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RESUMO

Este trabalho tem como objetivo estimar a forca muscular respiratéria de
pacientes sujeitos a ventilacdo mecanica artificial. Para tal, foi utilizada uma
modelagem uni-cavitacional, a partir da qual se obtém uma relacdo entre
parametros do sistema respiratorio, vazdo, volume, pressdo e forcas
musculares. O problema é resolvido analisando-se separadamente a
inspiracdo e a expiracao.

Primeiramente, ajustam-se curvas exponenciais as curvas de vazao,
pressao e volume na regido expiratéria, de forma a se obter uma relacao
entre a elastancia e a resisténcia pulmonar. Em seguida, calcula-se para
cada ponto da regido inspiratoria uma pseudo-elastancia e uma pseudo-
resisténcia. Tais pseudo-propriedades sdo calculadas considerando que a
forga muscular se manifesta como uma mudanca da propriedade pulmonar.
Considerando ainda que ndo ha esforco expiratorio na inspiracdo e que em
determinado ponto da inspiracdo ha uma regido de esforco muscular nulo, a
elastancia e a resisténcia serdo iguais ao valor maximo de pseudo-
elastancia e pseudo-resisténcia, respectivamente.

Os resultados mostraram que a metodologia proposta, embora tenha um
indice de acerto em complacéncia de 93,5%, considerando desvios menores
que 15%, ainda acerta apenas em 65,5% do tempo, considerando desvios
menores que 5%, o0 que mostra a necessidade de refinamento, no que

concerne a na analise e tratamento dos dados.

Palavras-chave: Ventilacdo mecanica artificial. Forga muscular respiratoria.

Pseudo-elastancia. Pseudo-complacéncia.



ABSTRACT

This work aims to estimate the respiratory muscle force of patients submitted
to mechanical ventilation. To do so, a single-compartment model of the lung
is used, from which a relation between respiratory system parameters, flow,
volume, pressure and instantaneous muscle efforts is obtained.

Firstly, exponential curves are fitted to the expiratory region of the flow,
volume and pressure curves. From this step, a relation between the
elastance and the resistance can be obtained. Then, for each point belonging
to the inspiratory region, a pseudo-elastance and a pseudo-resistance are
calculated. These pseudo-properties are calculated considering that the
respiratory effort manifests itself as a change in the pulmonary properties.
Considering that there is no expiratory effort during the inspiration and that
there is at least a small region with no effort, the elastance and the resistance
are equal to the maximum of the pseudo-elastance and pseudo-resistance,
respectively.

The results showed that the methodology, despite the 93,5% success rate on
the compliance estimation for deviations lower 15%, still estimates correctly
only on 65,5% of the time, considering deviations lower than 5%, which

points out the need of refinements on the analysis and treatment of the data.

Keywords: Mechanical Ventilation. Respiratory muscle force. Pseudo-

elastance. Pseudo-resistance.
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1 Introducéao

A ventilacdo mecanica é, segundo Slutsky (1993), uma das formas
mais comuns de terapia médica administradas em Unidades de Terapia
Intensiva (UTI). Um estudo realizado por (ESTEBAN et al.,, 2002) com
15.757 pacientes admitidos em UTIs de 20 paises mostrou que 5.183 destes
(33%) necessitaram o uso de ventilagdo mecanica. O seu uso é “imperativo
em diversas formas de Insuficiéncia Respiratoria Aguda (IRpA)” (SLUTSKY;
BROCHARD, 2005), que incluem desde casos de Lesdo Pulmonar Aguda
(LPA) até casos de asma e pneumonia. Porém, a utilizacdo da ventilacdo
mecanica, embora muito frequentemente necessaria, pode causar diversas
complicacbes. O barotrauma e a pneumonia associada a ventilacdo
mecanica (PAV), por exemplo, sdo consequéncias frequentemente
associadas a pacientes submetidos ao procedimento em questéo.

Estudos (BROCHARD et al., 1994; KOLOBOW et al., 1987; RANIERI
et al., 1999; BROCHARD, 2005) indicam que a ocorréncia desse e de outros
problemas podem estar associados a diversos fatores relacionados aos
critérios adotados na implantacdo, utilizacdo e desmame da ventilacdo
mecanica, assim como tempo de intubacdo, método usado no controle da
ventilacdo, dentre outros. Infelizmente, alguns dos critérios atualmente
utilizados na tomada de decisdo relativa a ventilacdo mecéanica sao
“baseados em parametros fisiol6gicos, como concentracdo de determinados
gases na circulacdo sanguinea e curvas pressao-volume, que refletem de
maneira pobre as complexidades das condi¢des pulmonares” (TIMPEL,
[s.d.]). Pode-se citar, por exemplo, casos de pacientes com Sindrome da
Deficiéncia Respiratoria Aguda (SDRA), nos quais as estratégias de
ventilacdo mecéanica consideravam apenas parametros como volume
corrente, pressado positiva expiratéria final (PEEP) e pressdo de plateau.
Entretanto, (AMATO et al.,, 2015) mostrou nesses casos que a driving
pressure ' é, na realidade, a variavel que melhor correlaciona com a

mortalidade. Embora a variavel de interesse seja a driving pressure, no que

1 - Volume Corrente
Driving Pressure = ——————
Complacéncia



concerne risco de lesdo pulmonar, a forca muscular é relevante, pois dela
podem decorrer problemas relacionados a fraqueza dos musculos
respiratorios (ALVES; SIMOES; CALDEIRA, 2006; SCHELLEKENS et al.,
2016). Atualmente, porém, ndo existe uma metodologia ndo invasiva para a
avaliacdo de tal variavel. Para a obtencdo da forca muscular € necessaria a
realizacdo de procedimentos invasivos, em geral por baldo esofagico ou por
eletromiografia.

Nesse sentido, este estudo visa a desenvolver uma metodologia para
estimacdo dos parametros pulmonares (complacéncia® e resisténcia) e da
forca muscular respiratéria de pacientes sujeitos a ventilagdo mecénica
artificial, que pode se tornar um instrumento importante para o
desenvolvimento de novos critérios e metodologias que auxiliem o médico
na decisdo da implantacdo, manejo e desmame da ventilacdo forcada em

pacientes em leitos de UTI.

A complacéncia é usada no calculo da driving pressure.

2



2 Objetivos

Este trabalho tem como objetivo a estimacdo dos parametros
pulmonares (complacéncia e resisténcia) e da forca muscular respiratéria de

pacientes sujeitos a ventilacdo mecanica artificial.



