de medicao bioimpedancia,
incluindo o método de funcionamento, técnicas de deteccao e formas de representacao
dos sinais recuperados. Discute-se ainda, os tipos de marcapasso existentes e como a
TEB é usada nestes dispositivos para monitorar as condi¢oes metabdlicas. Para finalizar
o capitulo, a tltima secao mostra a teoria por tras da construcao dos FAW, que sao a

base do método proposto.

O capitulo 3 aborda a metodologia de desenvolvimento da proposta deste trabalho,

buscando critérios de reprodutibilidade e repetibilidade no processo. Ainda neste capitulo
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¢é apresentado o método de andlises aplicado aos resultados, a fim de definir uma métrica

de desempenho.

No capitulo 4, os resultados obtidos com a proposta deste trabalho sao apresentados
e analisados em relacao a outros trabalhos publicados, utilizando a metodologia apre-
sentada e mostrando as vantagens e desvantagens da proposta. O ultimo capitulo desta
dissertacao apresenta as conclusoes do trabalho, destacando as contribuicoes geradas para
a pesquisa cientifica na area da saude. Além disso, apresenta a possibilidade de trabalhos

futuros, que podem se beneficiar das lacunas deixadas neste trabalho.
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2 FUNDAMENTAGCAO TEORICA

Este capitulo aborda os conceitos e as técnicas necessarias para o desenvolvimento do
trabalho. Sao apresentadas as caracteristicas do sistema cardiovascular, a fim de compre-
ender os principais mecanismos e parametros que sao analisados com a leitura da TEB
em marcapassos. Contudo, um estudo detalhado da fisiologia do sistema cardiovascular

nao sera realizado, uma vez que foge do fim principal desta dissertacao.

Ainda neste capitulo serao mostrados os conceitos gerais da bioimpedancia, sua im-
portancia na area de diagnéstico médico e os principais métodos de medigao, empregados
na engenharia biomédica, com enfoque na regiao toracica. Serao abordados também, o
emprego da TEB em marcapassos implantaveis com o objetivo de avaliar o estado da
arte do uso da TEB nesses dispositivos, e quais as suas principais lacunas que podem ser

atacadas.

Um outro ponto estudado neste capitulo é a utilizacao de técnicas com FAW. Anali-
sando sua aplicacao no processamento de sinais biomédicos, elencando suas vantagens e

desvantagens, em comparacao com outros tipos de filtros utilizados na literatura.

2.1 PRINCIPIOS DE FUNCIONAMENTO DO SISTEMA CARDIOVASCULAR

Segundo a Organizagdo Pan-Americana da Satde (OPAS), as doengas cardiovascu-
lares ainda sao a principal causa de morte entre seres humanos no mundo. Entretanto,
a taxa de mortalidade por doencas cardiacas vem caindo constantemente. Isso devido
a descoberta de numerosas doencas relacionadas ao funcionamento do coragao, o que
permitiu, aliado aos avancos tecnologicos, o surgimento de novos tratamentos. Assim,
conhecer os principios de funcionamento do sistema circulatério e do seu 6rgao principal,
que é o coracao, é de fundamental importancia para pesquisas cientificas relacionadas ao
tema [56].

O sistema cardiovascular ou circulatério é o responsavel pelo transporte de substancias
dissolvidas no plasma e que devem ser distribuidas, por meio de fluxo sanguineo cons-
tante, para diferentes partes do corpo humano com objetivo de sustentar o organismo

[33]. O fluxo sanguineo é mantido pelo coragado, que cria uma diferenga de pressao cons-
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tante entre a aorta e veias sistémicas. O fluxo de sangue do coracao para os pulmoes, e
seu retorno ao coracao, é chamado de circulagao pulmonar. J& o percurso feito entre o

coragao, todo o corpo e retorno ao mesmo é denominado circulagao sistémica [33].

O coragao ¢é o principal 6rgao do sistema circulatério. Sua fungao é bombear o sangue
pelo corpo, por isso é tradicionalmente descrito como uma bomba de deslocamento posi-
tivo. Anatomicamente, ele possui apenas dois lados (direito e esquerdo), com diferentes
pressoes e cargas de trabalho. Cada lado tem dois compartimentos com duas valvulas
para regular o fluxo sanguineo, através das camaras cardiacas. As valvulas superiores
sao chamadas atrios e as inferiores, ventriculos. Esses ultimos fazem a maior parte do

trabalho, sendo que o lado esquerdo do coragao trabalha consideravelmente mais [33].

O ciclo cardiaco, que é o periodo entre cada batimento do coracao, comeca com o
bombeamento sanguineo quando o atrio direito entra em relaxamento (didstole) e recebe
sangue do corpo, a partir da veia cava. Em seguida, o mesmo se contrai (sistole) impul-
sionando o fluido a abrir a valvula tricispide e entrar no ventriculo direito, que estd em
diastole. Quando preenchido, o ventriculo direito sofre sistole e encaminha o sangue para
os pulmoes, pela artéria pulmonar, para que la seja oxigenado e, entao, o retorna para o
atrio esquerdo, pela veia pulmonar. O mesmo é impulsionado por sistole para a camara
seguinte, o ventriculo esquerdo, a partir da abertura da valva mitral que, preenchida, se
contrai e direciona o sangue oxigenado para todo o corpo, pela artéria aorta. Na figura
2.1, é mostrada a anatomia basica do coracao, revelando as suas camaras, valvulas e o

sentido do fluxo, em seus principais compartimentos [11].
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Figura 2.1. Ilustracdao da anatomia do coragao, mostrando suas ligacoes com veias,
valvulas e artérias que fazem os caminhos nos quais o sangue entra e sai do coragao.
A parte colorida em azul representa o caminho do sangue desoxigenado e na cor
vermelha o percurso de chegada do sangue oxigenado. Fonte: [55].
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O controle natural do ciclo cardiaco é feito pelo sistema nervoso central, por meio
de uma fonte geradora do potencial de agdao, o chamado nodo sinusal ou marcapasso
natural. Esse nodo esta localizado no atrio direito, mais precisamente na entrada da
veia cava superior. Existe outro nodo chamado atrioventricular, que estd localizado entre
as camaras superiores e inferiores. Ele é responsavel por frear a corrente elétrica, nao
permitindo a contracao de atrios e ventriculos, ao mesmo tempo. Dessa forma, existe um
atraso de 0,1 segundo na passagem desse impulso, do potencial de acao, o que garante
que a sistole atrial leve o sangue para os ventriculos; em seguida, o pulso é conduzido,
através do feixe de Hiss e fibras de Purkinje, para ambos os ventriculos, realizando a
sistole ventricular, que leva o sangue para fora do érgao [11]. O débito cardiaco e o
volume minuto sao mensuracoes possiveis para entender a efetividade de tais movimentos
[69] e esses dois parametros podem ser monitorados por meio da medigao da TEB em

marcapassos cardiacos.

A figura 2.2 indica os eventos ocorridos no lado esquerdo do coracao, durante o
ciclo cardiaco. A curva na parte superior indica a variacao de pressao na artéria aorta
e ventriculo. Ja na parte inferior, mostra as variagoes no volume ventricular. Essas
informagoes sao tuteis para equipe médica avaliar o funcionamento do coracao e fazer o
diagnéstico de possiveis doengas associadas. Assim importante ressaltar que esses dados

podem ser obtidas por meio da medicao componente cardiaca da TEB.
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Figura 2.2. Curvas de pressao e volume no ventriculo esquerdo do coragao, durante
o ciclo cardiaco. Mostrando que, na sistole a pressao no ventriculo aumenta com o
volume, ao fechar a valva mitral, e abre a aorta. Adaptado de: [15].
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O comeco da sistole corresponde ao inicio da contracao isovolumétrica, momento em
que a pressao do ventriculo é superior a pressao atrial, levando ao fechamento da valva
mitral [15].

A capacidade de bombeamento do coracao depende da contratilidade, pré-carga e
principalmente da frequéncia cardiaca. Com isso o débito cardiaco, que é volume de san-
gue que o coracao consegue bombear por minuto, obtido pela multiplicacao da frequéncia
cardiaca pelo volume sistélico, que é o volume de sangue bombeado pelo ventriculo
cardiaco esquerdo em cada batimento [15]. J& a contratilidade, que é a capacidade
do coragao de se contrair sob certos estimulos, é controlada pelo mecanismo de Frank-
Starling, que se refere a capacidade intrinseca do coracao para ajustar a mudanca de

cargas de fluxo de sangue [69, 11, 15].

O sistema respiratério desempenha um papel importante relacionado ao circulatorio.
O nivel geral de atividade do centro respiratério é controlado com base nas necessidades do
corpo. O objetivo final da respiracao é manter concentracoes de diéxido de carbono, ions
de hidrogénio e oxigénio, nos fluidos corporais. Isso é alcangado através das alteracoes na
composicao quimica do sangue e sinais de outras partes do sistema nervoso, que controlam

a atividade respiratéria [42].

O volume minuto é a quantidade de ar total que entra nos pulmoes, por minuto,
determinado pelo produto do volume corrente, que é o volume ar circulado entre uma
inalacao e exalacao pulmonar, pela taxa de respiracao. A relacao entre o débito cardiaco e
o volume minuto auxilia na verificacao da condigao de funcionamento circulatério, ja que
as frequéncias cardiaca e respiratéria, bem como todas as outras variaveis dependentes

dessas, e variam de acordo com a necessidade de nutrigao sanguinea [42].

2.2 PROPRIEDADES ELETRICAS DOS TECIDOS BIOLOGICOS

De acordo com a lei de Ohm, um Corrente Continua, do inglés Direct Current (DC)
que passa através de um material é diretamente proporcional a tensao elétrica (V) e inver-
samente proporcional a resisténcia elétrica (R). Quando trata-se de uma Corrente Alter-
nada, do inglés Alternate Current (AC), a resisténcia torna-se uma fungao da frequéncia
e passa a ser conhecida como impedancia (Z). Assim, o valor da bioimpedancia pode
ser estimado injetando uma corrente elétrica na regiao do tecido e medindo a queda de
tensao ao redor dessa regiao. Ainda usando a lei de Ohm, mas agora com sinais comple-
x0s, o valor da impedancia no tecido para uma frequéncia selecionada pode ser expresso

conforme equagao abaixo:

R =R+ jX =|Z|e?? (2.1)

exc

16



Como Z é um numero complexo, ele pode ser expresso de duas maneiras. Uma é a
forma cartesiana, com parte real (Re(Z)) e imagindria (Im(Z)). A parte real é conhecida
como resisténcia R e a parte imaginaria como reatancia X. Outra maneira de representar
Z é na forma polar, nesse caso, a impedancia pode ser descrita como o modulo |Z] e

defasagem ¢, medida entre a tensao e corrente. Isso é ilustrado na figura 2.3.
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Figura 2.3. Em (a) ¢ mostrado um sinal de tensdo e corrente elétrica, defasados
em . Na parte (b), a impedancia gerada na relagdo V' /I é mostrada em suas duas
possiveis representagoes: médulo/fase (|Z]/¢) e real/imaginarios (R e jX). Fonte:
[74].

Enquanto a resisténcia R indica a dificuldade com que as cargas livres se movem
através de um meio homogéneo, a impedancia X se relaciona a capacidade de cargas
limitadas na polarizacao, trafegarem dentro de um meio heterogéneo, o que também
¢é conhecido como o fenomeno da permissividade. Para entender melhor os aspectos
da permissividade é preciso estudar um pouco mais as propriedades elétricas do tecido

bioldgico, o que sera feito ao longo da proxima secao deste capitulo.

2.2.1 Fenomenos de relaxacao e dispersao

O tecido bioldgico vivo é um condutor eletrolitico, formado pelo agrupamento de
células com diferentes tamanhos e funcoes. Tanto no seu interior quanto no meio ex-
tracelular, as células possuem liquidos ionicos que, ao serem submetidos a uma corrente
elétrica, sofrem processos eletroquimicos no meio celular, onde os fons sao carregados

(positivos, cétions; negativos, anions) [14, 74].

Um conceito importante no estudo das propriedades elétricas do tecido é a chamada
polarizacao. Esse fenomeno pode ser descrito como uma perturbacao induzida por campo
elétrico na distribuicao de carga de um material. E uma propriedade estatica que nao

dependente do tempo, mas apenas do campo elétrico aplicado. A polarizacao pode ser
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endogénica (produzida pelo préprio corpo) ou exogénica (produzida por um campo apli-
cado externamente). Os métodos de medigao de bioimpedancia sdo exogénicos e ocorrem
apos a aplicacao de energia externa, como, por exemplo, uma corrente causada por um
campo elétrico externo. Quando essa energia externa é aplicada para polarizar o mate-
rial, ela pode ser armazenada ou dissipada. No caso da membrana de uma célula viva ela
consome essa energia e transfere ifons através da membrana, de modo que o interior da
célula é carregado negativamente em relacao ao fluido extracelular, que fica com carga po-
sitiva [14]. Essas caracteristicas explicam muitos fendmenos que ocorrem na impedancia

elétrica observada em tecidos biolégicos, sendo os principais a relaxagao e a dispersao.

2.2.1.1 Relaxacao

A relaxacao é um fenémeno que ocorre no dominio do tempo, e estd relacionada ao
tempo gasto para polarizacao das cargas. Como ja dito, a polarizagao é um estado de
conglomerado de células quando submetido a um campo elétrico. Como o deslocamento
de cargas no tecido e a polarizacao nao ocorrem instantaneamente, o tempo associado a
estabilizagao dessas cargas é chamado uma constante de tempo de relaxacao dielétrica
(7). Esse tempo corresponde ao intervalo entre o inicio da movimentagao das cargas,
até atingir o equilibrio no dominio do tempo (polarizacao). Se a frequéncia da corrente
for baixa o suficiente para permitir que todas as cargas tenham o tempo necessério para
mudar de posigao, a polarizacao serd maxima. Mas com o aumento da frequéncia, a
polarizacdo diminui, causando um efeito chamado de permissividade (¢'). Os mecanismos
de relaxamento estao ligados as teorias de polarizagao de contra-ions, heterogeneidade
e os conceitos de interfaces desenvolvido por Maxwell e, mais tarde, generalizados por

Wagner - que ficou conhecido como efeito Maxwell-Wagner [14, 5].

De forma resumida, o efeito Maxwell-Wagner refere-se aos fenomenos de separacao
de cargas que ocorrem em meio dielétrico heterogénico nas interfaces de duas placas
condutoras. Se uma corrente alternada for aplicada entre essas placas, ocorre a acu-
mulacao de carga, devido as diferentes permissividades e condutividades dos dielétricos
nas interfaces; esse processo cria a constante de tempo de relaxagao dielétrica (7). A
ilustracao desse fenomeno pode ser vista na figura 2.4, onde ocorre a polarizacao das
interfaces dos dielétricos d1 e d2. Contudo, a intensidade dessa acumulacao de carga
depende da frequéncia da corrente de polarizagao. Essa caracteristica pode ser observada
nas equacoes da permissividade elétrica (&) para os modelos aproximados (parte real)
da interface dos materiais. Em altas frequéncias, os dois dielétricos atuam como dois
capacitores em série (C1 e C2). J4 em baixas frequéncias, ocorre a passagem da corrente

(setas), causando um efeito similar ao que ocorreria se houvesse a redugao da resisténcia
(R1) [14, 7).
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Figura 2.4. A figura mostra a influencia da frequéncia na polarizagao das cargas.
As interfaces dos dielétricos heterogénicos causam actimulo de cargas, que mudam
com a variacao da frequéncia. Sendo, que em frequéncia mais baixas a polarizacao
é maior, gerando menor resistividade; ja em frequéncias elevadas ocorre a redugao
da polarizagao e o aumento da resistividade. Adaptado de: [7].

2.2.1.2 Dispersao

No dominio da frequéncia a relaxacao possui uma correspondente, porém nesse caso
é conhecida como dispersao dielétrica. O conceito de dispersao foi apresentado pelo
biofisico alemao Herman Paul Schwan, em 1999, significando que a permissividade elétrica

complexa, varia em funcao da frequéncia [14, 5].

Em tecidos bioldgicos, geralmente a impedancia vai reduzindo a medida que frequéncia
vai aumentando. As regides que definem as distintas etapas de transicao da permissivi-
dade sao conhecidas como regioes de dispersao e foram classificadas por Schwan, em trés

partes: dispersoes «, 3 e 7.

A regido de dispersao o (mHz a kHz) estd associada a efeitos ativos da membrana ce-
lular, difusao ionica e os canais bloqueados na membrana celular. Na regiao de dispersao
B, na faixa de radiofrequéncia (0,1 MHz a 100 MHz), os espectros estao relacionados ao

relaxamento causado pela polarizacao das membranas celulares, associado a suas propri-

19



edades capacitivas. Além disso, as membranas das organelas e proteinas dentro da célula,
quando polarizadas, também contribuem para esse tipo de dispersao, porém com pequena
magnitude. A dispersao 7, que é observada em frequéncias na faixa de micro-ondas (0,1
GHz a 100 GHz), estéd relacionada principalmente a dgua, abundante no meio intra e
extracelular das células, e a presenca outras substancias como por exemplo, proteinas e
sais. Uma regiao de dispersao 0 também foi posteriormente identificada, devido a alguns
efeitos de pequena magnitude nas frequéncias maiores que a dispersao-f3, seu efeito esta

relacionado com as proteinas e as organelas intracelulares [14, 5].

A figura 2.5 demonstra as regioes de dispersao em duas amostras de tecido com
permissividades diferentes. A permissividade e, mostrada nessa figura é a relativa a
permissividade do vacuo. Com isso a figura mostra a possibilidade de usar a medicao da
bioimpedancia para diferenciar o material de acordo com sua curva de dispersao. Assim,
cada material possui uma constante de curva de dispersao diferente, ja que os tecidos
bioldgicos sao essencialmente heterogéneos. Por isso, as influéncias das dispersoes variam
de tecido para tecido e isso permite sua caracterizagao. A dispersao a e [ sdao as que

mais costumam variar; ja a dispersao vy é relativamente constante [5].
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Figura 2.5. Duas amostras heterogéneas apresentam carateristicas de permissivi-
. /
dades diferentes (e

r € 6;/ , com exce¢ao da regido 7y que varia pouco. Adaptado de:
[74].

Devido a essas caracteristicas, o tecido biologico pode ser considerado como um con-
dutor ou um dielétrico. Na faixa de frequéncia abaixo de 100 kHz, a maioria dos tecidos
¢ predominantemente um dielétrico. Com isso, as técnicas de bioimpedancia extraem
importantes propriedades capacitivas que sao dielétricas [14]. Em frequéncias mais altas,
as propriedades de condutor eletrolitico dominarao. A figura 2.6 apresenta a relagao en-
tre a permissividade relativa €, e a condutividade o, relacionando as dispersoes ao longo
da frequéncia. Vale ressaltar, que a condutividade aumenta muito a partir do inicio da

dispersao ¢ até a v [5]. Além disso, vale ressaltar ainda nessa figura, a importancia na
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escolha de uma corrente de inje¢ao que esteja numa regiao de dispersao com maior esta-
bilidade, principalmente em sistemas de medicao de bioimpedancia como o marcapassos,

que geralmente utilizam uma frequéncia tnica.
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Figura 2.6. A permissividade relativa 6; e a condutividade ¢ sdo mostradas ao
longo das regides de dispersao. A condutividade é mais estavel na regiao « e varia
muito quando se aproxima da regiao v. Adaptado de: [14].

2.2.2 Modelos elétricos de bioimpedancia de células e tecidos bioldgicos

Para entender os modelos é preciso analisar o modelo de uma célula biolégica. A
membrana celular separa o fluido extra e intracelular, sua composicao dielétrica contém
canais ionicos que, em funcao da frequéncia permitem que alguns fons fluam de uma
célula para outra. Dessa forma, a corrente ionica pode fluir no tecido biolégico por
caminhos diferentes, sendo eles os meios extra e intracelular, produzindo nesses meios
um comportamento resistivo, respectivamente, Re e Ri [49]. A membrana celular pode
ser descrita com um capacitor C'm em paralelo com um resistor Rm. A figura 2.7 ilustra
os elementos do modelo celular. Nota-se nessa figura que o modelo busca representar a
impedancia da célula bioldgica, levando em conta as caracteristicas elétricas dos fluidos

e da membrana celular.
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Figura 2.7. Os fluidos dentro e fora da célula sao tratados com resisténcias (Ri
e Re) e a membrada como um dielétrico, composto por um resistor (Rm) e um
capacitor (Cm). Adaptado de: [49].