3 Revisdo bibliogréfica

3.1 Fisiologia respiratoria

O pulmao é o 6rgéo responsavel pela troca gasosa entre o sistema
circulatério e o meio ambiente, permitindo a entrada de oxigénio e saida de
gas carbbnico do sangue. Além disso, ele “metaboliza alguns componentes,
filtra materiais exdgenos a circulagdo e atua como reservatério de sangue”
(WEST, 2012).

Os canais respiratorios consistem de um conjunto de ramificacdes
tubulares que transportam o ar da cavidade nasal até os alvéolos. O ar entra
pela cavidade nasal, passa pela traqueia, brénquios e bronquiolos até atingir
a regido alveolar (Figura 1), efetivamente responséavel pelas trocas gasosas.

Cavidade nasal )

Traquéia

Pulmao

Cavidade pleural
Bronquio

Figura 1 - Representacao simplificada do sistema respiratorio. Adaptado de (BBC, [s.d.]).

3.1.1 Mecanicarespiratoria

De acordo com West (2012), o musculo mais importante na inspiracao
é o diafragma, que quando contrai, forgca 0 aumento volumétrico da cavidade
peitoral e induz a entrada de ar nos pulmdes. A expiragdo ocorre



passivamente durante a respiracdo quieta. Devido a elasticidade dos
pulmdes e das paredes pulmonares, o pulmao tende a retornar a posicao de
equilibrio apds a inspiracdo. A expiracdo, porém, nem sempre é passiva e
pode se tornar ativa, por exemplo, durante a pratica de exercicios fisicos e
da hiperventilagdo. A Figura 2 mostra uma representacdo esquematica dos

processos inspiratérios e expiratorios durante a respiracao quieta.

\ispiragéo

>

Musculos
abdominais

e

» Ativo
AAAAA » Passivo

Figura 2 - Representa¢do esquematica dos processos inspiratorios e expiratorios. Adaptado
de (WEST, 2012).

3.2 Ventilagdo Mecanica

Segundo Wilkins et al. (2017), “a ventilagdo mecanica visa a assegurar
gue o paciente receba o volume minimo de gases adequados para satisfazer
suas necessidades respiratérias sem lesionar os pulmdes, prejudicar a
circulacdo ou aumentar o seu desconforto”. Para atingir tal objetivo, os
ventiladores dispdem de diversos tipos de controle, denominados modos
ventilatorios, que determinam como e quando 0s ciclos respiratérios
mecanicos sao ofertados ao paciente (HOLANDA, [s.d.]). Porém, a interagéo
ventilador-paciente ndo € perfeita e muitas vezes podem ocorrer
assincronias que provocam “desconforto e dispneia, aumentam a
necessidade de agentes sedativos e curarizantes, prolonga a necessidade
de ventilagdo mecénica e o tempo de estadia na UTI, aumenta a
probabilidade de danos nos musculos respiratérios e a necessidade de
traqueostomia” (BLANCH et al., 2015).
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3.2.1 Modos ventilatérios

Para determinar o modo ventilatorio, € preciso especificar uma

combinacgao de especificacdes (WILKINS et al., [s.d.]):

e padrdo ventilatério, que consistem na variavel priméaria de controle
(volume, vazéo e pressao) e fases da ventilagdo (tempo inspiratorio e
expiratorio);

e tipo de controle, que em geral é do tipo PID;

e estratégia de controle, que incluem variaveis de fase e ldgica

operacional.

Na préatica os modos ventilatorios sdo divididos, como se mostra na
Tabela 1.

Tabela 1 - Modos ventilatérios (WILKINS et al., [s.d.]).

Variavel de controle Sequéncia da Abreviacéao
ventilacao
Volume (Vazao) Ventilagdo Mandatoria VC-CMV
Continua
Volume (Vazao) Ventilacdo Mandatdria VC-IMV
Intermitente
Volume (Vazéo) Ventilagdo Espontanea VC-CSV
Continua
Presséo Ventilagdo Mandatoria PC-CMV
Continua
Presséo Ventilagdo Mandatoria PC-IMV

Intermitente

Presséo Ventilacdo Espontanea PC-CSV
Continua

Duplo Ventilagdo Mandatoria DC-CMV
Continua




Duplo Ventilagdo Mandatoria DC-IMV

Intermitente

Duplo Ventilacdo Espontanea DC-CSsV

Continua

3.2.1.1 Ventilagdo Mandatdria Continua

Segundo Wilkins et al. (s.d.), na CMV, também conhecida como modo
assisto/controlado, € aquele no qual é “fornecido suporte ventilatério total
pelo equipamento mecéanico”, ou seja, as respiracbes sdo mandatorias, a
menos que o0 paciente apresente esfor¢cos respiratorios. Se isso ocorre, 0

ventilador envia ao paciente apenas uma ventilacdo assistida.

3.2.1.2 Ventilacdo Mandatoéria Intermitente

Segundo Wilkins et al. (s.d.), o “IMV permite ou exige que o paciente
sustente uma parte do trabalho respiratério”. O nivel do suporte depende de
diversos fatores, tais como o grau de fraqueza muscular e gravidade da

doenca pulmonar.

3.2.1.3 Ventilacdo Espontanea Continua

O CSV abrange os casos em que todas as respira¢cdes sao iniciadas e
terminadas pelo paciente (WILKINS et al., [s.d.]).

3.2.2 Assincronias respiratorias

Segundo Bosma (s.d.), as assincronias respiratérias ocorrem quando
o tempo de ciclagem do ventilador ndo corresponde aos tempos neurais do
paciente. As assincronias respiratérias podem ser observadas, segundo

Publio e Martins (2010), através da ocorréncia de esforcos ineficientes,
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atrasos no disparo, disparos automaticos, disparos duplos, presenca de
PEEP intrinseca, ciclagens precoces ou tardias da inspiracdo. Pode-se
considerar como assincronia também o acumulo de volume causado por

exalacdo incompleta entre ciclos, conhecido como breath stacking.

3.2.2.1 Ciclagem precoce

A ciclagem precoce ocorre quando “o tempo inspiratorio do ciclo em
modo PSV é menor que a metade do tempo inspiratério médio (calculado em
20 ciclos consecutivos)” (BLANCH et al., 2015).

3.2.2.2 Ciclagem tardia

A ciclagem tardia ocorre quando “o tempo inspiratério do ciclo em
modo PSV é maior que o dobro do tempo inspiratério médio (calculado em
20 ciclos consecutivos)” (BLANCH et al., 2015).

3.2.2.3 Duplo disparo

Duplo disparo é detectado quando “dois ciclos efetivos consecutivos
sdo separados por um tempo expiratério menor que a metade do tempo
inspiratorio médio, sendo o primeiro ciclo disparado pelo paciente” (BLANCH
et al., 2015).

3.2.2.4 Esforgo inefetivo

Define-se esforgo inefetivo como “contragdes dos musculos
responsaveis pela inspiracdo que falham em disparar o ventilador” (BLANCH
et al., 2015). Tal assincronia pode ocorrer tanto na inspiracdo quanto na

expiracao.



3.2.2.5 Disparos automaticos

Disparos automaticos (autotrigger) sao ciclos iniciados pelo ventilador

e ndo por um esfor¢o causado pelo paciente.

3.2.2.6 PEEP intrinseca

PEEP intrinseca (PEEPI) ocorre quando “o tempo expiratério € menor
gque o tempo necessario para esvaziar o pulmao por completo, fato que

impede que a caixa toracica atinja um ponto de equilibrio” (NICKSON, 2014).

3.2.2.7 Breath stacking

O breath stacking ocorre, segundo Beitler et al. (2016), quando ciclos
inspiratérios consecutivos ocorrem sem exalacdo completa entre eles,
tipicamente devido a ocorréncia de um esfor¢co muscular inspiratorio precoce
durante a fase expiratoria do ventilador mecéanico. Consequentemente, um

volume corrente maior que o pretendido é obtido (Figura 3).

Fluxo {L/m)

Volume(L)

o] 1.0 2.0

Tempo (s)

Figura 3 - Breath stacking. Adaptado de (BEITLER, 2016).



4 Materiais e métodos

A metodologia utilizada envolve os seguintes procedimentos:

pesquisa bibliografica;
modelagem do sistema;
tratamento dos dados aquisitados;

realizacdo de testes com dados experimentais;

S A

realizacdo de adaptacbes no modelo e tratamento dos sinais.

Naturalmente as etapas 3, 4 e 5 séo feitas de forma iterativa, de forma
a se encontrar as melhores estimativas de forca muscular e parametros

pulmonares.

4.1 Materiais

Neste trabalho serdo analisados sinais aquisitados no pulméo
mecanico ASL 5000 (Figura 4), da IngMar Medical, que de acordo com
(INGMAR MEDICAL, [s.d.]), permite simular diversos cenarios respiratorios
reais, que cobrem desde o neonatal a pacientes adultos. Nele, podem-se
ajustar valores de resisténcia, complacéncia e forca muscular, com a
acuracia mostrada na Tabela 2. Uma representacdo esquematica do

funcionamento desse equipamento € mostrada na Figura 5.

Figura 4 - Pulm&o mecénico (INGMAR MEDICAL, [s.d.]).
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Tabela 2 — Especificacdes do ASL 5000. Adaptado de (INGMAR MEDICAL, [s.d.]).

Parametro/Medicbes Acuracia
Resisténcia 10%
Complacéncia 5%
Fluxo 2%

ASL 5000

_________________________

Controlador

Pressdo

Posicdo

VP ——
]

Motor com

T acionamento
b 4 \ | direto

Figura 5 — Representagdo esquematica do funcionamento do ASL 5000. Adaptado de
(INGMAR MEDICAL, [s.d.]).

4.2 Métodos
4.2.1 Modelagem

O modelo utilizado nesse trabalho € mostrado na Figura 6, onde P
representa a pressao aplicada na entrada das vias respiratorias e que, no
caso da ventilagao forgcada coincide com a pressao exercida pelo ventilador
mecanico (P,.,:), Ep representa a elastancia pulmonar, E. a elasténcia da
caixa toracica, R a resisténcia ao escoamento do ar nas vias aéreas, Ppjeyra;
a pressao pleural, V o volume pulmonar instantaneo, P,,, a pressao

atmosférica e M (ou PB,,,) a forca muscular.
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P,

pleural ____|

=P

mus

]
%I'JCT \ \l(
N

M
P

arm

Figura 6 - Modelo utilizado para o célculo da forca muscular e das propriedades pulmonares
(KOGA, 2016).

No modelo adotado, considera-se que, dentro dos limites de volume e
pressdo estudados, tanto o pulméo quanto a caixa toracica seguem a lei de
Hooke. Além disso, considera-se que 0 escoamento predominante seja
laminar. Isso pode ser considerado, uma vez que, conforme avanca pelo
sistema respiratorio, o ar desacelera e, ja “nos bronquiolos terminais, os
numeros de Reynolds sdo muito baixos (aproximadamente um)’ (WEST,
2012). Além disso, como mostrado em (OSBORNE, [s.d.]),
aproximadamente 96% do volume pulmonar estd contido na zona
respiratéria, a secdo transversal total das vias aéreas a partir da 16°
ramificacdo é de aproximadamente 180 cm? (contra apenas 2,5 cm?) de
secdo transversal da traqueia e o comprimento total das vias aéreas
pertencentes a zona respiratéria € muito maior que o comprimento total da
zona condutora, como mostrado na Tabela 3 e na Figura 7. Dessa forma, a

elastancia e a resisténcia se comportam de forma linear.
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Tabela 3 - Dimensdes das vias aéreas em funcéo da ramificagcdo. Adaptado de (OSBORNE,

[s.d.]).
8 —
= 3 o o g (\’g
Geracao 2 E E € = )
c 2 |2 & S 2 23
a 5 z S 5
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Figura 7 - Resisténcia das vias aéreas em fun¢éo da ramificagdo. Adaptado de (OSBORNE,

[s.d.]).

As equacdes obtidas do modelo, portanto, sdo descritas pelas egs. (1)

e (2):
M(t)+P(t) =R.V(t) + E.V(t) (1)
M(t) + PPleural(t) = E¢r. V(t) (2)

y Onde E = ECT + Ep.