2.2.2.1 Modelo de Fricke-Morse

Um dos primeiros modelos tedricos, com componentes elétricos passivos para repre-
sentar um tecido (membranas, fluidos intra e extracelulares), foi proposto por Hugo Fricke
e Sterne Morse, em 1925. Esse modelo ficou conhecido como Fricke-Morse. Nele o com-
portamento dielétrico do tecido bioldgico é associado a uma suspensao de células, em
fluidos condutores ionizados [61]. Na figura 2.8, o modelo Fricke-Morse é representado na
forma de circuito elétrico. Nessa figura pode-se notar que a corrente em frequéncias me-
nores passa somente no meio extracelular; e em frequéncias mais elevadas passa também

pelo interior das células.

Corrente de baixa C
/ "~ frequéncia m

O-— —O

Ele Cm Cm |_)
Corrente de alta
frequéncia R;

!

Figura 2.8. O modelo de Fricke-Morse mostra que a corrente, em frequéncias
menores, passa somente no meio extracelular; e em frequéncias mais elevadas passa
também pelo interior das células. Adaptado de: [49].
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O modelo Fricke-Morse considera os fluidos intra e extracelular como resisténcias R;
e R., respectivamente. A membrana celular é representada somente pela capacitancia
Cm; isso porque Fricke, em seus experimentos, notou que o valor de Rm é muito superior

a reatancia Cm e poderia ser desprezado [49].

A relacao entre a impedancia Z (jw), e os valores dos elementos do modelo é dada

pela equagao (2.2):

Re(R; + —
Z(jw) = Ut 5 C”f) (2.2)
R, + (Rz + 7% Cm)

Nesse modelo, a corrente em baixas frequéncias (w — 0) flui em sua maioria no espago
extracelular que possui caracteristicas resistivas, ao contrario das membranas celulares
que possuem propriedades capacitivas. Nessas condicoes, Z, ., o = £R.. No entanto,
a medida que a frequéncia aumenta, o capacitor de membrana carrega e descarrega na
taxa de frequencia da corrente, reduzindo o efeito capacitivo e permitindo que uma parte
da corrente possa fluir através do meio intracelular. Quando a frequéncia fica muito
alta (w — 00) - a parte alta da janela de dispersao - o processo de carga e descarga da

membrana capacitiva é tao rapido que quase toda a corrente que passa por fora da célula,

ReR;
Re + Rz

Z(jw) no modelo de Fricke-Morse é mostrado na figura 2.9.

também flui por dentro dela tornando Z,_ o = [49, 13]. Esse comportamento de

f

Figura 2.9. A figura mostra que, no modelo de Fricke-Morse, o tecido tem uma
resistividade no meio extracelular R., que predomina em baixas frequéncias; con-
tudo, a resistividade cai para R.//R; com a entrada de corrente dentro das células,
em altas frequéncias. Fonte: [13].

Apesar de nao representar com exatidao a bioimpedancia obtida em experimentos
praticos, o modelo de Fricke-Morse ainda ¢ muito utilizado; justamente por representar
a bioimpedancia de forma qualitativa, sendo mais adequado para descrever os meios

biol6gicos na regiao de frequéncias da dispersao /3 [5].
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2.2.2.2 Modelo de Cole-Cole

O modelo de Fricke-Morse se baseia no conceito de relaxamento de moléculas pola-
rizadas, que diz que o tecido é composto de muitas relaxacoes de tempo tnico. Porém,
os desenvolvimentos no campo da caracterizacao de propriedades elétricas de organismos
vivos mostraram que, na maioria dos casos, eles estao exibindo uma certa distribuigao nao
simétrica dos tempos de relaxamento [14]. A componente capacitiva criada pelo tecido
biolégico é dependente da frequéncia. Portanto, um capacitor ideal nao pode ser utili-
zado no modelo. A solugao foi proposta em por Kenneth S. Cole e Robert H. Cole, que
preveem a existéncia de uma ou mais constantes de relaxagao, substituindo o capacitor
do modelo de Fricke-Morse por um novo componente - denominado Elemento de Fase
Constante, do inglés Constant Phase Element (CPE) - cuja componente capacitiva é a
funcao da frequéncia [14, 25]. Esse modelo ficou conhecido como Cole-Cole e é mostrado

na figura 2.10.

_|Cm ICPE

R; R;

Figura 2.10. O modelo Cole-Cole foi uma evolucao do modelo Frecke-Morse, com
substitui¢do da capacitancia Cm por um elemento de fase constante (CPE), que
tem sua componente capacitiva dependente da frequéncia. Fonte: [49].

O modelo de Cole-Cole é uma evoluc¢ao do modelo de Fricke-Morse. O CPE nao tem
um significado fisico; é apenas um modelo matemético, que foi criado para adequar a

resposta tedrica a experimental [5]. A impedancia do CPE é caracterizada pela equacao
(2.3):

Zopp = Gl (2.3)
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A impedancia do biomaterial, usando o conceito do CPE, é dada pela equagao (2.4):

Ry — Ry

Z=Ro+-———
1+ (jwT)?

(2.4)

A equagao (2.4) representa uma impedancia complexa, onde Ry é a resisténcia quando

a frequéncia tende a zero; e R, é a resisténcia quando frequéncia tende ao infinito.

A adicao do parametro \ pressupoe a existéncia do CPE para representar o capacitor
nao ideal, e pode assumir valores no intervalo de 0 > A < 1, mostrando que a relagao
das partes real e imaginaria de Z nao formam um semicirculo, como o modelo de Fricke-
Morse (A = 1), mas sim um arco rebaixado, resultando em uma linha mais plana do
arco semicircular. Na figura 2.11 é mostrado o comportamento da impedancia nos eixos

cartesianos, em funcao da variagao da frequéncia e do parametro A [14, 5].

A=1

>

X 4

Figura 2.11. No modelo de Cole-Cole, em baixas frequéncias, o valor de Ry
predomina. Ao aumentar a frequéncia, a impedancia varia no formato de um arco
semicircular, até atingir o valor de R, que rebaixa em funcao da reducao do valor

de A\. Adaptado de: [14].

Pode-se observar que a frequéncia varia de zero ao infinito (cc), e gera um semicirculo
que cruza o eixo real em dois pontos com reatancia maxima em w7 = 1, que corresponde
a certa Distribuigao nos Tempos de Relaxacao (DRT) na equagao (2.4). Em frequéncias
inferiores, a resisténcia extracelular do tecido é dominante e a impedancia tem uma alta
magnitude e uma fase pequena. Ao aumentar a frequéncia, a membrana celular aumenta
sua reatancia, diminuindo a magnitude total e aumentando a fase. Contudo, ha na
literatura outras DRT's que também correspondem aos valores de tecido medidos gerando

outras curvas [14, 5].
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2.3 MEDIGAO DE BIOIMPEDANCIA ELETRICA TORAcCICA (TEB)

No coragao de uma pessoa saudavel, o débito cardiaco aumenta naturalmente em
resposta ao esforco, a fim de proporcionar um aumento do fluxo sanguineo para satisfa-
zer as demandas fisioldgicas [35]. Os aumentos caracteristicos do volume sistdlico e da
frequéncia cardiaca, em resposta ao esfor¢o num coracao saudavel, sao mostrados na figura
2.12. E possivel notar nessa figura, que o volume sistolico reflete o aumento da demanda
metabodlica (indicado pela frequéncia cardiaca), contudo de forma limitada, uma vez que
ap6s um limiar o volume sistélico estabiliza e a frequéncia cardiaca continua a aumentar
com o esforco fisico. O volume sistolico pode ser obtido pela leitura da TEB, especifi-
camente por meio da componente cardiaca, e além de conter informagoes da demanda
metabdlica serve para diagnosticar outras comorbidades relacionadas ao funcionamento

do coracgao.

Frequéncia %

Cardiaca

Magnitude

(Volume ol

Sistolico / Volume

E . Sistolico
requéncia

Cardiaca)

Tempo de exercicio fisico

Figura 2.12. As curvas mostram que, tanto a frequéncia cardiaca quanto o vo-
lume sistélico aumentam durante o exercicio fisico para aumentar a débito cardiaco,
contudo o volume sistélico tem um limiar inferior a frequéncia cardiaca. Adaptado

de: [64].

Quando uma pessoa tem uma doencga — como a incompeténcia cronotrépica, que afeta
a capacidade intrinseca do organismo, de regular a frequéncia cardiaca de acordo com a
demanda metabdlica — ela passa a ter graves restrigoes, relacionadas a atividades fisicas.
Isso ocorre, porque durante as atividades fisicas, o metabolismo regula necessidade de
oxigenacao do organismo por meio da frequéncia cardiaca. Essa necessidade de oxigenagao
no metabolismo, é indicada pelo aumento do volume minuto, que tem uma resposta
praticamente linear ao aumento do consumo de oxigénio [42]. Na figura 2.13, o volume
minuto ¢é relacionado com a demanda metabdlica, indicada pelo consumo de oxigénio em
diferentes metabolismos humanos (as curvas de A, B e C representam diferentes niveis

de condicionamento fisico). Essa relagao é importante porque o volume minuto pode ser
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obtido através da componente respiratoria da TEB.
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Figura 2.13. As curvas indicam uma relacdo quase linear entre o consumo de
oxigénio e o volume minuto. Também mostra que o condicionamento fisico, através
de treino, aumenta o limite superior de consumo de oxigénio. Fonte: [42].

Assim, o volume minuto se mostrou apropriado para indicar ao marcapasso a demanda
metabdlica. Além disso, a contratilidade esta relacionada ao volume sistélico ainda pode
ser usada para regular frequéncia cardiaca. Esses dois parametros podem ser obtidos com
a TEB, sendo o primeiro a partir da sua componente respiratoria e o segundo por meio

da componente cardiaca [35].

2.3.1 Estimativa do valor da TEB

A impedancia pode ser capturada por EIP, que é uma medida de volume, devido
a um fluxo que altera as dimensoes mecanicas. No caso da TEB, esta associada a al-
teragoes de volume, causadas pelos batimentos cardiacos no coracao, e movimentos de
respiragao no pulmao. Por exemplo, durante a sistole cardiaca ocorre o aumento do fluxo
sanguineo, alterando o volume dos ventriculos, devido a entrada de sangue. A avaliacao
da TEB ocorre pelo fato do sangue apresentar maior condutividade do que os tecidos que

o circundam, como o coracdo e os pulmoes [44, 14].

A estimativa do volume da medicao da TEB, geralmente é baseada no modelo
cilindrico do tronco humano, como representado na figura 2.14. Esse modelo sofre in-

fluéncia de dois fatores, a geometria e a condutividade.

O efeito da geometria esta relacionado ao fato do modelo cilindrico ser formado por
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Figura 2.14. A EIP mede o volume de fluxo, numa determinada regido, baseada
no modelo de um cilindro, com comprimento L e drea da secao transversal A. Fonte:
[14].

dois compartimentos: um cilindro interno cercado por outro, em paralelo, externamente.
Estudos mostram que a sensibilidade da medida do volume interno cai com o aumento
do volume circundante, na regiao medida. Por isso, uma das grandes dificuldades desse
método é selecionar, de forma confinada, o volume que se deseja medir [14, 35]. J& o efeito
da condutividade ocorre porque - apesar da resistividade p do sangue, geralmente, ser
tomada como um valor constante nos modelos - o seu valor pode variar com temperatura

(2%C*) e com a velocidade do fluxo sanguineo [44].

2.3.1.1 Parametros cardiacos

O parametro cardiaco de maior interesse em diversos diagnosticos de patologias
cardiacas é o Débito Cardiaco, do inglés Cardiac Output (CO), que é volume de san-
gue que o coragao consegue bombear por minuto (litros/min). O CO pode ser calculado
por meio do produto da Frequéncia Cardiaca, do inglés Cardiac Frequency (CF) pelo

Volume Sistélico, do inglés Systolic Volume (SV), conforme mostrado na equacao (2.5):

CO=CF -8V (2.5)

Para encontrar SV Nyober, em 1950, relacionou a impedancia em um modelo de
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cilindro pela equagao (2.6):

L

(2.6)

onde p é a resistividade do tecido, L é o comprimento do cilindro e a area da segao
transversal pela letra A. Assim, sabendo que o volume em um cilindro é V = A x L, a

estimativa de volume por impedancia pode ser expressa pela equagao (2.7) como:

1
V= ZpL2 (2.7)

Na medicao da TEB é mais comum medir a variacao do fluxo sanguineo, e nao seu
valor absoluto; entao, reajustando a equagao (2.7) para esses moldes, temos a equagao
(2.8):

AV Z
- = = (2.8)
% AZ

A partir das equagoes (2.6) e (2.8), pode-se deduzir as variagoes de volume por meio
das alteracoes na impedancia, sendo que o comprimento L deve ser o menor possivel para
aumentar a sensibilidade, como mostrado na equagao (2.9):

pL?

Considerando que AZ pode ser expresso em termos do valor inicial Zy, e o valor L é

conhecido, a variagdo do volume pode ser calculada com a equagao (2.10):

1 1 AZ
AV = ) pr?=— =2 12 2.1
v (ZO+AZ ZO) P = (2o + A2 (2.10)

No estudo de Nyboer (1950), que avaliou o volume sanguineo no térax, ele percebeu

que o valor de Zy é muito maior que AZ, simplificando a equagao (2.11) para:

I\?2
AV = — (7) AZ,  Zy> AZ(Nyober) (2.11)
0

O sinal de menos, na equagao (2.11), indica que o aumento de impedancia no tecido,

corresponde a uma diminui¢ao de volume.

Mas foram os estudos de Kubicek (1966) que conseguiram relacionar o SV com um

valor aproximado da TEB cardiaca Z¢ [44], como mostrado na equacio (2.12):

L\? .
SV =p <7> AZc (2.12)

0
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Dessa forma, a variacao impedancia cardiaca da TEB pode ser aproximada a partir
da derivada %, multiplicada pelo tempo de ejegao do ventriculo esquerdo (7'), durante a

sistole, conforme visto na equagao (2.13):

. dZ¢
AZg =T (=£ 2.1

Entao, aplicando (2.13) em (2.12), temos a equagao (2.14):

SV =p (230)2 T <d§—tc) . [m?](Kubicek) (2.14)

Na figura 2.15, é mostrado como o valor de AZe pode ser extraido da componente
cardiaca da TEB. No caso, é preciso derivar a componente cardiaca da TEB e medir a
amplitude maxima deste sinal, em relagao ao nivel DC da componente basal. O tempo

T, também, pode ser na derivada de Z, observando intervalo de ejegao ventricular [35].

Figura 2.15. A derivada da componente cardiaca fornece os parametros ne-
cessérios para calcular o SV, que sao o tempo de ejecao ventricular T e a variagao
aproximada da impedancia cardiaca AZ¢x. Fonte: [35].

2.3.1.2 Parametros respiratdrios

Os parametros respiratorios podem ser extraidos da TEB, para refletir o estado dos
pulmoes e do sistema respiratorio em geral. Por meio dessa medicao, é possivel calcular

o Volume Minuto (VM). E sabendo da relagdo aproximadamente linear, de VM e o CO,
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essa informacao se traduz muito de perto, na demanda metabdlica do corpo humano

durante os exercicios fisicos [73].

O VM é o volume médio de ar inspirado nos pulmoes, durante um minuto (litros/min),

e pode ser calculado por meio do Volume Corrente, do inglés Tidal Volume (TV), e da

Frequéncia Respiratéria, do inglés Respiratory Rate (RR), conforme mostrado na equagao
(2.15):

VM =TV -RR (2.15)

A RR é a prépria frequéncia respiratéria, medida por ciclos por minuto, e pode ser
calculada a partir do periodo (T') da componente respiratéria (Zr) da TEB, de acordo

com a equagao (2.16).
1

T Ty,

RR (2.16)
O TV é medido em mililitros (mL) e é definido como o volume de ar inspirado nos
pulmoes durante uma unica inspiragao que, segundo [73], pode ser estimado pelo médulo

da componente respiratéria da TEB, conforme mostrado na equacao (2.17).

TV = |Zg| (2.17)

Apesar do VM corresponder muito bem a demanda metabdlica, durante a maioria das
atividades fisicas, existem algumas situagoes onde o esforgo fisico é usado para sustentar
uma carga estatica, na qual a RR pode ser lenta ou até mesmo parar. Neste caso, o
sistema nao deve se basear na VM para calcular a demanda metabdlica, mas pode usar a
contratilidade cardiaca calculada a partir de Z¢. Outra solugdo foi proposta por [52], no

qual seu estudo sugere o uso de algoritmos de logica fuzzy para interpretar essas situagoes.

2.3.2 Sistemas de medicao da TEB

A TEB é uma propriedade elétrica passiva de tecidos bioldgicos que pode ser medida
de forma indireta, a partir da lei de Ohm. A primeira possibilidade consiste em aplicar
uma tensao sobre o tecido, em avaliacao, e medir a corrente resultante que flui pelos
eletrodos. Esse método para aplicacoes de medicao da TEB nao é indicado, uma vez que
existe uma necessidade de controlar da corrente elétrica injetada no tecido para evitar
risco para o paciente. Neste caso a outra opgao consiste no processo invertido, ou seja,
injeta-se uma corrente e mede a tensao resultante. Na figura 2.16 é demostrando esse
processo de medicao da TEB onde uma fonte de tensao é convertida em corrente por meio
de uma Fonte de Corrente Controlada por Tensao, do inglés Voltage Controlled Current

Source (VCCS), para que seja injetada no tecido. A corrente injeta gera uma tensao
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elétrica de acordo com a bioimpedancia, ou seja, a TEB fica modula na forma da onda
capturada por um medidor de tensao elétrica. Em seguida o sinal da TEB lido ¢é enviado

para um bloco de processamento de sinal para obter as informagcoes titeis ao marcapasso.

s \ A N\
Gﬁ?adﬂr dj ondal Ve | _pg Q ~»IMedidor de »|Processamento
na forma de ] :
T VCCS : ' ltensao elétrica de sinal
tensdo elétrica > . — b
1 8 8 el

Figura 2.16. O diagrama mostra os blocos bésicos para medigao de bioimpedancia,
comegando por dois blocos, que em conjunto geram a corrente de excitacao; depois,
passa por um bloco de deteccao da tensao; e um ultimo bloco onde o sinal recuperado
é processado, para extrair as informagoes tteis. Adaptado de: [74].

Como ja dito, por razoes de seguranca, ao medir a impedancia de tecidos vivos,
a segunda abordagem é preferida, pois a corrente que flui através do tecido deve ser
controlada e limitada com precisao. Isso porque, em objetos bioldgicos, os portadores
de carga sao principalmente fons, que migram na midia intracelular e extracelular, o que
implica também no transporte de substancia. Se a corrente aplicada for continua, ela nao
podera durar muito tempo, sem alterar o tecido. Por isso, a bioimpedancia ¢ geralmente

medida com corrente alternada, para diminuir o efeito do transporte de ions no tecido
[74].

A passagem de corrente do eletrodo para um tecido deve alterar os portadores de
carga no material. Se a corrente injetada for de baixa frequéncia (na escala de Hz),
existem varios efeitos no material, como descarga, difusao e decomposicao de moléculas.
Esses efeitos dependem dos ions presentes, materiais dos eletrodos e corrente. Em alta
frequéncia (a partir de 1 kHz), esses efeitos sao atenuados, e é possivel ter uma resposta

aproximadamente linear [14].

O limite da amplitude para a corrente de injecao foi, primeiramente, investigado por
Onaral e Schwan, em solucao salina, na qual o sistema permaneceu linear, de 5 pA/cm?2
com a frequéncia na faixa de mili-hertz, até 100 mA /cm2 com frequéncia de quilo-hertz.
Atualmente, a corrente a ser injetada nos tecidos vivos é normatizado pela diretriz IEC

60601-1 [23], que descreve a amplitude da corrente, em funcao da frequéncia (f, dado em
Hertz) [74]:

100 pA, se 0,1 Hz< f <1kHz
i(f) < 100% f nA, se 1 kHz< f < 100kHz (2.18)
10 mA, se f> 100kHz
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Assim, de forma resumida, para se medir a TEB num tecido, uma corrente AC de
amplitude constante é injetada no tecido fisiolégico por meio de um ou mais eletrodos. A
largura de banda da corrente fica numa faixa de frequéncia especifica para os fenémenos
fisicos sob investigacao. Em seguida, um circuito mede uma diferenca de potencial, na
amostra em questao; por fim, o sinal é condicionado por meio de um processamento
analégico e digital. Na figura 2.17, é mostrado o diagrama basico de medicao da TEB.
Nessa figura o primeiro bloco, chamado de modulagao é onde ocorre o processo de geracao
da corrente de modulagao e inje¢ao no tecido bioldgico, no bloco seguinte é onde é feita
a leitura da TEB por meio de um sistema de deteccao, é ainda neste estagio onde o si-
nais indesejaveis (mio-potenciais, Eletrocardiograma, do inglés Electrocardiogram (ECG),
ruidos, etc) sao extraidos do sinal capturado, geralmente por meio de um acHPF na en-
trada do canal e um LPF na saida. No ultimo estégio, denominado aqui decomposicao é

onde a TEB é decomposta em suas componentes cardiaca, respiratoria e base.

Diagrama de blocos simplificado de
um sistema de medi¢do da TEB

AN Z-.
Geracéo Vo ) 3 T’.
de Deteccio 3@5%'?”@;3 T Y
Estimulo | modulacio #p;———__

Figura 2.17. Para medir a TEB em marcapassos, o sistema pode ser divido em
trés etapas: modulagao, deteccao e separacao dos sinais.

Atualmente, os sistemas de deteccao de bioimpedancia mais usados sao baseadas em
FFT, FRA e MPD. Os sistemas baseados em FFT usam, para modular a impedancia,
uma forma de onda em banda larga; esses sistemas sao indicados para aplicagoes que
necessitam varrer uma ampla faixa de frequéncia, em um curto espago de tempo; tém
como base de construgao, essencialmente, circuitos digitais [24]. No processamento digi-
tal, o consumo de energia e tamanho dos circuitos sao ampliados, em comparacao com o
processamento analdgico. Por isso, os métodos com FF'T nao sao indicado para sistemas
implantéveis e fogem do escopo deste trabalho. O demais serao analisados nas secgoes a

seguir:

2.3.2.1 Demodulagdo sincrona (SD)

O sistema mais usado na medicao da TEB é a SD, também conhecida como lock-in.
E uma técnica ja estabelecida que permite medir os componentes reais e imaginarios
de sinal. Para fazer isso, dois sinais de referéncia sao multiplicados pelo sinal de tensao

modulado; um sinal em fase (0°) e outro em quadratura (90°), em relagdo ao sinal injetado
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no tecido. Esses dois sinais de referéncia permitem o calculo dos valores dos componentes
reais e imagindrios, respectivamente. Esse ¢ um processo de desmodulagao que pode ser
feito com um multiplicador analégico (por exemplo, uma célula de Gilbert); isso produzira
uma tensao DC e um componente de dupla frequéncia. O tultimo ¢ filtrado com um LPF,
e o primeiro é um valor proporcional ao componente real ou imaginario do sinal [30]. O
diagrama de blocos, da figura 2.18, mostra as etapas desse processo, onde o Amplificador
de Instrumentagao, do inglés Instrumentation Amplifier (INA) representa o circuito de
leitura e amplificacao da TEB, os multiplicadores de tensao fazem a demodulagao da
TEB com os sinais de referencia gerados pelo bloco de modulagao, e na saida de cada um
dos dois canais existe um LPF para eliminar os sinais indesejados e recuperar a TEB na

forma cartesiana.

VCCS E’

LPF > Re(2)

| Multiplicadores

LPF = Im(Z)

1T

90°

Figura 2.18. O sistema captura o sinal com a TEB modulada e usa sinais em
fase e quadratura, para demodular a TEB em dois canais diferentes, recuperando a
TEB na forma de parte real e imaginaria. Adaptado de: [30].

Supondo que a corrente senoidal na frequéncia wy seja o sinal de modulacao da im-
pedancia, a tensao medida pelo circuito terd uma amplitude A, em funcao da impedancia
medida e da corrente injetada. A tensao medida também terd um atraso de fase @, e
uma amplitude C, adicionada devido ao potencial das interferéncias. Se esse sinal for de-
modulado com um sinal unitario que esteja em fase, e também na mesma frequéncia do
sinal de excitacao, sera recuperado a parte real da impedancia, como pode ser observado

na equagao (2.19), proposta por [74] para saida do demodulador:

A
Vspp, = E[cos(gpz) — cos(2wat — ¢.)] + C'sin(wqt) (2.19)
Para o mesmo autor [74], se for utilizado um sinal de desmodula¢ao em quadratura,

entao obtemos a equagao (2.20):

A s s
VSDIm - _[COS(% + _> - COS(2wdt — @+ §

> 5 N+ Csinfwat +5)  (2:20)
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Todos os componentes de frequéncia sao removidos, subsequentemente, pelo LPF e
a saida do sistema para cada canal de desmodulacao é uma tensao DC, proporcional a

impedancia, como pode ser visto nas equagoes (2.21) e (2.22).

A
Viprg, = 9 cos(-) (2.21)
A T
VLPFzm = B cos(p, + 5) (2.22)

Uma vantagem importante do SD é que a demodulacao, em conjunto com o LPF,
cria uma propriedade seletiva de frequéncia, dando ao sistema um filtro passa banda
virtual. Isso porque o sinal capturado da TEB, ao ser demodulado, vai para o DC e,
no mesmo procedimento, os demais componentes de frequéncia, presentes no sinal, sao
enviados para frequéncias mais altas e podem ser removidas por um LPF. Assim, quanto
mais longe no dominio da frequéncia os sinais de interferéncia estiverem da TEB, maior
é a atenuagao [30]. A seguir, na figura 2.19, é mostrado um esquema de rejeigao de ruido
do sistema SD. Nessa figura pode ser visto que ao modular a TEB em alta frequéncia,
os sinais indesejados (ECG, mio-potenciais, frequéncia de rede, etc), que sao capturados
na leitura da TEB ficao em baixa frequéncia. Com isso, ao demodular eles sao ”trocados

de lugar’com a TEB e podem ser eliminados com o LPF.

Processo de modulagio da TEB

Espectro
Espectro Espectro TEB
(11} Comrente de *, TEB M Modulada
| Estimulo Modulacdo
A ><  — ]
. > g h m
fC‘Ji' freq q 60 fow freg
Processo de demodulacdo da TEB
E:ﬁ;cuu Espectro Espectro
v _ _ pal Corrente de n TEB
A Modulada Demodulacdc | Estimulo »  Demodulada
" /\ & — LPF f cw-00 fcw—fi-[l
—-Il—- . | > e Ll 11' T*J
60 fow freq fow 4 fow freq

Figura 2.19. O sistema SD cria um filtro passa banda natural ao realizar a
modulacao da TEB para em alta frequéncia.

Uma inconveniéncia desse método, é necessarios haver dois canais para gravacao
simultanea dos componentes da TEB (real e imaginario), mas por serem canais idénticos

em sua construgao, seu desempenho é regido pelas mesmas limitagoes, o que inibe o erro
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com atrasos e compensagoes entre as componentes real e imagindrio [30, 74].

A frequéncia de corte e a ordem do LPF sdo importantes e podem ser selecionadas
considerando, respectivamente, a menor frequéncia do sistema biolégico que estd sendo

investigado, e também o tempo de acomodagao necessario pela aplicagao [30, 74].

A principal fonte de erro, nesse sistema, vem do processo de sincronizacao entre
os estagios de modulacao e demodulagao. A geracao de sinais em fase e quadratura é
um desafio, uma vez que eles geralmente sao gerados em um subsistema do bloco de

modulacao, porém nao passam pelo mesmo caminho do sinal de injegao.

2.3.2.2 Amostragem sincrona (SS)

Outra técnica para obter os componentes reais e imaginarios da TEB é a SS. Como
o nome indica, essa técnica é baseada na amostragem da tensao medida, nos exatos
momentos em que a corrente de modulacao atinge seu valor de pico e cruza com o zero,
permitindo que os componentes reais e imaginarios sejam obtidos, respectivamente [30),
31]. Na figura 2.20 é mostrado um diagrama de bloco do sistema SS. Nessa figura pode-se
notar a diferenca com o sistema SD, comecando por possuir apenas um canal, depois nao
sao utilizados sinais de demodulagao, por outro lado existe a inclusao de um bloco de
amostragem do tipo Retencao da Ordem Zero, do inglés Zero-Order Hold (ZOH), que
¢é controlado por outro sinal, vindo do bloco de modulagao, que indica os momentos de
amostragem em alta frequéncia. Nesse bloco um Filtro passa altas, do inglés High Pass
Filter (HPF) na entrada do sistema ¢é indispenséavel, j4 que o esquema de rejeicao de

ruido do sistema SD.

VCCS E
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Vin @lD I
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Im(Z)
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Figura 2.20. No sistema SS um tunico canal pode ser usado para recuperar as
partes real e imaginario da TEB, por meio de amostragem, nos tempos de pico e
cruzamento com zero do sinal de injegao. Adaptado de: [30].

No caso da TEB, por ser um sinal de dinamica lenta, a amostragem pode ser feita

durante os dois semiciclos de um periodo, fazendo a medicao de componentes reais e
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imaginarios em um unico canal. Um circuito de amostragem ZOH, é normalmente usado;
antes, porém, o sinal precisa ser filtrado por um HPF para eliminar interferéncia de baixa
frequéncia, como o ECG, por exemplo. O grande desafio dessa técnica é a sincronizagao
precisa entre o sinal modulado e os tempos de amostragem, pois trata-se de amostras em

altas frequéncias [30, 31].

2.3.2.3 Detecgdao de médulo e fase (MPD)

O sistema MPD ¢ uma técnica de medigao de bioimpedancia para obter diretamente
a magnitude e fase, do sinal modulado. Pode ser usado, para obter o médulo, um de-
tector de pico ou um retificador de onda completa. Nesse tltimo, o sinal precisa ser
posteriormente filtrado por um LPF. A fase da impedancia é obtida comparando o sinal
modulado com um sinal de referéncia, que esta em fase com o sinal de modulagao. Esse
sinal pode ser obtido, através de um resistor em série, com a impedancia. A comparacao
dos sinais, para obter atraso de fase, pode ser feito com uso de uma porta XOR desde que,
previamente, os sinais sejam convertidos em ondas quadradas [29]. O diagrama de blocos
simplificado desse método é mostrado na figura 2.21. Nessa figura é possivel notar que
sao necessarios dois canais distintos para medicao TEB; um para medir o médulo e outro
para a fase. Contudo o canal de moédulo, que é o principal para controle da frequéncia
cardiaca nao depende de sincronismo com nenhum sinal do bloco de modulagao e isso

tras uma grande vantagem em relacdo aos sistema SD e SS [30].

F
Detector de| ~ °F

Fase

Y
\J

Eletrodos

Q Q_ + Retificador Amplitude
Vain - de Onda LPF D
_ Q Q Completa

Figura 2.21. Nesse sistema a bioimpedancia ja é recuperada na forma de moédulo
e fase através de retificadores de onda completa e LPF; no canal do moédulo, uma
porta XOR compara o sinal detectado com um sinal de referencia, em fase 0°.
Adaptado de: [74].

A sincronizacao no canal de fase, entre o sinal de referéncia e o sinal de modulacao,
pode levar a erros na medicao de fase. No canal de magnitude, as compensacoes do am-
plificador sao importantes, uma vez que a saida do retificador de onda completa ou do
detector de pico sao sinais DC. Se um retificador sincrono for usado, e houver atraso de

fase nas entradas do comparador, ele vai apresentar erros. Tudo isso se torna, gradual-
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mente, mais complicado com o aumento da frequéncia [74].

2.3.3 O uso da TEB em marcapasso cardiacos implantaveis

O marcapasso cardiaco é um dispositivo eletronico, implantavel, criado na década
de 30 pelo engenheiro americano, Wilson Greatbatch (1919 a 2011), para tratar porta-
dores de doencas do coracao. Sua funcao é observar os eventos cardiacos detectados, e
seus intervalos de tempo transcorridos, para corrigir os defeitos do ritmo cardiaco (arrit-
mias), por meio de pulsos de estimulag@o para o coragao, em momentos apropriados. Isso

significa que o aparelho pode aumentar ou diminuir o ritmo de batimentos coragao [16].

Os primeiros marcapassos eram muito grandes e de pouca portabilidade, o que li-
mitava os movimentos dos usuarios. Com a evolugao da microeletronica, puderam ser
miniaturizados e se tornaram totalmente implantaveis, com recursos cada vez mais sofisti-
cados. Atualmente, esse dispositivo biomédico é composto por circuitos microeletronicos
(analégicos e digitais) que gerenciam varios estados funcionais; para isso, normalmente,
possuem acoplado ao circuito alguns sensores para detectar movimento, pressao, tem-
peratura, etc. Além disso, para alimentar os circuitos, ele possui uma bateria de longa
duragao que, dependendo da aplicagao, pode durar entre 6 4 10 anos[16, 67]. Na figura
2.22, é mostrada uma imagem ilustrativa dos principais elementos do marcapasso. Nessa
figura percebe-se que o conjunto (bateria e circuitos) fica armazenado em um invélucro,
frequentemente chamado de case. A case é feita com material biocompativel (geralmente

titanio) para ser implantado abaixo da pele, no térax do paciente, préximo ao ombro.

Eletrodos
A\ ? Circuito

Bateria

0 2 i €
Centimetros

Figura 2.22. O marcapasso é composto basicamente de um invélucro, uma bateria,
circuitos de controle e eletrodos de interface com o coragao. Adaptado de: [12].

A conexao entre o marcapasso e o coracao ¢ estabelecida através de um ou mais ele-
trodos. O eletrodo é fio muito fino e eletricamente isolado, que sai da case e é introduzido
(através de uma veia) dentro do coragao, onde é fixado em um dos atrios e/ou ventriculos.
A funcao dos eletrodos é detectar a atividade cardiaca, intrinseca, e transmitir essa in-

formacao aos circuitos de controle do marcapasso; em outro momento, eles podem ser
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usados para liberar um pulso elétrico para o tecido cardiaco, iniciando a contracao do
coragao [16, 67]. Na figura 2.23, é mostrado o posicionamento tipico dos eletrodos no
coracao. O eletrodo utilizado para medir a TEB fica posicionado no ventriculo direito.
Os demais eletrodos ficam um no atrio direito e outro na veia coronaria do ventriculo es-
querdo. Os trés eletrodos juntos podem ser usados para fazer a ressincronizacao cardiaca,
estimulando o coragao de forma sincronizada. Também é possivel que os eletrodos sejam
usados para fazer a desfibrilacao do tecido miocardio em caso de taquicardia.

Veia

sub-clavica
Cateter

\ Guia l

Eletrodo
Atrio |
Direito

Seio Coronario

Marcapasso

Sistema Venoso
Coronario

Eletrodo Veia

Coronaria
Ventriculo
N Esquerdo
Eletrodo do_
Ventriculo
Direito

Figura 2.23. O marcapasso, geralmente, possui trés eletrodos posicionados no
atrio e ventriculo direito, e um terceiro numa veia do ventriculo esquerdo. Adaptado
de: [12].

Inicialmente, os marcapassos eram usados somente para corrigir a bradicardia, onde a
frequéncia ventricular é muito lenta. Defeitos de condugao atrioventricular (isto é, AVB)
e sindrome do ndédulo sinusal representam as causas mais comuns de bradicardia, para as
quais a estimulacao permanente pode ser indicada. Nesses casos, o marcapasso compensa
a incapacidade do coracao, em manter um ritmo adequado, para atender a demanda
metabdlica, reforgando a frequéncia cardiaca minima [73]. Porém, com a evolucao das
pesquisas, na area da satude cardiovascular, e o avango na microeletronica surgiram novas

fungoes que foram agregadas ao marcapasso.

No caso do tratamento de taquicardia, onde o batimento cardiaco é acelerado, o mar-
capasso pode fazer a desfibrilacao do tecido miocardio; com esta funcao, o dispositivo foi
denominado Desfibrilador Cardioversor Implantével, do inglés Implantable Cardioverter

Defibrillator (ICD); no tratamento de dessincronizagao ventricular, quando o ventriculo
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esquerdo se contrai por uma fracao de segundo, depois do ventriculo direito, em vez de
contrair ao mesmo tempo - afetando a capacidade do coragao bombear o sangue de forma
eficaz - usa-se o dispositivo de Terapia de Ressincronizacao Cardiaca, do inglés Cardiac
Resynchronisation Therapy (CRT). Esse dispositivo envia pequenos pulsos elétricos a
ambos os ventriculos do coracao, para ajuda-los a baterem em um padrao mais sincroni-

zado [67].

Com a diversificacao das aplicagoes, surgiu a necessidade de classificar os marca-
passos pela natureza do modo de estimulacao. Em 1987, a Sociedade Norte-Americana
de Marcapasso e Eletrofisiologia, do inglés North American Society of Pacing and Elec-
trophysiology (NASPE), e o Grupo Britanico de Marcapasso e Eletrofisiologia, do inglés
/British Pacing and Electrophysiology Group (BPEG), desenvolveram um cédigo de clas-
sificacao composto por uma série de até 5 letras, chamado c6digo de marcapasso Genérico
da NASPE e BPEG (NBG) [77, 4]. Abaixo segue a tabela 2.1 com sua ultima revisao,
feita em 2002:

Tabela 2.1. Cédigo genérico das Sociedades Americana e Britanica de Estimulagao
Cardiaca (NASPE/BPEG). Adaptado de: [4].

19 Letra 29 Letra 39 Letra 4° Letra 5° Letra
Camara Camara Resposta Taxa de Estimulacao
Estimulada Sentida ao Evento Modulacao Multi-local
O= Nenhuma O=Nenhuma O= Nenhuma O= Nenhuma  O= Nenhuma
A= Atrio A=Atrio T= Estimulagcao R= Adaptativa A= Atrio

V= Ventriculo V=Ventriculo I= Inibicao V= Ventriculo
D= Dupla D= Dupla D= Dupla D= Dupla

12 Letra: Refere-se a quais camaras cardiacas sao podem ser estimuladas.

22 Letra: Refere-se a quais camaras detectarao atividade elétrica, pelos sensores do

marcapasso.

32 Letra: Refere-se a resposta do marcapasso a atividade cardfaca nativa, detectada

(onda P detectada do étrio ou uma onda R do ventriculo).

42 Letra: Indica a capacidade de modulacao da taxa de estimulaciao do coracao,
para atender a demanda metabdlica, de acordo com necessidades fisiologicas detectadas

como, por exemplo, movimento, respiracao, temperatura, etc.

52 Letra: Permite a indicacao de vérios locais de estimulacao, dentro de uma 4rea
anatomica, por exemplo, mais de um local de estimulacao dentro dos atrios ou estimulacao

bi atrial.

Os marcapassos modernos sao tipicamente programaveis, para que possam operar em

qualquer modo, por meio da configuracao realizada pela equipe médica. A escolha do
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marcapasso deve ser feita por avaliagao médica. Na literatura existem diversos estudos,
sobre indicacao do dispositivo, que garanta a seguranca do paciente e maximize a longe-
vidade do dispositivo. Na tabela abaixo, é mostrado um algoritmo, sugerindo um critério
para escolha do mesmo [77]. Na figura 2.24, a seguir, é mostrado um diagrama de blocos,
como um fluxo de processo, para escolha do marcapasso ideal - em conformidade com a
patologia do paciente. Nessa figura sao mostrado os casos no qual o paciente precisa de
um marcapasso com a TEB, que sao aqueles que precisao da modulagao da frequéncia

cardiaca, no caso da tabela NBG, os terminados com a letra R.
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Figura 2.24. O fluxo indicado no diagrama de bloco, usado pela equipe médica,
como referéncia para tomada de decisdo da escolha do marcapasso ideal. Fonte:
[77].

Uma questao associada a terapia de estimulacao cardiaca é a necessidade de adaptar
a taxa de estimulacao, em resposta as mudancas nas demandas metabdlicas do paciente.
Os marcapassos que realizam esta tarefa sao chamados de adaptativos a frequéncia e sao
designados pela quarta letra R. Esses marcapassos, geralmente, dependem da medicao de
um parametro que serve como um indice de esforgo. O estudos mais recentes apontam a
bioimpedancia como o melhor parametro para indicar a taxa de estimulacao, em resposta

a mudancgas no parametro medido [77].

2.3.3.1 Medicao da TEB em marcapasso cardiaco implantavel

Marcapasso com estimulacao do coragao a uma taxa fixa, ou seja, sem modulagao

adaptativa, nao contribui para que o débito cardiaco aumente, com o aumento da de-
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manda metabdlica; isto é, nao sao capazes de tratar a incompeténcia cronotropica.