4.2.2 Andalise de sinais —retirada de offset e tendéncia

Uma andlise primaria feita com dados de pressdo e vazdo medidos
em dados obtidos de pulm&o mecéanico (Figura 4), mostrou que a equacao 6
nao se revela verdadeira. O modelo, embora satisfatorio, € corrompido por
ruidos e problemas de medicao, tais como glitch® e erros de calibracéo da
vazao. O ultimo foi corrigido com o auxilio da fungdo msbackadj do MATLAB,
que “estima a linha de base de baixa frequéncia escondida na alta

frequéncia do ruido e dos picos do sinal” (NGUYEN, 2010). O ajuste da linha

® Glitch € um overshoot (de origem néo fisiolégica) observado no sinal de pressao e de
vazao e que ocorre nas transi¢cdes entre inspiracdo, expiracdo e pausa.
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de base é feito seguindo 0s passos que se seguem, como mostra o manual
do MATLAB (THE MATHWORKS, INC, 2017):

o algoritmo estima a linha de base do sinal para varias janelas
deslocadas de um determinado numero de pontos que podem ser
dados como entrada na funcéo;
realiza uma regressdo da linha de base varidvel com as janelas
usando interpolacao por spline;

ajusta o sinal subtraindo a linha de base variavel encontrada.

Maiores detalhes com relacdo ao funcionamento do algoritmo podem

ser encontrados em (ANDRADE, MANOLAKQOS, 2003).

A utilizac&o da técnica supracitada foi necessaria para a realizacao de

testes em pulmdo mecanico, uma vez que ele ndo fornece a curva de

volume. Porém, em uma aplicacdo médica, ela ndo seria necessaria, uma

vez que existem técnicas confidveis de estimativa de volume corrente

utilizando, por exemplo, tomografia por impedancia elétrica, tal como
mostrado em (BIKKER et al., 2009) e (BALLEZA-ORDAZ et al., 2015).

4.2.3 Estimacéao da forca muscular

A estimacédo da forca muscular segue a l6gica mostrada abaixo:

identificacdo de inicio e fim de ciclo respiratério (pontos de trigger);
deteccéo de breath stacking;

deteccdo de glitch e de pontos ausentes de forgca muscular na
expiracao;

aproximacéo das curvas de vazao e pressao nas regides expiratérias
por meio de exponenciais, obtendo, uma relacdo entre elastancia e
resisténcia,;

definicAo dos parametros pulmonares pela utilizacdo do método de

pseudo-propriedades, explicado na secéo 4.2.3.4;
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e melhoria das estimativas de propriedades pulmonares, tal como

explicado na secédo 4.2.3.5 e 4.2.3.6.

4.2.3.1 Trigger

A identificagdo do inicio do ciclo é feita segundo o método proposto
por (BLANCH et al., 2015). O software busca por pontos cujo fluxo
ultrapassa um determinado limiar. Determinado tais pontos, busca-se
retroativamente aquele no qual a derivada de fluxo comeca a mudar, tal

como mostrado na Figura 8.

Fluxo (L/m)

Paw (cm H20)
g

T T T T T 1
o 500 1000 1500 2000 2500 3000

Tempo (ms)

Figura 8 - Metodologia usada na deteccao do inicio da inspiragédo. Adaptado de (BLANCH
et al., 2015).

4.2.3.2 Deteccéo de breath stacking

A deteccdo de breath stacking é importante, pois a ocorréncia de tais

fendbmenos interfere negativamente na estimacdo da forca muscular. Eles
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deformam ou encurtam as curvas expiratorias e comprometem a estimativa

da relacdo elastancia/resisténcia. Os critérios utilizados para a deteccéo

dessa assincronia esta mostrada na Tabela 4.

Tabela 4 - Critério BREATHE para a deteccao de breath stacking. Adaptado de (BEITLER,

2016).

Critério BREATHE

Critério

1 Ciclagem ventilatoria

Ciclos inspiratdrios consecutivos

Limiar do tempo

2 e <lis
expiratorio
o Volume expiratorio entre ciclos inspiratérios
Limiar do volume
3 o pelo menos 2 mL/kg PBW menor que o
expiratorio o S
volume do primeiro ciclo inspiratorio
Limiar do tempo L _
4 L > 120% tempo inspiratorio configurado
inspiratério
. Limiar do Volume BSD V; > 2 mL/kg PBW acima do V.

Inspiratorio

esperado

4.2.3.3 Fluxo expiratério

Como mostrado na secao 4.2.1, o comportamento passivo do pulmao

€ mapeado segundo dois parametros: complacéncia e resisténcia. Assim, se

o pulm&o nio realiza esforgco, para uma determinada condicdo Py, V, e V, #

0, o volume pulmonar tende a decair exponencialmente para o volume de

equilibrio, como mostra a Figura 9.
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Volume Modo VCV Volume Modo PCV

Tempo a + - — Tempo

Vazdo

Tempo ¢ - Tempo

Pressdo Pressdo

Tempo — - Tempo
' pPausa ' " pausa « :F'ausaI iPausa '
A\ Inspiracdo >< Expiragdo >' Inspiracdo >< Expiragdo >'

Figura 9 - Decaimento exponencial da presséo, vazao e volume na expiragdo na auséncia
de esforco muscular. Adaptado de (RITTNER, DORING, [s.d.]).

A determinacdo das curvas que descrevem tal decaimento permite
encontrar uma relagdo entre a complacéncia e a resisténcia. Em casos reais,
porém, nem sempre a expiracdo € desprovida de esforco muscular. Younes
et. al. (2009) descreve uma metodologia para determinar as regides da
expiracdo que, de forma confiavel, podem ser usadas para estimar da
relacdo resisténcia/complacéncia. Segundo Younes et. al. (2009), pode-se
classificar 0os pontos pertencentes a curva expiratoria em seis tipos

diferentes de transientes:

e transiente tipo 1: pode ocorrer devido ao descasamento entre fim do
esforco muscular e o fim da inspiragdo (configurado no ventilador).
Quando isso ocorre, pode-se amostrar pontos posteriores a esse

transiente (Figura 11);

e transiente tipo 2: ocorre devido a esforco expiratorio. Pode-se

amostrar pontos anteriores a ocorréncia de tal evento (Figura 12);
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Pressao das
Vias aéreas

Pressao do

transiente tipo 3: ocorre devido a esforgo inefetivo. Pode-se amostrar

pontos que estdo fora da regido do esforco (Figura 13);

transiente tipo 4: ocorre devido a tosse. Segundo Younes et. al.
(2009), deve-se evitar amostrar pontos, tanto do ciclo em que esse
evento ocorreu, como também de um determinado numero ciclos
posterior & ocorréncia da tosse propriamente dito, pois a tosse possui
consequéncias que ultrapassam a duracdo do ciclo em que ela

ocorreu (Figura 14);

transiente tipo 5: ocorre devido a eventos mais curtos que o esforco
inefetivo, tais como contracbes cardiacas, secrecdo e solucos. Na
ocorréncia de tais eventos, pode-se amostrar pontos fora da

ocorréncia desse transiente (Figura 15);

transiente tipo 6: consistem de artefatos de natureza nao biologica e
gue possuem baixa relevancia, podendo, portanto, serem ignorados
(figuras 10, 11, 12 e 15);

Fluxo
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Figura 10 - Figura ilustrativa do transiente tipo 6. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009).
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Figura 11 - Figura ilustrativa dos transientes tipo 1 e 6. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009).
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Figura 12 - Figura ilustrativa dos transientes tipo 2 e 6. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009).