Como ja dito, o débito cardiaco é determinado por dois fatores, o volume sistélico
e a frequéncia cardiaca, sendo esse ultimo o determinante primario. Embora o volume
sistélico possa ser aumentado durante o exercicio (por exemplo, devido ao aumento do
retorno venoso e da contratilidade miocérdica), o aumento resultante no débito cardiaco,
geralmente, nao é suficiente para atender as necessidades metabdlicas do corpo, a menos
que a frequéncia cardiaca também seja aumentada. Para o marcapasso cumprir essa
tarefa ele usa a TEB, para indicar - de forma indireta - a frequéncia cardiaca que o

metabolismo estd precisando [64].

A TEB é um mecanismo de transducao, potencialmente 1til, em marcapassos, por
varias razoes. Primeiro, porque os eletrodos e certos blocos do circuito de medicao ja
existem nos dispositivos. Segundo, porque a TEB pode fornecer informagoes de varios
parametros fisioldgicos, (frequéncia cardiaca, débito cardiaco, ciclo respiratério, volume
minuto, volume de liquido toracico, contratilidade miocédrdica, etc), que podem fornecer
informacgoes relevantes de diagndstico clinico. Terceiro, porque a TEB é um meio de
deteccao bem estabelecido, na literatura, e pode ser implementado com baixo consumo

de energia [62].

Geralmente, os marcapassos contam com trés eletrodos: um para o atrio direito, um
para o ventriculo direito e outro para a veia coronaria do ventriculo esquerdo. Os eletrodos
de marcapassos modernos sao condutores bipolares: consistem em dois canais elétricos
envoltos em um material isolante. A ponta do eletrodo, chamada de Tip Ventricular (RV-
), é usada para injetar a corrente no ventriculo direito, em direc¢do a referéncia (case). Um
o eletrodo, no formato de anel, fica préximo ao TIP, e é conhecido com Ring Ventricular
(RA+). Sua fungao neste processo é medir a tensao gerada pela TEB. Na figura 2.25, é
mostrado uma ilustragao do posicionamento dos eletrodos, no coracao. Analisando nessa
figura o processo de medi¢ao da TEB, observa-se que o processo inicia-se com a injegao
de corrente AC no ventriculo direito, tendo como referéncia o encapsulamento (case) do
marcapasso, que é implantado na regiao do térax, embaixo da clavicula. Dessa forma, a

tensao medida nesse processo engloba a impedancia do coragao e pulmao.

2.3.3.2 Processo de decomposicao da TEB

Apesar da TEB, medida nesse processo ter um valor unificado, trata-se de uma com-
posicao de sinais; uma parte, aproximadamente, constante no tempo recebe o nome de
componente base; a outra parte, dinamica, varia de acordo os movimentos mecanicos

do coragao e pulmao [35]. Assim, assumindo a TEB representada na forma de um sinal
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Figura 2.25. A TEB é medida entre a ponta do eletrodo posicionado no ventriculo
direito e o case do marcapasso. O TIP do eletrodo é usado para injetar a corrente
e o Ring é para medir a tensdo. Adaptado de: [46].

variante no tempo ¢, a TEB pode ser escrita na forma da equacao (2.23):

Z(t) = Zo + AZ(1) (2.23)

onde Z(t) é a TEB total, Z, representa a componente base e AZ(t) a parte dinamica
do sinal. A figura 2.26 mostra num diagrama fasorial da TEB. Nesse diagrama é possivel
observar como a combinac¢ao da parte base e dinamica da TEB, formando um tnico sinal
que percorre uma trajetoria eliptica em que o ponto central representa a componente

base e distancia de ponto até a borda da elipse corresponde a um vetor dinamico da TEB

Figura 2.26. A TEB é composta por uma parte base Zj e outra parte dindmica
AZ que, plotadas num diagrama fasorial, criam uma trajetéria circular Fonte: [2]

A parte dinamica da TEB pode, também, ser decomposta nas componentes cardiaca
(Zc(t)), respiratéria (Zg(t)). Além disso, na medi¢ao da TEB aparecem sinais de inter-
feréncia n(t), provocados pelo movimento dos eletrodos, mio potenciais e o ECG. Dessa

maneira, de acordo com [34], o sinal da TEB pode ser expresso pela equagao (2.24):

Z(t) = Zo+ Zco(t) + Zr(t) + n(t) (2.24)
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Para ilustrar o formato do sinal da TEB, a figura 2.27 é apresentada, nela é possivel
notar que a presenca de um sinal com variacao mais rapida na TEB, cujo formato lem-
bra um sinal triangular, esse sinal esta relacionado com a componente cardiaca, pois é
provocado pelos batimentos do coracao. Em uma frequéncia mais lenta, com um formato
trapezoidal é possivel outra componente da TEB, neste caso trata-se da componente res-
piratéria causada pelos movimentos da respiracgao. Por fim, ainda é possivel notar um
valor médio desse sinal, que é fruto da parte base da TEB que se relaciona com os liquidos

no pulmao [76].

Componente cardiaca

alta frequéncia Inspiracdo
P mpedancia média . N

Impedancia (2)

Tempo (s)

Figura 2.27. O sinal da TEB apresenta uma variacao mais rapida, devido aos
batimentos cardiacos e outra mais lenta, relativa aos movimentos dos pulmoées. O
nivel DC do sinal é relacionado ao actiimulo de liquido no corpo. Adaptado de: [14].

Para realizar testes de simulagao computacional, foi desenvolvido por [38] o Sintetizador
de Sinal da Bioimpedancia, do inglés Bio-Impedance Signal Synthesiser (BISS). Esse
modelo faz a aproximacoes, dos sinais da TEB, na forma de geometrias matematicas
conhecidas. Na figura 2.28, ¢ mostrado o diagrama de blocos do BISS com o somatério
das trés componentes da TEB. O primeiro bloco corresponde ao sinal cardiaco (Z¢), o

segundo gera o sinal base (Zy) e o terceiro bloco produz o sinal respiratério (Zg).
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Figura 2.28. O BISS é composto pelo somatério das aproximagdes matemaéticas
das componentes da TEB. Fonte: [38].
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A melhor forma de se aproximar de Zs foi um sinal triangular. Na figura 2.29, é
feita a comparagao entre o sinal triangular e o Zo medido em uma pessoa; além disso,
simultaneamente, foi medido ECG e verificado que existe uma relacao, durante a fase
sist6lica, entre o tempo de subida da Z¢ e o intervalo S-T do ECG [38].

Amplitude (normalizada) Amplitude (normalizada)

Erd
Tempo (s)

Figura 2.29. A forma da componente Zo da TEB aproximada por uma onda
triangular. Adaptado de: [38].

Na figura 2.30, é mostrado um exemplo do sinal Zg, medido de uma pessoa, e o
modelo de onda trapezoidal escolhida para ser uma aproximacao. Apesar de a respiracao
nao ser uma funcao totalmente autonoma, o que dificulta a modelagem, considerando
um grau de uniformidade da respiracao, o modelo do sinal trapezoidal teve uma boa

correspondéncia com Zg [38].
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Figura 2.30. A componente Zr da TEB aproximada por uma onda trapezoidal.
Adaptado de: [38].

Os valores tipicos da amplitude e frequéncia da TEB sao colocadas na tabela 2.2. E
possivel observar nessa tabela, que a amplitude do sinal base, que varia de 75 € até 100
(), é muito maior que os sinais dinamicos, ja que o sinal respiratério tem um range de 2
Q2 a4 e o sinal cardiaco é o menor de todos, com uma amplitude que comega em 0,1
) e vai até cerca de 1 €2. Além disso, a frequéncia do sinal respiratorio, que inicia-se em
0,05 Hz e vai até 1 Hz, estd muito proxima do sinal cardiaco, que parte de 1 Hz e pode

chegar em até 3 Hz. Esses valores mostrados na tabela 2.2 sao tteis para construgao do
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modelo BISS e também para configurar os sistemas de deteccao e decomposicao da TEB

14, 3).

Tabela 2.2. Valores de magnitude e frequéncia tipicos da TEB, em que sinal base
varia sua amplitude de 75 2 até 100 2. O sinal respiratério comega 2 2 a 4 Q e
o sinal cardiaco vai de 0,1 € e chega até 1 2. No dominio da frequéncia do sinal
respiratério pode varia de 0,05 Hz até 1 Hz e o sinal cardiaco parte 1 Hz e pode
chegar em até 3 Hz.

. Amplitude Frequéncia
Parametro Q) (Hz)
Base ~75 - 100 0
Respiratoério ~2-4 0.05-1
Cardiaco ~0,1-1 1-3

Essa proximidade entre as frequéncias do sinal cardiaco e do sinal respiratério é um
dos problemas tratados nessa pesquisa. Como a frequéncia respiratéria é menor que
a frequéncia cardiaca, porém numa faixa de frequéncia muito préxima, é comum que
na separacao do sinal da TEB, alguns harmonicos mais elevados do sinal respiratorio
estejam presentes na mesma regiao do espectro do sinal cardiaco, ou seja, os espectros
sdo sobrepostos [35]. Esse fato, pode melhor ser visualizado na figura 2.31, que mostra
o espectro de frequéncia do sinal cardiaco (em vermelho) e do respiratério (em verde).
Observando em detalhes essa figura é possivel notar que existem alguns harmonicos do
sinal respiratério bem préximo da componente fundamental do sinal cardiaco, o que

dificulta sua recuperacao.

Ap

Agq

== (Cardiaco

4oy

== Respiratorio

le

>

fer frequéncia

Figura 2.31. A figura mostra o espectro das componentes cardiaca (vermelho) e
respiratéria (verde) da TEB. Nota-se que, existe uma mistura do espectro desses
dois sinais, principalmente na regiao da componente fundamental do sinal cardiaco.
Com isso, existe uma dificuldade maior na separagdao da componente cardiaca do
que aquela que existe na componente respiratério. Adaptado de: [35].

2.4 FILTROS ANALOGICOS WAVELET (FAW)

Em aplicagoes de processamento de sinais biomédicos, o uso de filtros wavelet estd se

tornando cada vez mais comum, principalmente no processamento de sinais. No entanto,
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em dispositivos implantaveis, que impoem restricoes ao consumo de energia, ainda é pouco
explorado. Principalmente, quando esses aparelhos monitoram, de forma continua algum
parametro bioldgico e para o qual a bateria s6 pode ser substituida apds a intervencao
cirirgica, como ¢é o caso do marcapasso. Isso ocorre pelo fato dos filtros wavelet digitais
envolverem outros dispositivos, como Conversor Analdgico-Digital, do inglés Analog-to-
Digital Converter (ADC) que possuem um consumo de energia relativamente alto; a partir
deste ponto de vista, implementar filtros analdgicos wavelet, se torna uma alternativa

interessante [28].

2.4.1 Métodos de aproximacao de FAW

Uma das maneiras de se encontrar uma funcao de transferéncia, que se aproxime
da 1° derivada da wavelet gaussiana, ¢ um conjunto de Sistemas Complexos de Primeira
Ordem, do inglés Complex First Order System (CFOS), que pode ser realizado através do
cascateamento de blocos integradores reais de acoplamento cruzado [18], como mostrado
na figura 2.32, onde u é o sinal de entrada e x o sinal de saida, sendo ambos sinais

complexos. Em que o e w sao coeficientes reais, e o de ser maior que 0 para estabilidade.
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Figura 2.32. Blocos de integradores reais de acoplamento cruzado. Para utilizar
como entrada um sinal real, as entradas complexas de u podem ser conectadas e
observado a para parte real da saida do x. Fonte: [18].

A segunda abordagem usa a aproximacao Padé - um método que aproxima uma
funcao de transferéncia no dominio de Laplace, para uma funcao racional - que é adequada

para implementacao analdgica. Como resultado é obtido um polinémio, gerado por meio
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da expansao da série de Taylor [17], como mostrado na equagao (2.25):

Po(s —50)" +pi(s —s0)" =1+ ..+ p,
(s =s0)™+ql(s—s0)" =1+ ...+ ¢n

H(s) = (2.25)

Outro método para encontrar uma aproximacao de base Wavelet adequada é fornecida
pela teoria da aproximacao L2, que é baseada na minimizagao do erro minimo médio
quadrado. A principal vantagem do método L2, em comparacao com a aproximacao Padé,
é a possibilidade de encontrar uma funcao que aproxime da wavelet, sem necessariamente

conhecer a expressao da wavelet, no dominio de Laplace [28].

A derivada de primeira ordem (gaussl) da funcao gaussiana é uma wavelet mae
favorita para aplicagbes biomédicas [18], sua fun¢ao matemética é dada pela equacao
(2.26):

W= —2te " (2.26)

No trabalho de [18], foram comparados os métodos descritos acima, para encontrar a
melhor aproximacao da 1° derivada da gaussiana. Na figura 2.33, ¢ mostrada a variagao
do Erro Quadrético Médio, do inglés Mean-Square Error (MSE), para aproximagoes do
filtro de até 8* ordem. Nessa figura sao comparados os trés métodos, Aproximacao L2,
Aproximacao Padé e CFOS, de obtencao do FAW para verificar qual método obteve o

menor MSE na aproximacao da 1° derivada da gaussiana.

10! . . .

—a— L2 approx.
= Pade approx. ~
——- CFOS T

1 0'5 I I I

Ordem

Figura 2.33. O método de aproximacgao L2 apresentou o menor MSE em filtros
de até 8* ordem, em comparagao com os métodos Padé e CFOS. Fonte: [18].

Como pode ser observado na figura 2.33, o L2 teve o melhor resultado. A aproximacao

do filtro de 6* ordem, para 1° derivada da gaussiana, foi obtida em [28], usando o método
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L2, na qual chegou-se a equagao (2.27):

H(s) = —0.089465° — 0.16835* + 8.3265° — 6.6425% + 139s
804+ 5.927s5 4 30.525% + 83.1153 + 163.652 + 176.65 + 93.29

(2.27)

Utilizando a equacao (2.27), pode-se gerar sua resposta ao impulso como mostrado
na figura 2.34. Nessa figura pode ser visto o grafico com a aproximagcao da 1° derivada

da gaussiana.
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Figura 2.34. Resposta ao impulso do FAW para obter a aproximacao da 1°
derivada da gaussiana com o método L2. Fonte: [28].

Para encontrar a 2% derivada da gaussiana (gauss2) basta, no dominio de Laplace,
multiplicar o numerador da fungao de transferéncia (2.27) por s. Essa processo corres-
ponde no dominio do tempo a derivada dessa funcao, obtendo a 2° derivada da gaussiana.
Importante notar que, por ser uma derivada, essa nova aproximagao da gauss2 é um sinal

em quadratura com a gaussl.

2.4.2 Representacdao em espaco de estados

Conhecendo a funcao que aproxima a Wavelet, e sabendo que se trata de uma funcao
estritamente causal de ordem finita, é possivel, a partir da teoria dos sistemas lineares,
representar o filtro como um sistema de espago de estados, que pode ser expresso por

equacoes diferenciais de primeira ordem, associadas a matrizes:

dz(t) = Az(t) + Bu(t)

2.28
y(t) = Cx(t) 229

A entrada do filtro ¢ denotada pelo sinal u(t), a saida é o sinal y(t) e x(t) e denota o
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vetor de estado dimensional interno, no momento. Nessa descrigao, a resposta de impulso

associada, e sua transformada de Laplace, é dada pelas equagoes (2.29):

h(t) = Cd™B
(2.29)
H(S)=C(sl, —A)'B
A figura 2.35 mostra um diagrama de blocos de um sistema causal, no espaco de
estados. Como pode ser visto nesse diagrama, a matriz B corresponde a entrada do
FAW, a matriz C esta ligada ao sinal de saida, e a matriz A descreve o comportamento

dos estados do FAW e a matriz D é nula.

—'B—*@ /s = C

u(t) Y

A

Figura 2.35. Diagrama de blocos da representacao do FAW num sistema linear
e invariante no tempo, do tipo causal, disposto em matrizes do espaco de estados.
Fonte: [18].

Dessa forma, o FAW pode ser construido a partir da combinacao dos coeficientes
matrizes A, B e C seguindo o arranjo do sistema, no espaco de estados. O interessante,
neste formato, é que a construcao do filtro da 22 derivada da gaussiana nao necessita
alterar todo o projeto do sistema; como trata-se da 2°2 derivada da gaussiana, basta
mudar somente os coeficientes da matriz C, ou seja, pode-se aproveitar toda a estrutura
do filtro da 1° derivada da gaussiana e acrescentar outra matrizes C, em paralelo, para
obter os dois filtros [18], gaussl e gauss2, conforme indicado na figura 2.36. Essa figura
mostra um diagrama esquematico com a disposic¢ao de blocos que representam as matrizes
do FAW, o detalhe é o sistema possui duas saidas (gaussl e gauss2), definida apenas com

a mudanca da matriz C.

De acordo com [18] para encontrar os coeficientes do sistema de espago de estados,
ara filtros de ordem mais elevada existem diversas técnicas de conversao de um sistema
na representagao do espago de estados, como por exemplo, canonica(observavel ou con-

trolavel), Hessenberg, Schur e Ortonormal.

No caso de circuitos integrados analégicos é desejavel obter coeficientes menos sensiveis,
para reduzir as variacoes de componentes. Outro fator importante e que as matrizes do
espaco de estados tenham o menor esparsamento dos coeficientes possivel. No estudo
de [18], ele baseou-se no fato de um sistema com 6tima de faixa dindmica também pos-
suir 6tima sensibilidade, e fez a comparagao entre a Faixa Dinamica, do inglés Dynamic

Range (DR) e a ordem do filtro. Isso foi feito para diversas representacoes do espago de
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Figura 2.36. Esquema de ligacoes entre os coeficientes das matrizes A, B e C.
Para gerar a gaussl e gauss2 foram usadas duas matrizes C e paralelo. Fonte: [18].

estados, como pode ser visto na figura 2.37. Observando essa figura, pode-se notar que
a estrutura de escada ortonormal apresentou o melhor resultado, pois ficou contida na
regiao onde apresenta-se a melhor sensibilidade e esparsamento dos coeficientes. Além
disso, nessa formatacao as matrizes de espaco de estados tem grande parte dos coefici-
entes iguais a zero, reduzindo assim o nimero de componentes utilizados em um projeto

de circuitos.
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Figura 2.37. O método ortonormal obteve o melhor DR para converter o sistema
para o espaco de estados, o que garante a melhor sensibilidade e bom esparsamento
dos coeficientes. Fonte: [18].

De acordo com [18] o método mais indicado para fazer a conversao da equagao (2.27)

nessas matrizes do espago de estado é o ortonormal [26], por apresentar menor variagao
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de coeficientes das matrizes, conforme indicado pelo Faixa Dinamica de Sensibilidade e
Esparsidade, do inglés Dynamic Range Sparsity-Sensitivity (DRSS). Com isso, aplicando
esse método, [28] obteve as seguintes matrizes: A (2.30), B (2.31), C (2.32) e D (2.33).

( )

0 1185 0 0 0 0
1185 0 1637 0 0 0
0 1637 0 2007 0 0
A= (2.30)
0 0 —2007 0 2431 0
0 0 0 —2431 0  4.062
| o 0 0 0 —4.062 —5.927)
B=[0oo00 00 1374|T (2.31)
C= 10195 242 —0.29 052 0.03 0.065) (2.32)
D=0 (2.33)

Dessa forma, o FAW pode ser construido a partir da combinagao dos coeficientes
dessas matrizes A, B e C, e seguindo o arranjo do sistema no espago de estados. Além
disso, neste formato fica mais facil de controlar os parametros do FAW, uma vez que, a
banda do FAW varia de forma proporcional, as mudangas nos coeficientes da matriz A,

o ganho de amplitude é proporcional a matriz C.

Como ja foi dito, para obter um atraso de fase em 90° (quadratura), basta modificar
a matriz C para os coeficientes da 2° derivada da gaussiana. Esses coeficientes foram

obtidos por [18] e mostrados na matriz (2.34).

Cyauss2 = [4.617 0.7125 7.609 0.6636 1.492 0.1225 (2.34)

2.4.3 Projeto do circuito do filtro com técnica G, — C

Uma das técnicas mais populares para realizar filtros analdgicos é a estrutura conhe-
cida como amplificador transcondutancia-capacitor Gm-C. Essa transcondutancia con-
verte uma tensao de entrada numa corrente no capacitor conforme mostrado na equagao
a seguir:

Iy =G Vin (2.35)

Neste filtro, a frequéncia de corte pode ser baixa, na faixas de Hz ou menor. Além disso,
se as transcondutancias forem baixas, na casa dos nA/V, evitam-se grandes valores de
capacitor no chip [18]. Na figura 2.38, é mostrada uma célula de transcondutancia linear
do tipo Gm-C. Na figura pode ser notado que a transcondutancia GM converte um sinal

de tensao na entrada da célula em uma corrente de saida, e que o capacitor C presente

52



na saida pode ser usado para regular essa corrente e por consequéncia controlar o valor

de Gm.

m

C
_,_:—""-'_F_‘-'_F
—
-
-

Figura 2.38. Célula de transcondutancia linear que converte a tensao de entrada,
em corrente de saida. Fonte: [18].

+ cap
v, G = Jw

A tensao de saida do capacitor pode ser ajustada com o valor Gm do amplificador,

como dado pela equagao (2.36):
GmVin

‘/ca,p = sC'

(2.36)

Para ajustar os valores das transcondutancias pode-se variar a largura dos transistores
ou o valor das capacitancias. A figura 2.39 mostra o esquema Gm-C para implementar
o filtro o FAW na configuracao gaussl, obtida com a aproximacao L2. Na figura pode-se
notar que a matriz de entrada B esta representada pela transcondutancia gm7, a matriz
A é composta pelas transcondutancias de gm1 ao gm6 e a matriz saida C foi construida

com os gm8 até o gm10.

Vin o]y
]

Vi O o

Binsing
stage

AN =gm | pAV = gm
A=04
gmi [nAN] 1,18 0,47 Vi
gm2 nAN] | 1,64 0,66 T
am3 nAV] | 2,00 0,80
amd InAV] | 243 0.87
gms [nANV] | 4,08 1,62 l fou
ogmB [nAN] | 593 237 . .
gm? [nAN] | 1,30 0,52 Ve -
gms [nAN] 1,00 0,40 Vo 9
oms INAV] | 1200 | 480 —
gm10[nAV] | 120 0,48 Vi a |
C [pF] %20 8x8

Figura 2.39. Esquema de ligacoes das transcondutéancias para gerar o FAW refe-
rente a gaussl, baseado na técnica Gm-C. Fonte: [28].

Os resultados do estudo de [28] mostraram um consumo total de poténcia desse FAW,
foi inferior a 350 nW.
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3 METODOLOGIA

Este capitulo apresenta a descricao dos procedimentos, técnicas e materiais aplicados
no desenvolvimento dos sistemas de modulacao e decomposicao da TEB. Especifica
também as arquiteturas por meio da exposicao de diagramas de blocos, teoremas e analise

visual dos sistemas.

Além disso, os experimentos realizados sao detalhados, salientando suas pormeno-
rizacOes para gerar a reprodutibilidade dos resultados. Adicionalmente, sao apresentados
os sistemas de detecgao e um modelo para geragao da TEB, descrevendo como construi-los

e opera-los durante os experimentos.

Ainda neste capitulo, sdo apresentadas as métricas de desempenho aplicadas na ava-
liacao dos resultados obtidos, que junto com a comparacgao a outros trabalhos publicados

busca a validacao da proposta.

3.1 METODOLOGIA DE DESENVOLVIMENTO

Inicialmente, para se ter uma visao geral do trabalho a arquitetura completa do
sistema de medicao da TEB em marcapasso é apresentada na figura 3.1. Observando
esse diagrama de blocos, percebe-se que o sistema se divide em trés etapas: modulacao,

deteccao e decomposicao da TEB.

i

Modulagao i

i

i

i

I i

i
oOnda Filtro |Z|= Decompositor = | Zcl ‘

——————4 Analogico

Quadrada haloglc LPF TEB '
=> [Zr|

Figura 3.1. A arquitetura geral do sistema proposto para medicao da TEB é
composta pelo Gerador de Corrente Senoidal, Detector de Mdédulo e Fase e o De-
compositor da TEB.
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Importante ressaltar que, da arquitetura geral mostrada na figura 3.1, esta dissertagao
descreve o passo a passo para desenvolver as etapas de modulagao e decomposicao da
TEB, uma vez que essas sao as propostas deste trabalho. Os demais subsistemas utili-
zados nos experimentos, como o MPD, o BISS e o FAW, ja foram implementados por
outros autores e estao apenas referenciados. Entretanto, as suas modificagoes e ajustes,

necessarias para conduzir os experimentos, foram apresentadas.

Nas secoes seguintes, o Gerador de Corrente Senoidal e o Decompositor da TEB sao
detalhados, explicando os procedimentos metodologicos necessarios para o seu desenvol-
vimento. O ambiente de simulacao escolhido foi o Simulink, do software Matlab na versao
R2018.

3.1.1 Desenvolvimento do Gerador de Corrente Senoidal

Em sistemas implantaveis é preciso priorizar, sempre que possivel, o baixo consumo
de poténcia. Para isso, a arquitetura desenvolvida buscou utilizar componentes que pos-
sam ser implementados em circuitos analdgicos, que geralmente ocupam menos espago e

consomem menos energia do que seus equivalentes em circuitos digitais.

Como ja mencionado, nesta dissertacao, a primeira etapa do sistema de medigao da
TEB é a modulagao; nessa etapa é proposto um novo sistema, o Gerador de Corrente
Senoidal, que é mostrado no diagrama esquemaético da figura 3.2. Nessa figura, pode-
se observar que o gerador é composto por apenas dois elementos: uma fonte de onda
quadrada e um FAW. A fonte de onda quadrada entrega um sinal de tensao na entrada
do FAW, para que esse ultimo atenue os harmonicos impares desse sinal. Adicionalmente,
o FAW converte o sinal entrada, na forma tensao para um sinal na sua saida na forma

de corrente, o que é vantajoso para sistemas de medicao de bioimpedancia, uma vez que

dispensa o uso de VCCS.

R I T TR

| |

! |

' |

I Gerador Filtro |

| JUL

! Onda | Analogico —
|

|

i |

Figura 3.2. Um sinal de tensao elétrica na forma onda quadrada é convertido por
um FAW num sinal de corrente senoidal, por meio de atenuacdo dos harmoénicos
impares da onda quadrada
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3.1.1.1 Desenvolvimento do FAW para o Gerador de Corrente Senoidal

Para que o FAW proposto por [28] consiga atenuar os harmonicos da onda quadrada é
preciso modifica-lo, ajustando sua banda de frequéncia de acordo com o sinal de entrada.
Idealmente a frequéncia de entrada deve ser a mesma da saida, que no caso deste estudo

sera uma frequéncia de 10 kH z com uma amplitude de pico de 10 pA.

Com isso, para ajustar a banda do FAW ¢é preciso definir a relacao da sua banda de
passagem com a frequéncia da onda quadrada. Os testes experimentais mostraram que
a frequéncia central da banda do FAW deve estar na metade daquela que esse mesmo
filtro, geraria uma aproximacao da 1° derivada da gaussiana. Para fazer esse ajuste
na banda do FAW, estando ele no formato de espago de estados, basta multiplicar sua
matriz A por um escalar, que sendo maior que 1 aumenta a frequéncia central e vice-
versa. Um problema detectado nesse processo de variacao da banda do FAW, é que
a amplitude da sua corrente de saida também é modificada, especificamente, de forma
inversamente proporcional ao aumento da frequéncia. Diante disso, foi descoberto que
¢é possivel compensar esse efeito multiplicando a matriz de saida C, também por um
escalar. Durante os experimentos observou-se uma relagao linear entre a frequéncia da
onda quadrada e esses valores escalares (ver figura 4.6) utilizados no ajuste dos coeficientes

da matriz A e C, chegando no seguinte relagao:

v Sin(fsquare) 3 Abase * fsquare o Ax fsquarey

em que a matriz Ap.se € formada pelos coeficientes normalizados do FAW original proposto
por [28]. Essa matriz, por ser normalizada, gera uma senoide para qualquer frequéncia
de entrada (fsquare)), desde que seus coeficientes também sejam multiplicados por essa
mesma frequéncia (Apgse * fsquare). Além disso, devido a linearidade, a matriz Apgse €
proporcional a matriz A original (2.30). Nesse caso, para criar uma relagao de igualdade é
preciso adicionar uma constante, que neste estudo sera chamada de k. Assim, adicionando

essa constante temos a relacao a seguir:

A Sin(fsqumne) 3 Abase * fsquare = AxkKx* fsquarea

em que k € a constante de normalizacao. Sabendo disso, para encontrar o valor de
basta gerar um sinal senoidal com o FAW original, formado pelas matrizes A (2.30), B

(2.31), C (2.32) e D (2.33). Onde nessa condigao, sabe-se que

1
H*fsguarezl = K= :T’
f square

em que T é o periodo da corrente senoidal gerada pelo FAW original nesse experimento.
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Da mesma maneira, sabendo que a reducao da amplitude da corrente na saida do
FAW também obsede-se a uma relacao linear (ver figura 4.6) com a frequéncia de entrada

( fsquare), Pode-se afirmar a seguinte relagao:

v X * Sin(fsquare) = X * Cbase * fsquare x Cx fsquarea

em que Cheee € uma matriz normalizada para gerar uma amplitude constante unitaria
quando multiplicada pela frequéncia de entrada (fsquere) € X € a amplitude de pico da
resposta senoidal do FAW original. Assim, seguindo o mesmo principio feito para Apqse,

pode afirmar que:
V oxxsin(f) 3 x*Crsex f = Cxrxf,

em que para encontrar o valor de x basta observar o valor da amplitude da mesma
resposta de corrente senoidal utilizada para encontrar x. Com isso, para encontrar a

matriz normalizada Cj,s. basta

C* K * fsquare

v Sin(fsquare) = Cbase*fsquare =
X

. Agora, de posse da matriz Cy,,. normalizada, é possivel obter uma senoide com ampli-

tude qualquer (Amp) por meio da seguinte expressao Amp * Chase * fsquare-

Portanto, para descobrir o valor de k e y € preciso gerar um sinal senoidal com o
FAW original, composto pelas matrizes A (2.30), B (2.31), C (2.32) e D (2.33). Para
isso, basta utilizar como entrada do FAW original uma onda quadrada com amplitude
unitaria e frequéncia de 250mH z, que corresponde ao dobro da frequéncia para gerar a
19 derivada da gaussiana ou metade do tempo assentamento da resposta ao impulso de

filtro (periodo 8 segundos). O resultado desse experimento é mostrado na figura 3.3.

0.86
057

< O

-0.57

-0.86 |
6 8 10 12 14

Figura 3.3. Resposta senoidal do FAW com os coeficientes originais proposto por
[28] a uma entrada de onda quadrada, com amplitude unitaria e frequéncia 250
mHz.
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Observando a figura 3.3 podemos notar que foi produzida uma resposta senoidal, onde
o valor do k = T = 4. Com isso, a partir da equagao (3.1) pode-se encontrar a matriz
Apase @ partir dos valores normalizados para frequéncia unitaria. Ja para encontrar o
valor de y basta observar a amplitude de pico da corrente senoidal mostrada na figura
3.3, ou seja, x = 0,86 = 43/50. A partir dos valores de k e x, pode-se chegar na equagao
(3.2), que define como encontrar a matriz Cp,se, por meio dos coeficientes normalizados

para frequéncia e amplitude unitéria.

Apase = A %4 (3.1)
C
Cbase — m (32)

Assim, de acordo com as equagoes (3.1) e (3.2) pode-se determinar as matrizes normali-
zadas Ayase (3.3) e Cpase (3.4) propostas neste estudo para compor o FAW que integrara

o Gerador de Corrente Senoidal sao mostradas a seguir:

0 4.74000843 0 0 0 0
—4.74000843 0 6.54744128 0 0 0
Mg — 0 —6.54744128 0 8.02687189 0 0
0 0 —8.02687189 0 9.72568742 0
0 0 0 —9.72568742 0 16.24695862
0 0 0 0 —16.24695862 —23.70800000
(3.3)
Chase = (0.906625453 11.2798482 —1.36813694 2.42472401 0.140310782 0.302933921) (34)

O restante do FAW proposto para o Gerador de Corrente Senoidal é composto pelas matri-
zes originais B (2.31) e D (2.33), propostas por [28]: B = [0 0000 1.37354384} T
eD=0.

A partir dessas matrizes normalizadas Apgse (3.3) € Chase (3.4), € sabendo das relagoes
de linearidade do FAW com a frequéncia de entrada ( fsquare ), foi possivel generalizar a pro-
posta do Gerador de Corrente Senoidal, gerando as matrizes Agin(fuyuare) © Camprsin(foguare)s

que formam um FAW capaz gerar um sinal senoidal numa frequéncia ( fsquare) € amplitude

(Amp) qualquer, conforme descrito respectivamente nas equagoes (3.5) e (3.6):

ASin(fsquare) = Abase * fsquare (35)
CAmp*Sin(fsquare) = Amp * Cbase * fsquare (36)

o8



Assim, no caso especifico para obter os coeficientes do FAW, em que o Gerador de Corrente
Senoidal produza uma saida com frequéncia de 10 kH 2z (fsquare = 10 kHz) e amplitude

de 10 pA (Amp = 10 pA), basta aplicar esses valores nas equagoes (3.5) e (3.6).

Para criar um FAW, no formato de espaco de estados no ambiente Simulink, pode-se
utilizar o bloco chamado State-Space. Esse bloco possui uma porta de entrada e outra
de saida; acessando suas configuragoes é possivel acrescentar as matrizes do filtro. Uma
maneira para fazer isso é criar as matrizes no workspace do Matlab, e depois usar apenas

os seus nomes como parametros de entrada do bloco State-Space.

Ainda no Simulink, a maneira mais facil de gerar uma fonte de onda quadrada é
utilizar um bloco gerador de pulsos, nomeado Pulse-Generator. Esse bloco tem apenas
o sinal de saida, uma onda retangular e periddica. Seus parametros permitem ajuste da
sua amplitude, duty-cycle, periodo e atraso da fase. Ajustando o duty-cycle para 50%

gera-se uma onda quadrada.

Na figura 3.4, é mostrado o esquema do Gerador de Corrente Senoidal proposto no
Simulink. Mesmo sendo sistema bem compacto, utilizando apenas dois blocos, ele permite
controlar os principais parametros da onda senoidal, como amplitude, fase e frequéncia.
A amplitude pode ser modificada, variando os coeficientes da matriz Campssin(foquare) d€
acordo com equacao (3.6), em que a varidvel manipulada é a amplitude desejada (Amp).
Para modificar a fase ¢ preciso alterar os coeficientes da matriz Campssin(foquare) POT IO
da sua derivada, sendo que, para gauss2 a fase varia 90°, e invertendo o sinal dos seus
coeficientes (multiplicando por -1) a fase varia 180°, podendo dessa forma obter valores
de 02, 90°, 180° e 270°. Por fim, a frequéncia pode ser modificada ajustando de maneira

linear os coeficientes das matrizes Agin(f,quare) € CAmprsin( respectivamente conforme

fsqua,'re) Y

as equagoes (3.5) e (3.6), onde a varidvel manipulada é a frequéncia de entrada ( fsquare)-

X = Ax + Bu ,
B . &

Pulse State-Space
Generator

Figura 3.4. A onda quadrada é gerada pelo bloco Impulse Generator com 50% de
duty-cycle e processada com o bloco State-Space configurado para a FAW.

Apesar da proposta de elaboracao dessa dissertagao ser em nivel de sistemas, deixando
o projeto de circuitos elétricos fora do seu escopo, foi questionado por este autor, se essa

proposta era passivel de ser implementada, no futuro, a nivel de circuito. Para isso,
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ainda que de maneira muito preliminar, foi analisada a questao, e notou-se que uma
caracteristica do FAW| destacada no trabalho de [19], em que os coeficientes das matrizes
podem ser modificados alterando as capacitancias das transcondutancias, e abre uma

possibilidade interessante de implementar a proposta deste trabalho.

Assim, a sugestao apontada neste estudo para implementar o FAW em circuitos com
ajuste automatico da banda, seria montar um banco de capacitores em paralelo, e chavea-
los para modificar os coeficientes matrizes A e C. A figura 3.5 com intuito de ilustrar essa
ideia, de forma que foi identificado os blocos de transcondutancia no FAW, e os capacitores
foram adicionados a principio, apenas no bloco da matriz A, para exemplificar como
seriam chaveados para modificar o valor dessa matriz em funcao da frequéncia de entrada

do sinal de onda quadrada.

Modifique os gm para alterar a amplitude e fase

Matriz C
gmi3 mi2 gmil gml0 gm9 gmé
R “u ue ot - ks - 4 g & 5

SV olic e Vil e Y

d *Iout
— o ;.'
6 Vio i
oot Ve 3
S Fac
T

Matriz B

DD D

AT ST (] L AT (AT

51dddd ‘hdidl “IILILL SIIIIT 2IIIII “IIIII

Chavear os capacitores para mudar a frequéncia
Matriz A

Figura 3.5. Os transcondutores gm-C dispostos de forma que os seus respectivos
valores de gm representem os coeficientes das matrizes do FAW. A variagao da
capacitancia altera os gms e muda a banda do FAW.

3.1.1.2 Sistema de Deteccao

Uma maneira de testar a eficiéncia do Gerador de Corrente Senoidal é realizar um
experimento acoplando-o a um sistema de deteccao. Esse sistema se encontra na segunda
etapa da arquitetura geral, apresentada na figura 3.1. Sua funcao é medir o sinal mo-
dulado e condiciona-lo ao processo seguinte. Na secao 2.3.2, foram apresentados alguns
desses sistemas. Nessa secao, serao discutidos os critérios utilizados para escolha desses

sistemas, e suas adaptagoes necessarias para o sistema escolhido possa integrar a proposta
deste trabalho.
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Tratando-se de marcapasso implantavel, um critério de escolha deve sempre ser o
consumo de energia. Com isso, as abordagens que usam a metodologia FRA e MPD se
destacam, frente aos sistemas baseados em FFT, ja que esses tltimos privilegiam os cir-
cuitos digitais para processamento dos sinais em banda larga. Outro critério importante
¢é suscetibilidade a variagoes de sinais ou dependéncia de sincronismo. Neste aspecto a
metodologia FRA com o sistema SD, que apresenta dependéncia do sincronismo entre os
sinais de modulacao e demodulacao, e o sistema SS, que também tem problemas para
manter o sincronismo dos tempos de amostragem (em alta frequéncia) e o sinal de mo-
dulacao, fica prejudicada. Além disso, a metodologia FRA recupera a TEB na forma
cartesiana (parte real e imagindria), e isso eleva o processamento digital e o consumo de

energia para calcular o médulo e fase da TEB, que sao usados pelo marcapasso.

Neste contexto, estudos recentes vém utilizando o sistema MPD [76, 62], em seus
projetos de medicao da TEB em marcapasso, e os resultados se mostram promissores.
Tal sistema possui uma arquitetura relativamente mais simples que os sistemas FRA e ja
recuperam a TEB na forma polar (mddulo e fase). Sendo que o médulo é capturado por
meio da retificacao em onda completa e um LPF, nao de pendendo de sincronismo com
o bloco de modulagao. Diante dessa argumentacao, optou-se por utilizar esse sistema de
deteccao, na formacao da arquitetura geral da proposta, junto com o Gerador de Corrente

Senoidal e Decompositor da TEB.

Com o sistema de deteccao escolhido, o préximo passo é monta-lo no Simulink com
intuito de utiliza-lo nos experimentos propostos. Apenas o canal de médulo serd imple-
mentado, por ser a parte do sinal da TEB que ¢ usado no marcapasso para calcular a
demanda metabdlica. A figura 3.6 mostra o diagrama de blocos deste canal no sistema

MPD.

butter
(1) b lu| > (1)
In1 ) Out1
Gain Abs
Analog
Filter Design

Figura 3.6. A TEB modulada é detectada por um INA, implementado no bloco
Gain, depois é retificado pelo bloco Abs e filtrada com um LPF implementado pelo
bloco Analog Filter Disign.

Na figura 3.6 primeiro bloco é o INA, que serve para detectar o sinal modulado e am-
plificar sua magnitude; depois vem um retificador de onda completa, que elimina a parte
negativa do sinal modulado; por fim, um LPF remove as componentes de alta frequéncia,

deixando apenas a TEB que estava modulada na superficie do sinal. Tradicionalmente, ao
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implementar o Circuito Integrado de Aplicacao Especifica, do inglés Application Specific
Integrated Circuits (ASIC) do sistema de detec¢ao, um HPF ¢é acrescentado na entrada
do INA, mas fora do circuito integrado (off-chip), com o intuito de eliminar sinais de

interferéncias - em baixas frequéncias - como o ECG e mio-potenciais.

3.1.2 Desenvolvimento do Decompositor da TEB

Nesta secao,sera descrita a segunda proposta desta dissertacao, trata-se da ultima
etapa, na arquitetura geral, onde ocorre a separacao da TEB em suas componentes
cardiaca e respiratéria. Também serda mostrado o processo de implementacao e ajuste

do modelo da TEB, utilizado durante os experimentos.