20



- S— I S—

Pressdao das -

1
. < / ,
Vias aéreas 7/ 5 <t
mmmr ] o 1t
-N\ .'I S - =
Fluxo 9~ VAR FoE
2

SRV e o O B,

dFluxo/dt .,

N\ ’
b Al 7 /
B3
Ti dotipo3 T
-2

& “‘\ .- \ \ - . M HE S S ENEEN
Pressdodo. | Nyl |1 S=e= IRNEE ™ sttt
diafragma ++1t At [ B o 22 = H 8O =

e B — " oF A | Esforco inefetivo L e pe—— ¥ Esforco inefetivo
44444+t P e o B o e o = +trrroerrit

Figura 13 - Figura ilustrativa do transiente tipo 3. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009).
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Figura 14 - Figura ilustrativa do transiente tipo 4. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009).
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Figura 15 — Figura ilustrativa dos transientes tipo 5 e 6. Adaptado de (YOUNES et. al, 2009)

Vale ressaltar que a ocorréncia de um tipo de transiente ndo impede a
ocorréncia de outro tipo no mesmo ciclo respiratorio.

Evitando-se os transientes, podem-se amostrar pontos da expiracao
para ajustar uma exponencial que aproxime as curvas de vazao, pressao e
volume. Isso pode ser feito pelo método dos minimos quadrados ou forcando
gue uma curva passe por dois pontos escolhidos fora das regides de
transiente. Nas figuras 16, 17 e 18 sdo mostrados exemplos onde tais

ajustes sao realizados.
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Figura 16 — Ajuste de curvas exponenciais na expiracdo (considerar apenas a regiao
expiratoria).
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Figura 17 — Ajuste de curvas exponenciais na expiracdo (considerar apenas a regido
expiratoria).
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Figura 18 — Ajuste de curvas exponenciais na expiracdo (considerar apenas a regido
expiratoria).

4.2.3.4 Resisténcia e complacéncia

Somente o ajuste de uma exponencial na expiracdo nado permite definir
0s parametros pulmonares, mas a relacao resisténcia/complacéncia. Ainda é
preciso determinar cada um dos parametros pulmonares e, para tal,
apresenta-se e testa-se nesse trabalho a conjectura infracitada.

Na inspiracao, diferentemente da expiracdo, em que o pulméo em geral
se comporta de forma passiva e ndo ha atuacdo do ventilador, ambos os
eventos podem ocorrer simultaneamente. Os efeitos do ventilador e da forga
muscular, porém, se manifestam de formas diferentes no sistema. O
ventilador atua como uma forgante externa ao pulmao, mudando o estado
deste dependendo da pressdao ou vazado impostas. Ele ndao muda
significativamente as caracteristicas do 6rgdo. A forca muscular, porém, atua
como uma “forgante” interna ao sistema, fazendo com que o pulméo se torne
mais “complacente” segundo um observador que desconheca o esforgo
sendo realizado. As propriedades do pulmao, considerando tal mudanca de

‘complacéncia”, serdo denominadas pseudo-complacéncia e pseudo-
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resisténcia. Entretanto, tal efeito na realidade ndo esta incluido na definicao
de resisténcia e complacéncia, uma vez que essas propriedades séo
definidas para o pulm&o se comportando de forma passiva®.

Tendo em vista as diferencas entre os efeitos das forgcantes impostas,
pode-se encontrar a resisténcia e complacéncia do pulmao passivo,
considerando que a forca muscular atue como uma mudanca das
propriedades do pulmdo. Isso porque, um esforco inspiratorio, tal como
ocorre na inspiracdo, sempre resultam em uma pseudo-complacéncia maior
ou igual que a complacéncia real e uma pseudo-resisténcia menor ou igual
que a resisténcia real do pulmdo. Isso pode ser observado nas equacdes (3)
e (4):

M)+ P(t) =R.V(t)+E.V(t) (3)
P(t) = Rpseudo- V(t) + Epseudo- V(t) (4)

, onde Rygeyq0 € @ pseudo-resisténcia e Ejq.,,q, € a pseudo-elastancia.
Quando o esforco muscular M(t) € igual a zero, Ryseuao =R €

Epseudo =E , ou seja, E= maXciclo(Epseudo) € R = maXcp, (Rpseudo)-

Determinadas as propriedades pulmonares, a forca muscular pode ser

calculada por meio da equacéo (3).

4.2.3.5 Glitch

Glitch é um overshoot observado no sinal de presséo e de vazdo que
ocorre nas transicOes entre inspiracdo, expiracdo e pausa. Ele deriva de

fendbmenos nao fisiolégicos e ndo esta incluido no modelo apresentado na

* Os pontos de vista mencionados podem ser entendidos como uma diferenca no que
concerne o observador deste sistema. Para alguém observando de fora, sem informacgdes
do que ocorre no pulmdo, sob o ponto de vista celular/tecidual/muscular, a forca se
manifesta como um enrijecimento do 6rgéo. Na realidade, observando o pulméao “de dentro”,
ou seja, tendo consciéncia do esforco muscular sendo realizado, observa-se que o
enrijecimento observado é apenas aparente e que as propriedades do pulm&o nédo
mudaram.
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secdo 4.2.1, podendo, portanto, prejudicar as analises. Para minimizar os
efeitos do glitch foram desenvolvidos dois métodos nesse trabalho.

Método 1

Para evitar os efeitos do glitch, pontos préximos as regifes de transicao
ndo sado considerados na analise. Os pontos a serem analisados sao
escolhidos como sendo aqueles nos quais as derivadas, tanto de presséo
como de vazéo, ndo ultrapassam determinado valor limite. Nesse trabalho,
os limiares foram definidos como sendo 40 cm H,O/s no caso da derivada de
pressdo e 10 L/s? no caso da derivada de fluxo. Tais valores foram ajustados
empiricamente para os casos estudados e dependem ndo somente de cada

caso como também do tratamento de sinais aplicado.
Método 2

O método 1 é usado para determinar os pontos da inspiracdo a serem
usados no céalculo da forca muscular, tal como descrito na secdo 4.2.3.4 e
funciona para eliminar dos célculos pontos em que os efeitos do glitch séo
mais fortes. Porém, pontos posteriores aos picos ainda sofrem pela
oscilacdo residual do glitch e ndo sdo eliminados pelo método 1. Quando
esses efeitos sdo mascarados pela forga muscular, ou seja, quando
Paus + glitch > 0, a afirmacdo E = max.;., (Epseudo) ainda é vdlida. Isso,
porém nem sempre ocorre, tal como mostrado nos locais marcados pelas
circunferéncias mostradas na Figura 19. Nesse caso, a transicdo ocorre
proxima ao final do esforco muscular, que néo é suficiente para compensar o
efeito do glitch. A complacéncia estimada nesse caso é maior que a
complacéncia real, pois 0os pontos de residuo negativo acabam por ter uma
pseudo-complacéncia maior que a complacéncia real e, portanto, a
afirmacdo E = max.;¢, (Epseudo) nao é valida. Para contornar tais situagdes
utiliza-se um método iterativo que funciona como mostrado nas figuras 19 e
20.
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Figura 19 - Influéncia do glitch no residuo.

Inicio

Ceiclo = lna-x(cpseudo)

Verdadeiro

abs (Bpys (max (Coier0))
=< eps

Verdadeiro

B (max(Ceiclo))

> eps Ceicto = Ceicto + AC

C

ciclo =

Ceicto — AE

l

Figura 20 - Método para reduzir a influéncia do glitch.

Formalmente, ndo se pode dizer que se abs(Py,s(max(C.iq,)) < eps,

a complacéncia estimada corresponde & complacéncia real®. Porém, em

> A forca muscular é calculada no ponto em que foi encontrado maX(Cpseudo)-
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muitos dos casos estudados, a corcova negativa mais protuberante no
residuo corresponde a segunda corcova do glitch (e, portanto, amortecida)
sua amplitude é em grande parte dos casos pequena, quando comparada a
primeira corcova, mas o suficiente para causar erros grandes na estimativa
de complacéncia. O método apresentado reduz, mas nao elimina tais erros

de estimativa.

4.2.3.6 Po6s-tratamento dos dados

Para tornar as estimativas mais robustas, as propriedades atribuidas
a cada ciclo ndo sao aquelas calculadas para o ciclo em si, mas dependem
das propriedades calculadas em ciclos anteriores, da forma mostrada na

equacao (5).

Cp=0Chq +a (Cest - Cn—l) (5)

,onde C,s; = min (Cretodo 1, Cmetodo 2)» Cmétodo 1 € @ COMplacéncia estimada
pelo método 1, C,sr000 2 € @ cOmplacéncia estimada pelo método 2, C, € a
complacéncia “final” calculada para o ciclo n, C,,_; € a complacéncia “final”
calculada para o ciclo n—1 e a é um fator de relaxamento. O mesmo
método é adotado na estimativa da relacdo elastancia/resisténcia.

A aplicacdo da equacédo (5) proporciona maior estabilidade ao
algoritmo, mas envolve a hipétese de que as propriedades pulmonares néo
variam bruscamente entre ciclos. Além disso, a adocéo do fator de relaxacao

adiciona duas limitagdes ao algoritmo, a saber:

e 0 algoritmo demora varios ciclos para convergir a partir de um valor
inicial padrao (Figura 21);
e 0 algoritmo nao representa o0s transientes, no caso de as

propriedades pulmonares reais do paciente mudarem.
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Figura 21 - Convergéncia dos parametros pulmonares para os valores reais (C =
40 L/cm H,0 e R = 8cm H,0.s/L).

4.2.3.7 Limitacdes

Pelo exposto nas secfes 4.2.3.4 e 4.2.3.5 pode-se deduzir que o

método utilizado possui algumas limitacdes:

e Em um ciclo inspiratério onde um paciente realiza esforco
durante toda inspiracdo, o0s parametros calculados sé&o
incorretos;

e Glitch (explicado na secéo 4.2.3.5) pode prejudicar a analise;

e Ruidos, fenbmenos externos ao sistema modelado como
oscilagbes cardiogénicas, ou fendbmenos ndo modelados como

secrecdo nasal podem prejudicar a analise.
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5 Resultados

Essa se¢do mostra os resultados, tanto positivos como negativos, do

algoritmo implementado.

5.1 Estimacao de pardmetros pulmonares e esforgo muscular

5.1.1 Acertos

As figuras 22 a 39 mostram exemplos de sinais obtidos de um ventilador

mecanico e a forga muscular estimada pelo algoritmo.
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Figura 22 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico com
ocorréncia de esforco perdido. Nessa simulacao, as propriedades pulmonares reais
correspondem a C,pq; = 40 L/cmH,0 € R,.; = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 23 - Aplicagéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico com
ocorréncia de esfor¢o perdido. Nessa simulagdo, as propriedades pulmonares reais
correspondem & C,.q = 40 L/cmH,0 € R, .y = 8 cmH,0.5s/L.
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Figura 24 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. Nessa
simulacéo, as propriedades pulmonares reais correspondem a C,., = 40 L/cmH,0 e
Ryeqr = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 25 - Aplicacéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro gréafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a Cy.q; = 40 L/cmH,0 € R,.q; = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 26 - Aplicac&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico com
ocorréncia de esforco perdido e breath stacking. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.q; = 40 L/cmH,0 € R,.q = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 27 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulmé&o. A curva em azul no
primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades pulmonares
reais correspondem a C,.,; = 40 L/cmH,0 € R,.q; = 8 cmH,0.s/L.
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Figura 28 - Aplicacéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.,; = 40 L/cmH,0 € R,.q; = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 29 - Aplicagéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a Cypq; = 40 L/cmH,0 € R,.q = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 30 - Aplicagcéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.q; = 40 L/cmH,0 € R,.q = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 31 - Aplicagéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro gréafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a Cy.q; = 40 L/cmH,0 € R,.q = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 32 - Aplicagcéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.,; = 40 L/cmH,0 € R,.q; = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 33 - Aplicagdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico com
ocorréncia de breath stacking. Nessa simulacao, as propriedades pulmonares reais
correspondem & C,.q = 40 L/cmH,0 € R, .y = 8 cmH,0.5s/L.
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Figura 34 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecéanico com
ocorréncia de breath stacking. Nessa simulacéo, as propriedades pulmonares reais
correspondem & C,.q; = 40 L/cmH,0 € R, .o = 8 cmH,0.5s/L.
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Figura 35 - Aplicagéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazdo medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.,; = 40 L/cmH,0 € R,.q; = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 36 - Aplicagcéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. A curva em
azul no primeiro grafico mostra a vazao medida. Nessa simulacao, as propriedades
pulmonares reais correspondem a C,.q; = 40 L/cmH,0 € R,.q = 8 cmH,0.5/L.
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Figura 37 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico com
ocorréncia de breath stacking. Nessa simulagéo, as propriedades pulmonares reais