Como jé dito, o sinal TEB apresenta dificuldades em ser separado devido, principal-
mente, as suas nas componentes cardiaca e respiratoria compartilharem a mesma banda,
conforme mostrado na figura 2.31. Diante disso, este trabalho apresenta uma nova pro-
posta para decompor a TEB, utilizando o FAW num sistema de realimentagao cruzada
com um filtro LPF, parar separar a TEB tanto no dominio da frequéncia quanto no

tempo. A figura 3.7 mostra o diagrama esquemaético dessa proposta.

; . Zc
-
1
Filtro !
Analégico :
Wavelet I
1
Gaussian derivative order =2 !
I
1
:

| ZR

Figura 3.7. O FAW recupera a Z¢c e o LPF,.s, a Zp. Estes sinais recuperados
sao removidos também realimentados no sistema de forma cruzada para reduzir o
€erro.

Observando a figura 3.7, nota-se que o sinal da TEB é separado em dois canais. No
canal superior, o sinal cardiaco (Z¢) da TEB é obtido na saida do FAW; j4 no canal
inferior, a parte respiratéria (Zg) da TEB é extraida, ao passar por um LPF. Esses dois

sinais obtidos sao realimentados de forma cruzada com seus canais, onde o sinal cardiaco
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¢é removido da TEB, no canal inferior, e o respiratério, no canal superior, formando um
circuito fechado para reduzir o erro. Adicionalmente, um LPF foi colocado no canal

superior, com intuito de equilibrar o atraso de fase gerado pelos filtros adjacentes.

Apesar de utilizar a mesma estrutura do FAW, proposto na se¢ao 3.1.1, seu objetivo
nessa etapa é diferente (deve-se atenuar os harmonicos do sinal respiratério, para depois,
separar do sinal cardiaco). Por isso é preciso ajustd-lo novamente, seguindo os mesmos
passos da secao 3.1.1, mas para os critérios de frequéncia e amplitude do sinal cardiaco.
Na préxima secao, sera descrito a metodologia utilizada fazer o desenvolvimento desse
FAW, e a também a justificativa para a escolha da aproximacao wavelet que que foi

escolhida para ser empregada na sua construcao.

3.1.2.1 Desenvolvimento do FAW para o Decompositor da TEB

A primeira etapa para construcao desse FAW passa pelo critério de escolha do tipo
de aproximacao da wavelet a ser utilizada, sendo as opcoes analisadas a 12 e 2°2 derivada
da gaussiana. O fator decisivo nessa escolha foi a correlacao de forma, entre a resposta
ao impulso do FAW e a componente cardiaca da TEB. Assim, a escolha foi feita pela
29 derivada da gaussiana, que usa a matriz Ca,ss2 da equacao (2.34). O formato de sua
resposta ao impulso é semelhante um sino invertido, que pode ser rebatido para possuir
maior correlacao com o formato do sinal Z¢ do que a 1° derivada, que tem formato mais

parecido com uma onda senoidal.

Com a derivada do FAW escolhida, segue-se o mesmo processo aplicado na secao
3.1.1 para ajustar as matriz A e C, basta multiplicar seus coeficientes por constantes para,
respectivamente, mover a banda do FAW e ajustar sua amplitude de saida, conforme faixa
desses valores na componente cardiaca, que é mostrado na tabela 2.2. Salientando que esse
ajuste foi realizado empiricamente, observando o melhor desempenho do Decompositor
da TEB. Nesse processo obteve as seguintes matrizes chamadas de Ay (3.7) e Cy (3.8),

mostrados adiante.

0 355500632 0 0 0 0
—3.55500632 0 491058096 0 0 0
0 —4.91058096 0 6.02015392 0 0
Aa= (3.7)
0 0 ~6.02015392 0 7.20426556 0
0 0 0 —7.20426556 0 121852190
0 0 0 0 121852190 —17.7810000
Cd:<4.02335980 ~0.997454448  —4.09203739 0929072529 —1.40419156 0.368900629) (3.8)

O restante do FAW também é composto pelas matrizes originais B (2.31) e D (2.33).
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Como a TEB ¢é uma variavel dinamica, o Decompositor da TEB vai perder desem-
penho a medida que os valores da TEB modificarem para valores diferentes daqueles em
que o FAW foi calibrado. Para resolver esse problema, a solucao é proposta neste es-
tudo é fazer um FAW adaptativo. Observando a teoria do FAW desenvolvida na 3.1.1,
percebe-se que as equagoes (3.5) e (3.6) podem ser usadas para tornar o FAW adaptativo.
No caso do Decompositor da TEB basta substituir nessas equacoes a frequéncia de en-
trada (fsquare), por um sinal de referéncia externo, que indique a frequéncia de batimento
coracao. Em marcapassos modernos existe uma frequéncia que é monitorada continua-
mente, trata-se da frequéncia do Eletrocardiograma Intracardiaco, do inglés Intracardiac
FElectrocardiogram (IECG) [62]. Com isso, o FAW deve funcionar de forma adaptativa,
conforme mostrado nas equagoes (3.9) e (3.10), em que as matrizes Ay (3.7) e Cy (3.8)
foram usadas nas equagoes (3.5) e (3.6), tendo com sinal de referéncia a frequéncia do
iIECG (firca). O detalhe é que os melhores resultados na decomposicao da TEB, foram

obtidos ao acrescentar um fator multiplicador por v/ fiecq na correcao da amplitude.
Acard = Ad X fiECG (39)

Cearda = Ca X firca X \/ fieca (3.10)

Na figura 3.8, é mostrado o esquema de montagem desse sistema no Simulink, utili-
zando alguns dos mesmos blocos ja usados em sistemas apresentados, como o bloco de
state-space e os filtros passa baixo analdgicos do tipo butterworth. A excecao se da pelo
bloco de atraso ( Transport-Delay) que inicialmente nao estava previsto na proposto, mas
teve que ser acrescentado no experimento para compensar o atraso do FAW. Acredita-se

que esse bloco pode ser implementado com por um circuito (off-chip) do tipo RC.

LPF_3Hz FAW
butter S

Xx=Ax+ Bu

0.15s —/\ Enspatt Analog =
\/ Delay S Dok State-Space

LPF_0.5Hz
St butter
X

TEB ZR

Analog
Filter Design

Figura 3.8. O FAW ¢ implementado com o bloco State Space, para recuperar Z¢.
Os LPF sao simulados com o bloco Analog Filter Design, e o atraso de fase do FAW,
é compensado por um bloco Transport delay.
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3.1.2.2 Modelo da TEB

Para gerar os sinais da TEB, a fim de realizar experimentos de decomposicao de
suas componentes, foi utilizado o modelo BISS, criado por [38] e apresentado na segao
2.3.3.1. A descricao da construcao desse modelo tem o objetivo de servir para validacao

e reprodutibilidade da metodologia.

Para implementar esse modelo no Simulink, foram utilizados blocos de repeticao
de sequéncias interpoladas (Repeating Sequence Interpolated), que utilizam vetores de
moédulo e tempo, para criar os sinais continuos no tempo. Na figura 3.9, é mostrada a
configuracao do modelo BISS, em que os blocos da componente cardiaca, respiratéria e
linha base sao somados para formar a TEB. O bloco do sinal respiratorio passa, antes,

por um LPF para remover ruidos gerados, na interpolagao da onda trapezoidal.

AN

Zc
Componente
Cardiaca
—P
>
i Zo — P+
Componente Base
utter
./ ——» 7

Componente 1st 5Hz
Respiratoria

Figura 3.9. O modelo BISS é implementado utilizando os blocos de Repeating
Sequence Interpoladed para sintetizar os componentes da TEB.Depois esses sinais
sao somados em um tnico sinal de bioimpedancia.

O modelo BISS construido nesse estudo é capaz de ajustar a impedancia cardiaca
(Z¢) em sua amplitude (A, ) dada em €; e na sua frequéncia, em batimentos por minuto
(bpm). Quanto a impedancia respiratério (Zg) é possivel ajustar o periodo, de cada ciclo
respiratério (Tz,,), em segundos (s) e a sua amplitude (Az,), também dada em 2. Esses
dois sinais, Zr e Z¢ juntos formam a parte dinamica do modelo da TEB, mas ainda
existe um valor de linha base (Zy) que é ajustado em seu médulo Az, e um pequeno

desvio Ages, que pode ser em horas ou dias.

As equagoes do modelo BISS (3.11), (3.13) e (3.16) foram baseadas no trabalho de

[38], e servem para modelar o médulo dos componentes da TEB. J4 as equagoes (3.12),
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(3.14) e (3.15) representam o tempo de cada sequencia de repeticao destes sinais.

Zp=(Az,/2.0).x[1 1 -1 -1 1] (3.11)
tz, = [0 0347« Ty, 0.53+Tz, 0.695%Tz, Tz,] (3.12)
Ze = (Az./2.0) % (0.001375 + bpmy,, — 1.0825). « [1 —1 1]  (3.13)
tz, = [[0 (—0.000275 % bpmy, +0.2165) 60/ (bpmyz.)] (3.14)
Zo= Az, Az, (Az,— Adesv) (Azy — Agesv) Az, (3.15)
tz, = [0 40 60 80 90} ( )

3.2 METODOLOGIA EXPERIMENTAL

Uma vez que a arquitetura do sistema foi desenvolvida, é necessario organizar e
regularizar os procedimentos experimentais, para gerar reprodutibilidade e resultados
coesos. Nesta secao, sera especificado os valores dos parametros de cada bloco do sistema

e as ferramentas de analise, utilizadas nos experimentos.

3.2.1 Experimentos com o Gerador de Corrente Senoidal

Uma caracteristica importante, em sinais de modulacao da TEB, é a capacidade de
variar amplitude, frequéncia e fase ao longo do tempo. Isso porque esses parametros
mudam de acordo com as aplicacoes, sendo para melhorar a precisao das medidas ou
explorar outras propriedades da bioimpedancia, como ocorre nas areas correlatas deste
trabalho de EIT e EIM. Além disso, é preciso que o sinal modulante nao distorca o sinal
modulado. Para isso é importante utilizar sinais com pureza espectral, denotados pelas

parametros THD e SFDR, analisados no dominio da frequéncia.

3.2.1.1 Experimentos com o Gerador de Corrente Senoidal no dominio do tempo

O primeiro experimento a ser realizado é verificar a possibilidade de se obter uma
sequencia de respostas ao impulso do FAW, para formar uma onda continua no tempo.
Para fazer este teste, o sistema utilizado deve ser o da figura 3.4, adicionando na saida
do FAW um bloco Scope de visualizacao dos sinais de entrada e saida. Os parametros
do sistema sao ajustados, configurando bloco gerador de pulsos, para gerar uma onda
quadrada com amplitude de 1 V, duty-cycle de 10% e frequéncia de 5kHz. Em seguida,
adicionam-se as matrizes originais A (2.30), B (2.31), C (2.32) e D (2.33). Sabendo que
a frequéncia natural desse FAW ¢é de 0,125 Hz, ainda é preciso multiplicar as matrizes
A e C por 40k (5k/125m = 40 K) para ajustar com a frequéncia de entrada de 5 kHz.
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O segundo experimento utiliza o mesmo sistema do teste anterior, porém o objetivo
de gerar o sinal senoidal. Nesse caso é preciso aplicar as matrizes Apgse (3.3) e Crase (3.4)
junto com as equagoes (3.5) e (3.6) para ajuste da banda do FAW. O valor da frequéncia
de desejada serd de 10 kHz (fsquare = 10 kHz), e a amplitude desejada sera de 10 pA
(Amp = 10 pA). No bloco do gerador de pulsos é necessério fazer duas mudangas
em relagao ao experimento anterior, sendo elas: dobrar a frequéncia da onda quadrada,

passando para 10 kHz, e aumentar seu duty-cycle para 50%.

O préximo experimento testa a possibilidade de gerar uma corrente senoidal dentro
de uma janela de tempo fechada. Essa propriedade é essencial em sistemas de medicao
da TEB em marcapasso. Isso porque permite que os algoritmos de controle do aparelho
possam usar os mesmos eletrodos de injecao para outras finalidades, como o pacing ou
leitura do iECG. Para testar essa propriedade é preciso acrescentar no sistema do Gerador
de Corrente Senoidal da figura 3.4, um bloco de chaveamento (Switch) que deve ficar entre
a fonte de onda quadrada e o FAW. Esse bloco de chaveamento possui trés entradas e
uma saida. A primeira entrada recebe o sinal de onda quadrada e a segunda, um sinal
de controle. O sinal de controle é gerado por um gerador de pulso, seu periodo indica
o ciclo de trabalho do marcapasso e o duty-cycle denota o tempo ativo do Gerador de
Corrente Senoidal. Funciona da seguinte maneira: se o sinal de controle for maior que
zero, a chave libera a passagem da onda quadrada para FAW; caso o contrario, libera-se
um valor nulo (zero), que ¢ adicionado por um bloco de valor zero (constant), na terceira

e ultima entrada da chave de controle.

Ainda nesse ultimo experimento, o sinal de controle deve ser ajustado com uma
amplitude de 1 V, um periodo de 16ms e um duty-cycle de 10%. Com isso, a medi¢ao da
TEB ocupara apenas 1,6ms em cada ciclo do marcapasso, deixando o restante do tempo
livre para as outras aplicagoes. O tempo de simulacao pode ser configurado para 35ms,
para ser possivel visualizar o resultado do janelamento. Na figura 3.10 é mostrado esse
esquema de janelamento inserido no Gerador de Corrente Senoidal proposto, na forma
de blocos do Simulink. Observando essa figura pode-se notar que foi inserido um bloco
Switch que libera ou bloqueia os sinais de acordo os sinal de controle de outro bloco Pulse

Generator, em que o tempo ativo de medicao da TEB depende do duty-cycle desse sinal.

Os experimento seguinte busca evidenciar a capacidade de modificar os parametros
de amplitude, frequéncia e fase da corrente senoidal proposta. A amplitude pode ser

modificada variando os coeficientes da matriz Capmpusing , conforme a equagao (3.6).

fsquare)
Com isso, primeiramente, deve-se ajustar o valor de Amp na (3.6) em 0.5 pV, 1 uV,
1.5 uV e, por fim, 0.25 pV em intervalos de 0.3ms. Depois, com o objetivo de mudar a
frequéncia da corrente senoidal, muda-se o frequéncia de entrada (fsquere) € as matrizes

Asin(foquare) € Campssin(faquare)s cOnforme equacoes (3.5) e (3.6), respectivamente. Assim, a
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Figura 3.10. O janelamento da corrente senoidal ocorre por meio de um bloco
Switch que, ao recebe um sinal de controle vindo do bloco Pulse Generator, libera
o sinais de acordo com o seu duty-cycle.

cada 0.3ms altera-se a frequéncias da onda quadrada (fsguare) em: 2kHz, 6kHz, 12KHz e
1KHz.

Por fim, a terceira parte do teste se destina a gerar, ao mesmo tempo, sinais defasados
de 09 até 270°, variando 90° para cada tipo de matriz C, usada. A matriz Cpuse (3.4)
(12 derivada) gera uma senoide com 0° de fase; a matriz Cy (3.8) (2# derivada) gera um
cosseno (em 909 de defasagem). Invertendo os sinais dos coeficientes dessas duas matrizes
obtém-se, respectivamente, 180° e 270°. Para realizar os experimentos, coloca-se quatro
blocos do FAW em paralelo, cada um com os coeficientes das quatro fases mencionadas.
Depois, usando um mesmo sinal de onda quadrada e um multiplexador, pode enviar os

sinais ao visualizador de grafico, realiza-se o experimento durante 100ms.

3.2.1.2 Experimentos com o Gerador de Corrente Senoidal no dominio da frequéncia

Outro conjunto de experimentos que devem ser realizados com o Gerador de Cor-
rente Senoidal, envolve a obtencao do espectro de frequéncia da sua corrente senoidal
e, também, de outros sinais de modulacao que foram utilizados em outras publicagoes
relevantes. Para isso, foi necessario adicionar ao sistema 3.4 um conjunto de ferramentas
de anélise por FFT do Simulink presentes no bloco Powergui/Continuo. Para enviar os
dados para essa ferramenta, é preciso configurar o bloco Scope, para enviar os dados de
simulagao ao ambiente Workspace. Além desses blocos, foi utilizado uma ferramenta de
construgao de sinais (SignalBuider), que serve para implementar os demais sinais anali-
sados, tendo em vista que esse bloco permite a desenhar sinais a partir de segmentos de
reta. Esse grupo de ferramentas pode ser visualizado na figura 3.11 e, através delas, é

possivel visualizar a FFT e a THD dos sinais analisados.

Para se obter outros parametros de desempenho dos sinais, como SFDR e Numero
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Os sinais analisados sao enviados para o workspace por meio da

configuracao bloco Scope e depois sao analisados com a ferramenta FFT do bloco

PowerGui.

Efetivo de Bits, do inglés Effective number of bits (ENOB), é preciso realizar outro
experimento, em que o Gerador de Corrente Senoidal é acoplado a outros blocos de
andlise, que sdo: um bloco analisador de espectro (Spectrum Analyzer) e outro para
regular a transigao da taxa de dados (Rate Transition) que serao analisados. A figura 3.12
mostra essa arquitetura desse sistema, e como esses blocos sao conectados no Simulink. O

experimento ¢é realizado, apenas, com o Gerador de Corrente Senoidal, ja que os demais

sinais analisados tém esses resultados publicados na literatura.

Pulse
Generator

Figura 3.12.
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O o sinal do Gerador de Corrente Senoidal passa por um bloco
regulador de taxa de dados (Rate Transition), para ser é enviado para o bloco
analisado de espectro (Spectrum Analyzer), para ser levantado o SFDR.

3.2.1.3 Acurdcia do sistema MPD com o Gerador de Corrente Senoidal

Um importante experimento realizado na maioria dos estudos para a avaliacao da
acuracia de sistemas de medigao de impedancia ¢é a avaliagao do Raiz do Erro Quadratico
Médio, do inglés Root-Mean-Square Error (RMSE). O sistema de medigdo neste expe-

rimento é composto pelo Gerador de Corrente Senoidal e um sistema MPD, conforme
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discutido na secao 3.1.

O sistema resultante dessa combinacao pode ser visto na figura 3.13. Nessa figura
pode ser visto que a conexao dos sistemas se da por meio de um bloco modulador, que
no Simulink consiste apenas num bloco multiplicador com duas entradas e uma saida. O
Gerador de Corrente Senoidal se conecta em uma das duas entradas do modulador e o
MPD em sua saida. Na outra entrada, aplica-se valores constantes da impedancia para
simular o efeito da medicao da TEB em seus varios niveis de linha base. O valor do ganho

do INA foi de 1,7079M e a frequéncia de corte do LPF foi de 900Hz

- butter
Xx=Ax+ Bu

J_m "l y=cx+Du 1w g
y=Cx || —»  simout

Pulse State-Space Pradict .

Generator rodauc Gain Abs To Workspace
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Figura 3.13. O Gerador de Corrente Senoidal e o sistema MPD sao acoplados por
um bloco modulador (Product) para avaliar a medigao da TEB, em diversos niveis
DC.

Nesse experimento foram usadas 47 amostras com valores entre 100 2 e 3300 2. Nas
primeiras 4 amostras o valor foi incrementado em 25 () a cada simulagao. Ao chegar em
200 €2, passou-se a incrementar em 50 €2, até atingir 1000 2. A partir dai foi aumentado

100 €2 em cada simulacao, até chegar em 3300 (2.

Como ja mencionado, a maioria dos trabalhos que envolve sistemas de medicao da
TEB, geralmente realizado experimento para levantar a acurdcia do estudo, porém isso
geralmente ocorre ja com o ASIC fabricado, sendo neste caso, utilizado como amostras
alguns resistores. Com isso, é possivel que haja alguma diferenga nos resultados apos
implementar o sistema proposto. Contundo, acredita-se que o desenvolvimento da me-
todologia do experimento e a comparacao com outros resultados publicados, contribui

como indicador para futuras pesquisas nessa area.

3.2.2 Experimentos com o Decompositor da TEB

O primeiro passo é testar o modelo BISS com as informacoes extraidas do trabalho
de [38]. Para isso, as equagoes (3.13) e (3.11) da amplitude de pico, e as equagoes (3.14)
e (3.12) da sequéncia temporal de cada onda devem ser adicionadas ao modelo da figura
3.9. Para esse experimento a amplitude da componente cardiaca foi ajustada em 0,5 €2
e a frequéncia em 90bpm. No sinal respiratorio a amplitude foi de 2 €2 e o periodo de

7 segundos. O tempo de simulagao 20 segundos é o suficiente para obter os resultados,
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uma vez que o experimento envolve a analise da TEB numa configuracao especifica.