correspondem & C,.q = 40 L/cmH,0 € R,.,; = 8 cmH,0.s/L. No gréfico do canto inferior

direito mostra-se em azul o volume corrente estimado.
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Figura 38 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecéanico com
ocorréncia de breath stacking. Nessa simulacéo, as propriedades pulmonares reais

correspondem & C,.q = 40 L/cmH,0 € R, = 8 cmH,0.s/L. No gréfico do canto inferior

direito mostra-se em azul o volume corrente estimado.
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Figura 39 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. Nessa

simulagéo, as propriedades pulmonares reais correspondem & C,.,; = 50 L/cmH,0 e

R,eq; = 10 cmH,0.5s/L. No gréfico do canto inferior direito mostra-se em azul o volume
corrente estimado.

5.1.2 Limitacdes

As figuras 40 e 41 mostram exemplos de casos em que o algoritmo
falha pelo fato de a forca muscular exercida pelo paciente perdurar durante
toda a inspiracdo, o que faz com que ele subestime a complacéncia e
superestime a forgca muscular. A amplitude do erro depende de alguns
fatores:

e amplitude, forma e duracéo do glitch;
e valor de complacéncia e resisténcia calculados no ciclo anterior;

e amplitude, forma e duracdo do esforco muscular.

Pode-se observar nas figuras que, apesar da aparente similaridade
entre as forcas nas duas figuras, o algoritmo superestima o esforco em
7 cmH,0 na Figura 40 e 13 cmH,0 na Figura 41 e subestima a complacéncia
em 7,3L/cmH,0 na Figura40e 11,4 L/cmH,0 na Figura 41.
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Figura 40 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico. Nessa
simulagéo, as propriedades pulmonares reais correspondem & C,.; = 40 L/cmH,0 e
Ryeq = 8 cmH,0.5s/L.
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Figura 41 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulméo mecéanico. Nessa
simulagéo, as propriedades pulmonares reais correspondem & C,.q; = 40 L/cmH,0 e
R,eqi = 8 cmH,0.5/L.
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5.2 Estatistica de acerto do algoritmo

As figuras 42 a 47 mostram a aplicacao do algoritmo a um conjunto de
experimentos, que somados, possuem aproximadamente 5 horas e 30
minutos de duracgédo, contendo as mais diversas condi¢cdes de modos, forca
muscular, volume corrente (para os modos VC - IMV), pressao inspiratoria
(para os modos PC - IMV) e PEEP. A Tabela 5 mostra os resultados de uma
analise feita com os dados obtidos. Pode-se observar que em 65,5% do
tempo a complacéncia foi estimada com uma margem de erro méaxima de
5%. Vale notar que na andlise feita, ndo foram considerados os tempos
iniciais necessarios para a convergéncia dos resultados, assim como 0s

ciclos indeterminados, em que a forca muscular corrompe toda a inspiracao.

Tabela 5 - Porcentagem de acerto do algoritmo.

Erro inferior a | Erro inferior a | Erro inferior a
5% 10% 15%
Complacéncia 65,5 85,5 93,9
Resisténcia 49,10 77,7 87,4

Os resultados sugerem que o algoritmo, embora mostre um
comportamento, de modo geral correto, ainda carece de melhorias. Porém,
para uma avaliacdo mais completa e representativa se mostra a
necessidade de realizacdo de testes em um espagco amostral maior e
elaborado de tal forma a melhor representar a realidade. Por esses motivos,
nao foram realizadas analises estatisticas especificamente da forca
muscular. A obtencdo do esforco muscular correto, porém, esta

intrinsicamente ligada a correta estimagéo dos parametros pulmonares.
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Figura 42 - Aplicagcéo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico.
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Figura 43 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecanico.
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Figura 45 - Aplicacdo do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico.
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Figura 46 - Aplicag&o do algoritmo a um sinal obtido de um pulm&o mecénico.
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6 Analises e conclusdes

A analise dos dados mostrou que um dos gargalos para o calculo
preciso da forca muscular consiste na metodologia de determinagdo dos
pontos que, de forma confiavel, podem ser utilizados na estimacéo da forca
muscular. I1sso por que, a utilizacdo de pontos inadequados, seja por causa
da presenca de forca muscular, seja por causa da presenca de transientes,
ruidos ou outros artefatos, leva ao ajuste inadequado de curvas expiratorias
e a erros na determinacdo das pseudo-propriedades.

Pode-se citar duas situacdes, em especial, em que a metodologia
falha:

e em presenca de glitch em locais em que a forga muscular ndo é alta o
suficiente para compensar o efeito dos transientes.

e quando o esforco muscular com duracdo maior ou igual a duracédo da
inspiracdo, o0 que ocorre com frequéncia em modo de presséo

suporte.

O primeiro problema pode ser resolvido filtrando o glitch antes do
calculo de forca muscular, seja aprimorando a modelagem do sistema, seja
usando técnicas de tratamento de dados, identificacdo de sistema, dentre
outros. A dificuldade de se resolver tal problema consiste no fato de que o
glitch, embora aparente no residuo, € de dificil visualizacdo e identificacéo
nos sinais de vazado e pressdo. A metodologia apresentada nesse relatorio
utiliza critérios empiricos para evitar regides de glitch, que acabam por ser
descartadas e inuteis para o calculo de esforco muscular, mas que poderiam
ser Uteis caso o glitch fosse devidamente modelado.

O segundo problema néo pode ser resolvido somente com o modelo e
as hipoteses adotadas, pois a presenca de forca muscular durante toda a
inspiragao torna o sistema indeterminado. Para a resolucdo do problema em
questdo talvez seja necessario acrescentar mais hipoteses ao modelo

adotado ou adotar outro modelo.
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Embora o algoritmo apresentado ainda careca de refinamentos e
testes para o uso médico, os resultados até o0 momento mostraram que as
metodologias apresentadas no presente trabalho sdo promissoras e podem
auxiliar ndo apenas na estimativa de esforco muscular, como também na

deteccdo mais precisa de assincronias respiratorias.