Antes de iniciar os testes de separacao da TEB é preciso realizar um experimento
para verificar se os ajustes propostos para as matrizes A (3.7) e C (3.8) do FAW foram
efetivos. Para isso, o procedimento experimental é gerar uma resposta a impulso com do

FAW com essas matrizes.

Apos certificar que as matrizes estao ajustadas corretamente, elas podem ser acres-
centadas no sistema 3.8, por meio do bloco de espago de estados; mas lembrando que
é preciso incluir junto as matrizes Ad e Cd, as respectivas leis de adaptacao, proposta
pelas equagoes (3.9) e (3.10), e explicadas na se¢ao 3.1.2. Em seguida, é preciso ajustar
os demais blocos do Decompositor da TEB; o LPF, do canal inferior (componente res-
piratéria), deve ser configurado para um filtro Butterworth de 2° ordem, com frequéncia
de corte de 0,55Hz; o LPF, do canal superior (componente cardiaco) deve também ser
um filtro Butterworth, mas de 1? ordem, e sua frequéncia de corte ajustada para 3Hz.
Um bloco de atraso deve ser ajustado em 0,15 segundos, para compensar o atraso de fase
do FAW. Todos esses valores foram obtidos empiricamente, buscando o ajuste para o

melhor desempenho durante os experimentos.

Para fazer os experimentos seguintes, é preciso acoplar o modelo BISS (figura 3.9) com
o Decompositor da TEB (figura 3.8), formando assim o sistema mostrado na figura 3.14.
O primeiro experimento realizado com o Decompositor da TEB, proposto, é separar a
TEB nas condigoes relativamente extremas, quando as frequéncias dos sinais estao muito
baixas, ou seja, representam uma pessoa estd em repouso; e, depois, com frequéncias
muito altas, representado alguém em atividade fisica. Para isso, o modelo BISS foi
ajustado para gerar, na condi¢ao de repouso, um sinal cardiaco com 60bpm e um ciclo
respiratorio de 8 segundos. Depois, em um segundo teste, o modelo foi ajustado para
180bpm de frequéncia cardiaca e 4 segundos de periodo respiratério, para simular a
condicao de alta demanda metabdlica, durante a atividade fisica. A amplitude de pico
do sinal cardiaco foi colocada em 0,25 €2 e da componente respiratéria em 1 €2. O tempo

de simulagao foi de 20 segundos.

Outro importante experimento realizado no Decompositor da TEB foi para testar a
capacidade de separar os sinais da TEB, mesmo com um dos suas componentes (cardiaco
ou respiratério) variando ao longo do tempo. Para isso, foram pensados dois experimen-
tos. O primeiro é manter o sinal cardiaco fixo, em 70bpm e variar o ciclo respiratério
de 3 a 6 segundos, subindo uma unidade a cada periodo transcorrido. O segundo teste
é fazer a operacgao inversa, ou seja, manter o sinal respiratorio com periodo fixo em 4,5
segundos, e variar a frequéncia cardiaca de 180bpm até 60bmp, decrescendo 30bpm a

cada ciclo percorrido.

Uma caracteristica observada, nas publicacoes relacionadas a separacao das compo-
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Figura 3.14. O modelo BISS foi acoplado com o Decompositor da TEB para
realizar os experimentos de separacao das componentes cardiaca e respiratoria.

nentes da TEB [45, 54, 36, 39] é que geralmente essa linha de pesquisa nao tem uma
métrica de desempenho definida, pois apesar de considerar na teoria a TEB como um
conjunto de sinais, em seres vivos essa medida consiste num sinal inico que nao pode ter
suas componentes medidas separadamente para comparar com os resultados obtidos na
decomposicao. Entretanto, este estudo foi realizado em nivel de sistema e utilizou um
modelo TEB - que fornece os sinais das componentes separadamente, permitindo, que a
comparacao com os resultados obtidos na decomposicao da TEB. Diante disso, propoe-se

usar essa analogia para se obter a acuracia dos resultados.

Diante dos exposto, o proximo experimento a ser realizado é a obtencao do RMSE
do Decompositor da TEB em diversas configuracoes de operagao, buscando validar o
funcionamento da proposta. Para realizar este experimento, o erro do sinal cardiaco
e respiratério sao obtidos pela subtragao dos sinais obtidos na saida do Decompositor
da TEB em relacao aos fornecidos pelo modelo. Esse erro é, entao, enviado para um
bloco de Scope, para calculo do Raiz do valor Quadratico Médio, do inglés Root-Mean-
Square (RMS). Os valores da TEB ajustados no modelo BISS seguiram os seguintes
critérios: a componente respiratoria sera avaliada de 4s até 8s; para cada um desses valores
sera testado 3 condicoes da componente cardiaca, comecando em 180bmp e decrescendo
30bpm em cada teste. Por exemplo, para Zp igual a 4s serao realizados trés testes com
Zc em 180bpm, 170bpm e 160bpm; no préximo, aumentar Zi para 5s e Zc comega
150bmp, e assim por diante, até chegar em Zy igual a 8, e Z for igual 60bpm. A
amplitude dos sinais deve se manter nos mesmos valores dos testes anteriores. O tempo
de simulagao nesse experimento foi de 20000 segundos para cada configuracao avaliada.
Com esse tempo foi possivel encontrar uma estabilidade no valor do RMSE calculado, ja

que o Decompositor da TEB tende a reduzir o erro ao longo do tempo.
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3.2.3 Experimento com a arquitetura Geral

O dltimo experimento pensado para estudo foi realizar a medida da TEB com toda
arquitetura proposta na figura 3.1, inclusive fazendo uso do sistema de janelamento du-
rante a modulagao3.1.1. Com isso, é preciso modificar o sistema MPD e incluir um bloco
de amostragem ZOH para reconstruir a TEB a partir de cada sinal DC gerado durante o
janelamento. O ZOH no Simulink consiste num bloco de amostragem (Sample and hold),
controlado por um bloco contador de pulsos (count) da onda quadrada que, ao atingir
limiar definido em 13 pulsos, ativa a amostragem e depois mantém esse valor medido até
a préoxima amostra. Na figura 3.15 é mostrado a arquitetura geral do sistema proposto,
em que o Gerador de Corrente Senoidal e Decompositor da TEB sao conectados por
meio do sistema de deteccao MPD. Além disso, a figura mostra a inclusao do sistema de
demodulacao para sinais janelados no tempo. O modelo BISS também foi incrementado

com o efeito reativo do modelo Fricke-Morse.

ey L e s T | e e TS S e EPG T
| | I Sistema MPD ecompositor da TEB i
[ ULj Puise I State |
| Generator | | Analog |
' . butts :

" E:o E I . i »inc Cﬁ;’“ Hit !
- . Counter I

b m a‘lmmas}n |—1 ' (2 ) |

i !Gain Abs Sample A_naIOQ ZR I

' i : nalog d Filter |
l | Filter o1 !
! E} Repeat - | : "@ I
i Sequence Add 1 . 20 |
!_ Interpolated M !_ L '

Figura 3.15. O sistema MPD adaptado com demodulagao para sinais janelados,
recebeu os dois sistemas propostos, Gerador de Corrente Senoidal e Decompositor
da TEB. Além disso, o sistema inclui o modelo BISS, incrementado com o efeito
reativo de Fricke-Morse.

Com ja dito, foi incluido um bloco de funcao de transferéncia (transfer function) no
processo de modulacao, para simular o efeito capacitivo do modelo de Frick-Morse foi

usado um valor Ri = 30KQ e C'm = 19nF’, como pode ser visto na figura 3.16.

A modulacao da TEB ocorre ao dividir a tensao de saida Vp pela impedancia (Zgss),
gerada pelo modelo BISS. Em seguida, a TEB sera recuperada com o sistema MPD. No
passo seguinte, esse sinal da TEB recuperado sera separado em suas componentes cardiaca
e respiratoria, usando o Decompositor da TEB proposto. O RMSE ¢ calculado incluindo
todo o erro desse sistema. Os valores dos parametros devem ser iguais aos ja utilizados
nos experimentos anteriores, acrescentando apenas um valor-base no modelo de 600 €2, e

o tempo de simulacao sera de 30 segundos.
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Vo =Iq x H(s)
I) Vo = (Isin-VoiZ;, ;. )xH(s)

Figura 3.16. O efeito reativo do modelo Fricke-Morse ¢ obtido a partir da funcao
de transferéncia do circuito RC.

3.3 METODOS DE AVALIAGAO

Esta segao visa apresentar e discutir os métodos de avaliacao utilizados, para analisar
os resultados obtidos, buscando validar a acuracia da arquitetura desenvolvida e com-
provar sua eficiéncia. A avaliacao de desempenho neste trabalho ocorre principalmente
pela comparacao com outros resultados ja publicados e com a generalizacao da proposta,

criando a possibilidade do surgimento de novas pesquisas e aplicagoes na ciéncia.

A rigor, a acuracia e o nivel de confianga deveriam ser avaliados nos sistemas e me-
todologia propostos. Contudo, devido a proposta desta dissertacao verificar hipdteses
cientificas, em termos de sistemas, o objeto em andlise nao permite algumas avaliacoes
neste momento, devendo ser realizados em trabalhos futuros. Por isso, apenas uma par-
cela dessa avaliagao sera realizada através, da medida da acurédcia dos sistemas propostos.
O Gerador de Corrente Senoidal seréd avaliado por meio de simulagoes em que as métricas
de desempenho que sao: THD, SFDR, ENOB e o RMSE. Quanto ao Decompositor da
TEB, devido a natureza do experimento, alguns resultados sao avaliados por meio de
analises visuais dos graficos, gerados nas simulagoes para mostrar os sinais separados da
TEB. Adicionalmente, sera feita uma avaliacao dos resultados por meio do RMSE, mas
nao havera outros resultados publicados, para comparar com essa métrica, devido a uma
caracteristica da area de pesquisa. Todavia, acredita-se que servira de referéncia para o

desenvolvimento de outros possiveis trabalhos, no futuro.
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3.3.1 Métricas de desempenho

Entre as métricas de desempenho, a acuracia é uma importante carateristica a ser
avaliada nos resultados de sistemas de medicao da TEB, uma vez que ela indica o quanto

um valor estimado se correlaciona com o valor real do parametro.

O MSE ¢é um dos métodos mais eficazes para quantificar o desempenho de sistemas
TEB, principalmente, por indicar a média do quadrado do erro, entre o valor estimado
e a medida real. Seu valor pode ser calculado pela equagao (3.17), em que N indica o
nimero de amostras, y; o valor real e g; o valor medido pelo sistema.

| XN
MSE =+ > (v — i) (3.17)

i=1

Diferentemente do MSE, que usa unidade de medida quadratica, o RMSE usa a
mesma unidade que o parametro de interesse, ja que ele é calculado pela raiz quadrada

do erro quadratico médio. Dessa maneira, ele pode ser calculado pela equagao (3.18).

RMSE = v MSE (3.18)

O RMSE também indica o quanto o valor medido no sistema se desvia do parametro
real; porém, ele penaliza mais aquelas medidas com pouco desvio, do que o MSE, devido

ao cdlculo da raiz no final.

Outra medida importante para o sistema TEB, especificamente critico para o processo
de modulacao, ¢ a THD. Essa medida é um dos indicadores de qualidade dos sinais
de modulagdo. Seu valor representa a relacao entre a soma dos valores efetivos, dos
componentes harmonicos, e o valor efetivo da onda fundamental. Para uma corrente de
modulacao senoidal, onde a componente fundamental I; tem harmonicos como multiplos
inteiros dessa frequéncia, a THD pode ser representada pela equacao (3.19). Para sistemas
de medicao da TEB, quanto menor for o valor da THD menos erro no sinal de medida

serd introduzido, durante a modulacao.

THD = Y ==2" (3.19)

Outra medida importante, nesta andlise, ¢ a SFDR. Sua medida indica uma faixa
de ganho dinamica que esta livre de componentes desnecessédrios no sinal. Sua unidade
é frequentemente expressa como dB. O SFDR pode ser obtida medindo a diferenca de
amplitude da componente fundamental em relacao ao valor da componente harmonica

mais elevada.
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES

Esse capitulo apresenta os resultados obtidos através da arquitetura desenvolvida na
secao 3.1, utilizando os métodos experimentais apontados na se¢ao 3.2 e avaliando os
resultados de acordo a metodologia descrita na secao 3.3. Para tal, sao apresentados
graficos e tabelas mostrando indices de desempenho e qualidade do Gerador de Corrente

Senoidal e do Decompositor da TEB.

A figura 4.1 representa o fluxo geral dos sinais presentes na arquitetura implementada.
O objetivo dessa figura nao é mostrar os detalhes dos sinais, mas dar uma visao geral,
mostrando a variacao de frequéncia (imagens preenchidas em azul indicam que os sinais
estao na frequéncia de modulagao de 10 kHz) e de formato dos sinais em cada etapa do

processo de medicao da TEB.

Y Detalhe do sinal
\ de Modulagdo
L]
[ ]
w

Modelo da
TEB

X
2

TEB Retificagao Detector de Separagao
da TEB Envoltoria da TEB em

Modulada com LPF Zr e Zc

Geragao do
Sinal de
Modulagao

Modulada

Figura 4.1. Exemplo do sistema de medicao da TEB utilizando a arquitetura
proposta: o gerador de corrente de injecao senoidal no bloco 1, o sinal da TEB no
bloco 2, o sinal modulado no bloco 3, o sinal retificado no bloco 4, filtrado em baixa
frequéncia no bloco 5; e, por fim, no bloco 6, o sinal da TEB é separado em suas
componentes cardiaca e respiratoria.

Como ja foi exposto, este trabalho se concentra em duas partes da arquitetura geral,
uma que envolve a geracao da corrente de modulagao e a outra para tratar do processo
de decomposicao da TEB; dessa maneira, os resultados serao mostrados em duas secoes,

cada uma dedicada a um desses sistemas.
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4.1 RESULTADOS DO GERADOR DE CORRENTE SENOIDAL

A figura 4.2 mostra o resultado do primeiro experimento buscou fazer o FAW respon-
der a um ”trem de pulsos”, e teve como resposta a 1? derivada da gaussiana de forma
continua e periédica. Para isso as matrizes do FAW e o trem de impulsos foram ajustadas

conforme secao 3.1.

Onda quadrada 1° Derivada da

5 «10-5 Duty-cycle 10% Gaussiana

E T L T L ] T 1 i 1 - o
g 1M I~ 17 1 3
3 : A ar | z
505 | Wi ERVAR 105 %
z 2 AR | g
g Nl — '.,l.“ S SH—. ¢ § " _r'.,_ O — Y- .ﬁ'.‘_ =] 0 %
; II|I II:1 II| _."’ -—4t:
F05 \ \ /105 F
ﬁ_‘ 1 = ] 1 1 1 i ] 1 1 i <
< 0 0.5 1 15 2 29 3 3.5 4 4.5 5

Tempo (s) x1074

Figura 4.2. Resposta ao impulso do FAW de 6% ordem, composto pelas matrizes
originais (2.30), (2.31), (2.32) e (2.33). O trem de pulso é gerado por um clock,
com 10% de duty-cycle numa frequéncia de 5kHz.

A figura 4.3 mostra o resultado produzido pelo Gerador de Corrente Senoidal e sua
relacao com a fonte de onda quadrada. Comparando com o experimento anterior pode
ser visto que para modificar a saida do FAW de 1° derivada da gaussiana para seno,
essencialmente dobra-se a frequéncia do clock e aumenta seu duty-cycle de 10% para

50%. Mais detalhes podem ser vistos na secao 3.1.

Onda quadrada

L 23] . -
%105 Duty-cycle 50% === Sinal Senoidal
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g 05 r S » \ | f | ! \ ‘ F N ¥ \ 405 o
[}; / [ Y | ! | '[' 4 / | \ ] \ | / \ g
Fa 4 2 I|I { i | ! | " | f | \ I J | | o
< = b R . T, ! ), S f . f S - a
5 0 ’.l_ Il.l |lI ! Jl{ /! 1 IlIl \ 0 S
%—1 Irt |ll \ .'II I'I 'II I \'I II'. %
£-0.5 [ \ \ i / ) A 7 -0.5 =
-1t 1 I 1 i L 7 s . i S R | ’%‘

0 0.5 1 15 2 25 3 35 4 45 5
Tempo (S) x1 0-4

Figura 4.3. Um sinal de corrente senoidal com frequéncia de 10 kHz e uma
amplitude de 10 pA, é produzida pelo Gerador de Corrente Senoidal, que é formado
pelo FAW e suas matrizes (3.3), (2.31), (3.4) e (2.33), e um clock unitario de 50%
de duty-cycle e frequéncia de 10 kHz.
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A figura 4.4 mostra o efeito do janelamento no sinal de modulagao proposto. Obser-
vando os resultados percebe-se que o sinal de corrente senoidal durou os 1,6ms e depois

ficou inativo; e s6 voltou a funcionar depois de transcorrido o tempo total 16ms da janela.

%105

1 1 L i L 1 J
0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03 0.035
Tempo (s)

Figura 4.4. O Gerador de Corrente Senoidal fica ativo durante 1,6ms e depois
desliga, até completar o ciclo de trabalho de 16ms. O tempo inativo do Gerador
de Corrente Senoidal serve para que o marcapasso possa utilizar os eletrodos para
outras tarefas, como estimulacao do coragdao ou medicao de iECG.

Para ilustrar esse efeito do janelamento, um experimento colocando em paralelo o
Gerador de Corrente Senoidal e uma senoide gerada a partir de um VCO foi realizado.
Inicialmente, o Gerador de Corrente Senoidal estava desligado e o VCO ja vencido o
tempo de transitério. Os dois sinais possuem uma chave que libera a passagem para
um Scope ao mesmo tempo. Ao fechar a chave no momento que o Gerador senoidal é
ligado, em algumas situacoes ocorre o apresentado na figura 4.5. Nota-se nesta figura,
que no momento que a chave foi fechada o sinal do VCO nao passava exatamente por
zero, causando um erro no formato senoidal. Com o Gerador de Corrente Senoidal isso
nunca ocorre, pois ele estava desligado; e pode ser ligado no inicio do janelamento ja que

nao precisa do tempo de estabilizacao.

a) x108 —VCO - Gerador Senoidal
0 4 a5 A f hoA

A nNR

b) o5 10 105 11 115
Tempo (s x10-3

Figura 4.5. Ao chavear de maneira aleatéria a liberacao do sinal de um VCO
existe a possibilidade de ocorrer um erro de sincronismo e no Gerador de Corrente
Senoidal nao existe essa possibilidade, pois ele pode ser ligado junto com a chave.
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A figura 4.6 mostra o resultado do experimento para a variagdo de amplitude (a),
frequéncia (b) e fase (c). Esse resultado, mostra a linearidade do FAW em relagao
frequéncia e amplitude. Além disso, abre a possibilidade de ser aproveitado em outras

aplicagoes de medicao de bioimpedancia, que fazem uso dessas caracteristicas.

-6
1.5 {x10 =

A

150

I(A)
o

x10-6 B)

| x10-6 <

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
TEMPO (S) x16%

Figura 4.6. Sinais senoidais resultantes da variacao de parametros como amplitude
(parte a), frequéncia (parte b) e fase (parte c¢). Para variar a amplitude do sinal
de corrente senoidal gerado, basta multiplicar a matriz C pelo valor desejado. No
caso da frequéncia, além de modificar a frequéncia de entrada, é preciso modificar
a matriz A do FAW. J4 a fase dever ser modificada também alterando a matriz C

do FAW.

Ainda observando o resultado da figura 4.6, é possivel notar que as caracteristicas
de variacao de amplitude, frequéncia e fase lembram os métodos de modulagao de si-
nais digitais, na area de telecomunicagoes, sendo eles, respectivamente o Modulacao por
Chaveamento de amplitude, do inglés Amplitude-Shift keying (ASK), Modulagao por
Chaveamento de frequéncia, do inglés Frequency-Shift keying (FSK) e Modulac¢ao por
Deslocamento de fase, do inglés Phase-Shift Keying (PSK). Com isso, apesar de nao

fazer parte do escopo deste trabalho, foi realizado um experimento em que os parametros
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(amplitude, frequéncia e fase) do FAW foram ajustados, observando um sinal digital, para

simular os métodos de telecomunicagoes mencionados.