46



7 Referéncias bibliograficas

ALVES, G. S., SIMOES, L. A., CALDEIRA, J. A., Disfuncdo dos musculos
respiratorios de pacientes criticos sob ventilagdo mecénica por insuficiéncia
respiratéria aguda: revisdo de literatura. FISIOTERAPIA E PESQUISA, v.
14, n. 2, p. 84-90, 2007.

AMATO, et al.,, Driving Pressure and Survival in the Acute Respiratory
Distress Syndrome. N Engl J Med, v. 372, n. 8, p. 747-755, 2015.

ANDRADE, L., MANOLAKOS, E. S. Signal Background Estimation and
Baseline Correction Algorithms for Accurate DNA Sequencing. Journal of
VLSI Signal Processing, v. 35, p. 229-243, 2003.

BALLEZA-ORDAZ, et al. Tidal volume monitoring by electrical impedance
tomography (EIT) using different regions of interest (ROI): Calibration
equations. Biomedical Signal Processing and Control, v. 18, p. 102-109,
2015.

BBC. Ventilation. Disponivel em:
<http://www.bbc.co.uk/education/guides/z6h4jxs/revision/2>. Acesso em: 01
out. 2017.

BEITLER, et al. Quantifying unintended exposure to high tidal volumes
from breath stacking dyssynchrony in ARDS: the BREATHE criteria.
Intensive Care Med, v.42, p. 1427-1436, 2016.

BIKKER, I. G. et al. Lung volume calculated from electrical impedance

tomography in ICU patients at different PEEP levels. Intensive Care Med, v.
35, p. 1362-1367, 2009.

a7


https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/25693014

BLANCH, L. et al. Asynchronies during mechanical ventilation are associated
with mortality. Intensive Care Medicine, v. 41, n. 4, p. 633-641, 2015.

BOSMA, K. J. Asynchrony During Mechanical Ventilation. Disponivel em:
<https://criticalcarecanada.com/presentations/2012/asynchrony_during_mec

hanical_ventilation.pdf>. Acesso em: 11 nov. 2017.

BROCHARD, L. et al. Comparison of three methods of gradual withdrawal
from ventilatory support during weaning from mechanical ventilation.
American journal of respiratory and critical care medicine, v. 150, n. 4,
p. 896-903, 1994.

ESTEBAN, A. et al. Characteristics and outcomes in adult patients receiving
mechanical ventilation: a 28-day international study. JAMA, v. 287, n. 3, p.
345-55, 2002.

HOLANDA, M. A. Manual de Ventilagdo Mecéanica - Modos Ventilatorios
Basicos, 2017. Disponivel em: <https://xlung.net/manual-de-vm/modos-

ventilatorios-basicos>. Acesso em: 6 maio 2017.

INGMAR MEDICAL. ASL 5000 Breathing Simulator. Disponivel em:
https://www.ingmarmed.com/products/asl-5000. Acesso em: 01 out. 2017.

KOGA, M. D. F. Estimacao de esforco respiratério para pacientes com
ventilagdo mecanica, Trabalho apresentado no curso PME2533 -
Introducdo a Biomecénica na Escola Politécnica da Universidade de S&o
Paulo, 2016. Nao publicado.

KOLOBOW, T. et al. Severe impairment in lung function induced by high

peak airway pressure during mechanical ventilation. An experimental study.

The American review of respiratory disease, v. 135, n. 2, p. 312-5, 1987.

48


https://www.ingmarmed.com/products/asl-5000

NGUYEN, NHA. Wavelet based array comparative genomic hybridization
and mass spectrometry data analysis. 2010, 150 p. Tese (Doutorado) —

The University of Texas at Arlington, Arlington, 2010.

NICKSON, C. Intrinsic PEEP, 2014. Disponivel em:

<https://lifeinthefastlane.com/ccc/intrinsic-peep/>. Acesso em: 6 maio. 2017.

OSBORNE, S. Airways Resistance and Airflow through the Tracheobronchial
Tree. Disponivel em: < http://studylib.net/doc/18505448/airways-resistance-
and-airflow-through-the>. Acesso em: 01 out. 2017.

PUBLIO, S. C.; MARTINS, J. A. Interacéo paciente ventilador nas diferentes
fases do ciclo ventilatério em ventilagcdo por pressao de suporte. Rev Med
Minas Gerais, v. 20, n. 3, p. 55-65, 2010.

RANIERI, V. M. et al. Effect of mechanical ventilation on inflammatory
mediators in patients with acute respiratory distress syndrome: a randomized
controlled trial. JAMA, v. 282, n. 1, p. 54-61, 1999.

RITTNER, F., DORING, M. Curves and Loops in Mechanical Ventilation.
Disponivel em:
<http://www.frca.co.uk/documents/Curves%20&%20Loops%20Booklet.pdf>.
Acesso em: 01 out. 2017.

SCHELLEKENS et al., Strategies to optimize respiratory muscle function in
ICU patients. Critical Care, v. 20, n. 103, 2016.

SLUTSKY, A. S. Mechanical ventilation. American College of Chest
Physicians’ Consensus Conference. Chest, v. 104, n. 6, p. 1833-59, 1993.

SLUTSKY, A. S., BROCHARD, L. Mechanical ventilation. Berlin: Springer,
2005.

49


http://studylib.net/doc/18505448/airways-resistance-and-airflow-through-the
http://studylib.net/doc/18505448/airways-resistance-and-airflow-through-the
http://www.frca.co.uk/documents/Curves%20&%20Loops%20Booklet.pdf

THE MATHWORKS, INC. Documentation: msbackadj. Disponivel em:
https://www.mathworks.com/help/bioinfo/ref/msbackadj.html. Acesso em: 01
out. 2017.

TIMPEL. Mechanical ventilation. Disponivel em:

<http://www.timpel.com.br/>. Acesso em: 2 ago. 2016.

WEST, J. B. Respiratory physiology: the essentials. Filadélfia: Wolters
Kluwer Health/Lippincott Williams & Wilkins, 2012.

WILKINS, R. L. et al. Egan Fundamentos da Terapia Respiratoria.
Missouri: Elsevier, 2017.

YOUNES, M. Method and device for generating of a signal that reflects

respiratory efforts in patients on ventilatory support. US 2009/0221926
Al. 3 set. 2009.

50


https://www.mathworks.com/help/bioinfo/ref/msbackadj.html