A figura 4.7 mostra o resultado desse experimento: sendo na parte (a), o sinal digital
a ser modulado; na parte (b), a modulagao FSK, que varia a amplitude de acordo com
o nivel do sinal digital, que no caso do valor binario 1 corresponde a uma frequéncia de
8Hz e para representar 0 uma frequéncia mais elevada de 20Hz; na parte (c) a variagdo
ocorre com a amplitude (1A para o binario 1 e 8A para 0), denotando o método ASK. E
por fim, em (c¢) é mostrado a variacao de fase em 02 (bit 0) e 90° (bit 1), que corresponde
ao método o PSK. Importante ressaltar que, de acordo com a figura 4.3, é possivel
conseguir outras defasagens, dessa maneira, sugere a possibilidade de implementar o
método Modulagao por Deslocamento de Fase em Quadratura, do ingles Quadrature
Phase Shift Keying (QPSK).

Dado Digital
v, 9 _
0 | | |
Modulagao FSK
A1
0
-1
6 Modulagao ASK
"0 W/JUW\}W"WWWMH ) N
-10 :
Modulagao PSK
0.25
A
0.25 | | | | L |
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

Tempo (s)

Figura 4.7. Resultados de simulagoes com Gerador de Corrente Senoidal para
fazer modulacoes digitais. A flexibilidade da arquitetura do gerador proposto é
evidenciada quando o mesmo é utilizado, em outra area do conhecimento; nesse
caso, para modular sinais digitais para telecomunicagbes. Como as modulagoes
digitais, mencionadas, envolvem sinais bindrios, basta vincular a informagao (0 ou
1) ao parametro mostrado na figura 4.6.

Resultados do Gerador de Corrente Senoidal no dominio da frequéncia

Uma anélise importante dos resultados de um sinal de modulagao deve ser realizada
no dominio da frequéncia. Na figura 4.8 ¢ mostrado a FF'T do sinal proposto e, também,
dos principais sinais de modula¢ao da TEB disponiveis na literatura. Na parte (a) e (b)

sao mostradas, respectivamente, as ondas quadradas e semi-rampa. Essas duas ondas
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tém o espectro de frequéncia bem parecido, uma vez que a semi-rampa e construida com

base na onda semi-quadrada.
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Figura 4.8. A esquerda, exemplos de sinais de injecao utilizados na modulacao da
TEB, em marcapasso, comecando na parte (a), pela onda quadrada; depois, em (b),
com a semi-rampa. Em seguida, sinais de natureza senoidal, como pseudo-seno na
parte (c); e depois na parte (d), o sinal senoidal, proposto neste estudo. A direita de
cada forma de onda temos o resultado da FFT do mesmo, mostrando os principais
harmonicos de cada sinal. Nota-se que os espectros em (a) e (b) sdo bem parecidos,
isso porque a criacao da onda semi-rampa nao teve o objetivo de atenuar harmonicos
mas, sim, facilitar a conversao da TEB, em sinais de Modulacao por Largura de
Pulso, do inglés Pulse Width Modulation (PWM). Ja a FFT do pseudo-seno (c)
mostra que, além da atenuacao, esse método busca deslocar os harmoénicos impares
para frequéncias mais elevadas. O tltimo espectro de frequéncia (d), corresponde
ao sinal proposto neste trabalho; nele, nota-se um formato gaussiano na sua base e
apenas a permanéncia do terceiro harmonico, ainda que de forma atenuada, ja que
a escala desse grafico foi reduzida do eixo da amplitude, para notar os harmonicos.
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Com isso, o proximo aspecto a ser observado, no sinal proposto, é a SFDR. Esse
parametro é medido em dB, e representa a distancia entre a componente fundamental e
o maior harmonico do espectro. Na figura 4.9, é mostrada a medida de 36,7 dB de SFDR
no sinal proposto, que foi medido em relagao ao 3° harmonico; e como pode ser visto, é a
mais proeminente das distor¢oes no sinal. Ainda neste experimento, é levantado a THD
e o ENOB para esse sinal. E com intuito de validar esses resultados obtidos, eles foram

comparados com outros trabalhos publicados, na tabela 4.1.

Tabela 4.1. Comparagao de métricas de desempenho, do sinal proposto, com
outros tipos de sinais utilizados na literatura. O Gerador de Corrente Senoidal
proposto gera uma corrente de 10 pA a uma frequéncia de 10 kHz. Sua THD foi
de 1,4%, o menor valor entre os publicados; o SFDR foi de 36,7 dB, o maior valor
entre as publicagoes dos sinais analisados

Este
[75] [76] [41]
trabalho
- Semi Pseudo
Modulagao Seno Quadrada
rampa Seno
Freq. (kHz) 10 2 1 2
Corrente (A) 10 p 5.550 n 0.5-1 p 10-40
THD (%) 1.40 45,33 - 2,3
ENOB 5,97 10,6 9,2 9.4
SFDR (dB) 36,7 8,36 - 32.8
-50 -
100 36,67dB
-150 |-
m -200 -
T
-300 " WMWMWWWWMWMWW
-350 i | | | | L | | | | J

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50
Frequéncia (kHz)

Figura 4.9. Resultado da medida do SFDR para o sinal senoidal proposto. E
possivel observar, nesse sinal, que existe uma SFDR de 36,7 dB, medida entre a
amplitude da frequéncia fundamental e do 3° harmonico.
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Analisando a tabela 4.1, nota-se que a primeira linha indica o formato de cada onda;
as duas seguintes, indicam a frequéncia de trabalho e amplitude de pico do sinal. Os
resultados mais importantes vém em seguida; a THD do sinal proposto foi de 1,4%, o
menor entre os sinais comparados. Outro parametro que chama atencao na tabela é a
SFDR, em que o resultado encontrado neste trabalho foi 36,7 dB, superando os outros

resultados publicados.

Em seguida, com intuito de validar o sistema composto pelo gerador de senoidal e o
MPD (ver figura 3.1), foi realizado um experimento para obter a acuricia da recuperagao
da TEB, seguido de uma avaliagao por comparacao, com outros trabalhos publicados. De
forma resumida, esse teste consiste em medir amostras constantes da TEB e comparar
o valor da entrada e saida, para calcular o valor erro RMS. A figura 4.10 mostra um o
resultado deste teste; nota-se uma reacao linear do sistema ao aumento dos valores das
amostras utilizadas. Fazendo o calculo do RMSE, com todas as amostras, o resultado

foi de 0.11 €Q,.,,,,. Para validar esse valor, foi construida a tabela 4.2 onde é feita sua
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1000 -
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o

| | |
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Valor de impedancia de referéncia [€2]

o

Figura 4.10. O grafico mostra os resultados para um conjunto de valores, entre
100 Q e 3,3 k€2, que foram medidos no sistema MPD, usando o sinal de modulagao
proposto. A relagdo das amostras e os resultados demonstram uma variagao linear
do sistema, na faixa de bioimpedancia medida.

comparagao com outros sistemas de marcapasso, que utilizam outras ondas de modulacao.
Analisando a tabela 4.2, nota-se que o resultado da acurdcia obtida é bastante promissor,
uma vez que supera a maioria dos resultados comparados nesse estudo.

Tabela 4.2. Mostra o resultado da acuracia do sistema MPD, comparando com
outros resultados publicados na literatura

Este Trabalho [75] [62] [41]
- Semi Pseudo
Modulacao Seno Quadrada
rampa Seno
Acuracia €, 0.11 12-63 1.35 0.033-0.132
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4.2 ReEesurLTADOS DO DECcOMPOSITOR DA TEB

A figura 4.11 mostra o resultado da implementacao do modelo BISS, em que na parte
(a) é mostrada a onda trapezoidal - representa o sinal Zg; e na parte (b), onda do tipo
dente de serra, que representa o modelo de Zs. Ainda nessa figura, é mostrada a soma

desses dois sinais, compondo a dinamica do modelo BISS da TEB.

ZR Modelo
1
a)
S of
Ar 1 |
ZC Modelo
b) 02
o]
-0.2 -
| i |
Z0 Modelo
c) 601 (
< 600
=601 i | )
TEB Modelo
d)so1

< 600
-601

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Tempo(s)

Figura 4.11. Resultado do modelo BISS para simular a TEB, mostrando Zrna
parte (a), Z¢ em (b), Zy em (c) e no final (d), a composicao final da TEB.

Na sequéncia, pode ser vista a figura 4.12 com o resultado da aproximacao da 22
derivada da gaussiana pelo FAW, utilizado no Decompositor da TEB. Observando essa
resposta a impulso, destaca-se o formato de sino, que possui maior correlagdo com Zg,

que a resposta da figura 4.2.

Decomposicao da TEB referente ao estado de repouso

De acordo com a metodologia proposta, para testar a capacidade do Decompositor da
TEB separar o sinal cardiaco e respiratério, a figura 4.13 mostra o resultado com o modelo
BISS ajustado para simular o repouso (bpmyz. de 60 bpm e T, em 8s. Na parte (a) é

mostrado o sinal da TEB, gerado pelo modelo; na parte (b) e (c), em azul, sdo mostrados,
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Resposta ao Impulso

Amplitude
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Figura 4.12. Apresenta a resposta ao impulso do FAW, correspondente a apro-
ximagao 2% derivada da gaussiana em um FAW de 6% ordem, com as matrizes
mostradas em (3.7), (2.31), (3.8) e (2.33).

respectivamente, os sinais de Zr e Z. Para visualizar a exatidao do Decompositor da

TEB, foi acrescentado nos graficos, alguns sinais de referéncia do modelo BISS - sao as

linhas tracejadas em vermelho. Analisando o grafico, o sinal respiratério (Zg) recuperado

chama a atencao, pois a curva assumiu um formato trapezoidal, o que nao foi constatado

em outros trabalhos que usaram esse mesmo modelo. Em Zs, o destaque se da pela

remocao da ondulacao, causada por Zg; e, também, a precisao com que o sinal Zs é

separado no Decompositor da TEB segue o sinal de referéncia do modelo do modelo

BISS.

—TEB Recuperado

—~~ZR Modelo —ZR Recuperado

0.2
0
-0.2 {
2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Tempo(s)
Figura 4.13. Mostra o resultado da decomposicao da TEB, a linha continua

representa o sinal recuperado e a tracejada em vermelho, representa os sinais de
referéncia do modelo da TEB.
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Decomposicao da TEB referente ao estado de atividade fisica

Do mesmo modo que foi feito para a situacao de repouso, o modelo BISS foi configu-
rado para simular uma TEB, em situagao de atividade fisica, com os sinais de frequéncia
cardiaca em 180 bmp e com um periodo de 4s, para o ciclo respiratorio. Desse modo, a
figura 4.14 apresenta o resultado do sinal gerado pelo modelo, e os sinais separados pelo
Decompositor da TEB; a proximidade entre os sinais recuperados, mostrados em linha
azul, e as referéncias em tracos vermelhos, indicam que o desempenho piorou, porém

ainda é possivel distinguir os sinais nessa configuragao apresentada.
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Figura 4.14. Mostra o resultado da decomposicao da TEB, ajustada em
frequéncias tipicas de uma pessoa em atividade fisica. A frequéncia cardiaca foi
ajustada em 180bpm e o ciclo respiratério em 4 segundos.

Separando a TEB com variacao da frequéncia respiratéria

Uma outra visualizacao interessante sao os momentos em que ocorrem mudancas de
frequéncia, tanto cardiaca quanto respiratéria. Na figura 4.15, é mostrado o resultado
de um teste em que a frequéncia cardiaca foi fixada em 70 bpm, e o periodo dos ciclos
respiratorios foi variado pelos valores de 3, 4, 5 e 6 segundos. Observando as curvas de
Zr e Zc recuperadas, pode-se dizer que o Decompositor da TEB continua funcionando,
mesmo com as alteragoes, em tempo real, das variaveis do modelo. Pequenas oscilagoes no
valor de Z podem ser notadas nos momentos em que ocorre a mudanga, no periodo de Zg,
como, por exemplo, no momento de 8s. Contudo, devido a carateristica de realimentagao

negativa do Decompositor da TEB, o sistema volta ao regime permanente.
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Figura 4.15. Exibe o resultado da separacao da TEB, sendo essa composta por
uma frequéncia cardiaca, constante, e um ciclo respiratério que incrementa 1 se-
gundo no seu periodo, saindo 3 segundos e chegando a 6 segundos.

Separando a TEB com variacao da frequéncia cardiaca

Na figura 4.16, é mostrado o processo inverso, ou seja, fixando o periodo dos ciclos
respiratorios em 4,5s e variando a frequéncia cardiaca 180, 150, 120, 90 e 60 bmp. Da
mesma forma que o teste anterior, o Decompositor da TEB conseguiu separar as com-

ponentes Zg e Z¢g, através do seu mecanismo de adaptacao, baseado na frequéncia do
iECG.

—TEB Modelo

——~-ZR Modelo —ZR Recuperado

Tempo(s)

Figura 4.16. Exibe o resultado da separacao da TEB, sendo essa composta por
um ciclo respiratério constante, e uma frequéncia cardiaca que decrementada em
30 bmp a cada periodo, saindo 180 segundos e chegando a 60 bmp.
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Apesar dos resultados, acima, parecem bem promissores, eles nao apresentam uma
métrica de desempenho. Ocorre que os trabalhos publicados, nessa linha de pesquisa,
tém como resultados justamente esses graficos; como a TEB é um sinal fisiol6gico 1inico,
suas componentes nao podem ser medidas, separadamente, para efeito de comparacao.
Porém, como os resultados deste trabalho sao baseados num modelo, foi feita a analise

do RMSE entre os sinais separados e os sinais do modelo.

As condicoes dos sinais da TEB, analisados, sao frequéncia cardiaca e periodos respi-
ratérios, tipicos de um paciente em uso de marcapasso. A Tabela 4.3 mostra os resultados
do experimento; o RMSE para Zi nao foi superior a 92, 73mSrus; j4 para Zo o erro
sempre esteve abaixo de 74, 70mQgus.

Tabela 4.3. Mostra os resultados para o RMSE dos sinais Z¢ e Zp recuperados
pelo Decompositor da TEB e, respectivamente, os sinais gerados pelo modelo BISS,
sendo que foi ajustado em diferentes configuracgoes, tipicas de usuarios de marca-

passo. Nota-se que o RMSE medido para Zc nao foi maior que 92.72 mQgrys €
74.70 mQRMS para ZR.

Erro Frequéncia Periodo

Zo ZR Zo ZR
mQrus mSrus bmp s
92.73 74.70 180 4
80.96 71.87 170 4
73.88 66.65 160 4
56.26 56.65 150 5
56.34 50.98 140 5
34.67 44.41 130 5
23.24 37.17 120 6
22.85 30.71 110 6
29.82 27.32 100 6
28.32 28.60 90 7
42.86 31.66 80 7
36.87 50.10 70 7
36.98 49.70 60 8

A figura 4.17 mostra o resultado da simulacao para separa a TEB, utilizando a ar-

quitetura geral, com o Gerador de Corrente Senoidal, detector MPD e Decompositor da
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TEB. Na parte (a), mostra o sinal da TEB recuperado pelo sistema MPD e nas partes
seguintes, o sinal cardiaco (b), respiratério (c) e base(c). O valor do RMSE para os sinal

cardiaco foi de 58,1 m{rys € para os sinal respiratério foi de 52,2 mQgrars.

R W
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Figura 4.17. Exibe o resultado da separacdao da TEB, em suas componentes,
mantendo o ciclo respiratério, constante, em 4,5 segundos (ver parte b); e variando
a frequéncia cardiaca (ver parte c¢) entre 180 e 60bmp. Verifica-se que ocorre a
separacao dos sinais, mesmo variando a parte cardiaca da impedancia da TEB.
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5 CONCLUSAO E TRABALHOS FUTUROS

O objetivo que orientava esse trabalho era, desde o inicio, a busca por uma me-
todologia capaz de melhorar o sistema de medicao da TEB, em marcapassos cardiacos
implantaveis, tendo como principal ferramenta o FAW, e suas caracteristicas de baixo
consumo de energia, e faixa de banda em formato gaussiano. Nesse contexto, foram de-
senvolvidos um novo sinal de modulagao, com formato senoidal e um Decompositor da
TEB - em suas componentes cardiaca e respiratoria. Esses dois sistemas foram integra-
dos, a um sistema de deteccao de bioimpedancia MPD e um modelo gerador de sinais
da TEB (BISS), para que fossem avaliados os parametros de qualidade e desempenho do

sinal da TEB recuperado.

Neste sentido, algumas perguntas de pesquisa foram levantadas para guiar o processo
investigativo do trabalho. Como por exemplo, qual acuracia o Gerador de Corrente
Senoidal desenvolvido, com a arquitetura do FAW. E, também, qual erro do sistema de

decomposicao da TEB em separar as componentes cardiacas e respiratorias.

A arquitetura desenvolvida para o Gerador de Corrente Senoidal consiste em filtrar
uma sinal de onda quadrada (clock com 50% de duty cycle), por meio de um FAW que cor-
responde a aproximagao de 62 ordem da funcao de 1? derivada da gaussiana. A frequéncia
central desse FAW deve ficar na metade do valor da componente fundamental, da onda
quadrada. A proposta para o sistema de decomposicao da TEB, baseia-se no formato
estreito do espectro gaussiano do FAW, para remover os harmonicos do sinal cardiaco
misturados com respiratorio, principalmente, na regiao de fronteira desses dois sinais. No
dominio da frequéncia filtro FAW ¢é configurado para separar o componente cardiaco e
um filtro LPF para separar o componente respiratério. Suas saidas sao realimentadas no
sistema, formando um circuito fechado com compensacao cruzada, para reduzir o erro

por meio da separacao no dominio tempo.

Portanto, de forma resumida, esta pesquisa apresentou as seguintes contribuigoes:

e Um Gerador de Corrente Senoidal usando um FAW ¢é apresentado, até onde o autor
tem conhecimento, pela primeira vez. A onda senoidal gerada tem um pureza es-
pectral, mostrada por uma taxa de distorcao harmoénica THD, inferior a 1,4% com

uma SFDR de 36,7 dB. O estudo de trabalhos anteriores indica que o projeto pode

90



ser implementado, em circuitos analégicos, em modo corrente, dispensando neces-
sidade de DAC e transdutores de tensao para corrente. A proposta permite, ainda,
que os circuitos possam ser projetados em ultra-low-power, tornando-os adequados
a sistemas de medicao de bioimpedancia implantaveis, como é o caso da TEB em
marcapasso cardiacos artificiais. Nesses sistemas, os testes realizados na pesquisa,

apontaram que o médulo da TEB pode ser recuperado com uma acuracia de 0,11

Qrums-

e Um novo sistema Decompositor da TEB usando FAW, de forma adaptativa, é
usado para recuperar as componentes cardiaca e respiratoria. O sistema do filtro é
montado em realimentacao cruzada, fazendo uso de separagao dos sinais, tanto no
dominio do tempo quanto na frequéncia. Os resultados da simulacao demonstram
que sinais cardiaco e respiratério podem ser separados com precisao em diferentes
faixas de frequéncias, tipicas dos sinais da TEB. A acuracia da componente cardiaca
ficou entre 22,8 mQgrys até 92,7 m{Qgys e para da parte respiratoria, de 27,3

mQRMS a 74,7 mQRMS.

e A metodologia de integracao dos sistemas proposto, junto a abordagem de MPD
e ao modelo BISS, foi demonstrada. Com isso, uma nova arquitetura geral para
medicao da TEB fica disponivel. Os resultados demostraram o funcionamento do
sistemas propostos, obtendo ao final um RMSE, para o sinal cardiaco, de 58,14

m$rys € para o sinal respiratorio de 52,17 mQgass.

Essa pesquisa indica que ainda existe oportunidade de crescimento na area de medigao
de bioimpedancia, utilizando as técnicas de FAW. Mostra ainda, que hé espago para
realizacao de mais experimentos, com o intuito de melhorar ainda mais as métricas de
desempenho. Adicionalmente pode ser avaliado uma possivel transferéncia de tecnologia
para outras areas de conhecimento. Portanto, alguns possiveis trabalhos, futuros, sao

apontados a seguir:

1. Utilizacao do Gerador de Corrente Senoidal e do Decompositor da TEB, com outros

sistemas de deteccao baseados na abordagem FRA;

2. Desenvolvimento ASIC para a arquitetura proposta, e avaliacao dos resultados em

nivel de circuitos;

3. Aprimoramento e utilizagdo do Gerador de Corrente Senoidal, na modulagao dos

sinais digitais, em sistemas de telecomunicacgoes;
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