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One must learn by doing a thing;
for though you think you know it,

you have no certainty, until you try

(Sophocles)






Resumo

Dispositivos de assisténcia ventricular (DAV) sdo bombas utilizadas para substituir
parcial ou totalmente um ventriculo doente em pacientes que aguardam transplante
cardiaco. Entretanto a operacao com velocidade constante desses dispositivos
pode impedir que os pacientes deixem o hospital por nao se adaptar as condig¢oes
fisiolégicas dos usuarios. Além disso, a operacao nesta condi¢do pode causar outros

problemas ao coracao, como a calcificacao da valvula adrtica.

Com isso em mente, esse trabalho tem por objetivo avaliar se a operagao do DAV
segundo um sinal de referéncia de velocidade no formato de dente de serra garante

a abertura da valvula adrtica, evitando sua calcificacao.

O dente de serra é calculado com base no eletrocardiograma (ECG) do paciente. A
redugdo de velocidade é realizada no inicio da contragao ventricular (ocorréncia do
complexo QRS do ECG) e o aumento linear de velocidades é baseado na frequéncia
cardiaca (calculada a partir do intervalo RR do ECG). Os eletrocardiogramas
utilizados nesse trabalho foram retirados da base de dados de sinais fisiologicos

Physionet.

A avaliacao dos efeitos fisiolégicos dessa referéncia de velocidades é feita através de
modelos computacionais da circulagao sistémica e do DAV. Esses modelos foram
implementados fisicamente com o controlador utilizando a técnica Hardware-in-

the-loop.

Da analise dos resultados obtidos, pode-se afirmar que nao se observou abertura
da valvula adrtica com a referéncia de velocidades na forma de dente de serra. Os
resultados obtidos com esta referéncia foram equivalentes aqueles obtidos com
uma referéncia em degrau cujo valor é igual a velocidade média do dente de serra,

devido ao comportamento elastico da artéria aorta.

Palavras-chave: Dispositivo de Assisténcia Ventricular. Controle. Eletrocardio-

grama. Bioengenharia.






Abstract

Ventricular Assist Devices (VAD) are pumps used to replace (partially or com-
pletely) a sick ventricle of patients waiting for a heart transplant. However,
operation with constant speed in these devices can preclude the patients to leave
the hospital since they may not adapt themselves to the physiological conditions
of the users. In addition, the operation in this condition can create other problems

to the heart, as the aortic valve stenosis.

In this context, this work analyses if the VAD operation with a speed reference

signal like a sawtooth can ensure the aortic valve opening, avoiding its stenosis.

The sawtooth is calculated based on the patient’s electrocardiogram. The speed
reduction is done in the beginning of the ventricular contraction (when a QRS
complex happens) and the linear increasing of the speed is based on the heart
rate (calculated from the ECG RR interval). The electrocardiograms used in this

work were downloaded from the physiological signals database Physionet.

The study of the physiological effects of this speed reference is done using com-
putational models of the systemic circulation and the VAD. These models were
physically implemented with the controller using the Hardware in the loop tech-

nique.

From the result analysis, the aortic valve opening was not observed using the
sawtooth setpoint waveform. The results obtained using this setpoint were very
similar to those using a step function whose value is equal to the sawtooth mean,

because of the elastic behavior of the aorta.

Key-words: Ventricular assist device. Control. Electrocardiogram. Bioengineer-

ing.
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1 Introducao

E indiscutivel que o desenvolvimento de técnicas voltadas & bioengenharia,
com um destaque para a Engenharia Biomédica, tem trazido melhoria a qualidade
da vida, nao s6 humana. Nessa extensa area de atuagdo coberta pela bioengenharia,
tem-se investido bastante no desenvolvimento de dispositivos mecanicos, eletronicos
e eletromecanicos que tém por objetivo auxiliar ou substituir érgaos, membros ou
outras partes do corpo humano ou mesmo de animais. Um desses dispositivos, o

qual serd escopo deste trabalho, é o Dispositivo de Assisténcia Ventricular (DAV).

Dispositivos de Assisténcia Ventricular sao equipamentos capazes de bom-
bear o sangue entre um ventriculo e sua artéria correspondente, reduzindo o
esforgo realizado pelo coragao. Com isso, permite-se que o paciente aguarde na
fila por um transplante, reduzindo o risco de morte por insuficiéncia cardiaca e

garantindo qualidade de vida neste periodo de espera.

Uebelhart et al. (2013) avaliaram o efeito da introdugdo de uma bomba de
sangue centrifuga implantavel sobre o comportamento do sistema cardiovascular
em situagoes anormais (falhas) do coragao. Para isso, utilizaram um dispositivo
de simulagao do sistema cardiovascular com a devida instrumentagao para captar
as variaveis relevantes (pressao e fluxo, principalmente). Os resultados sugerem
que os DAVs podem ser utilizados para minimizar os efeitos de anormalidades no
sistema, ou, em outras palavras, manter a qualidade de vida de pacientes com

deficiéncias no sistema cardiovascular.

Submetendo quinze pacientes com Cardiomiopatia nao-isquémica a um
implante de DAV, Birks et al. (2006) obteve resultados importantes: onze desses
pacientes puderam retirar o DAV apds um tempo médio de 320 dias, apresentando
qualidade de vida préxima a normal, conforme avaliacdo do Minnesota Living
with Heart Failure Questionnaire. Esse resultado mostra que o uso de DAV, mais
do que uma forma de permitir que o paciente aguarde pelo transplante, pode ser
uma forma de tratamento de doencas cardiacas através da diminui¢ao da carga

aplicada ao coragao doente.

Motivacao

Como é observado por Ledo et al. (2013), o controle de DAVs deve assegurar

que nao haja fluxo contrario de sangue pelo dispositivo e que haja a correta abertura
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da valvula adrtica para que se evite sua calcificagao devido a subutilizacao.

O primeiro desafio estd em manter uma taxa minima de fluxo de sangue em
todos os instantes do ciclo cardiaco. Por sua vez, o segundo desafio esta associado
a necessidade de se reduzir o fluxo de sangue durante determinadas contracoes do

coracao para que haja passagem de sangue pela valvula adrtica.

Neste contexto, pode-se observar que a aplicagao de técnicas de controle
¢é de suma importancia para que o sistema possa ter um comportamento que
nao seja fisiologicamente indesejavel e, no longo prazo, nao cause novos danos ao

sistema cardiovascular.

Objetivos

Tendo em vista a aplicagao de técnicas de controle de velocidade para o
funcionamento adequado de DAVs, o objetivo deste trabalho é desenvolver uma
solugdo de controle baseada na utilizagao do sinal de eletrocardiograma (ECG)
para determinar a caracteristica temporal do sinal de velocidade, garantindo as

caracteristicas fisiologicamente desejaveis para o funcionamento do DAV.

O procedimento adotado envolve as seguintes questoes: (i) avaliar se a
acao de reduzir a velocidade do DAV no momento da contragdo ventricular e
acelerar linearmente até a préxima contragao é capaz de permitir a abertura da
valvula adrtica e, consequentemente, evitar sua calcificacao, garantindo um débito
cardiaco que ndo prejudique a perfusdo sanguinea; (ii) a avaliacao sera realizada
através de simulacoes computacionais de um modelo elétrico analogo ao sistema
cardiovascular; (iii) como o complexo QRS do ECG esta intimamente relacionado
com a contracao do ventriculo esquerdo, a velocidade do DAV sera reduzida de
acordo com sua ocorréncia; (iv) a detecgao desse conjunto de ondas serd realizada
através do algoritmo de Pan e Tompkins (1985); (v) serao utilizados sinais de ECG
do banco de dados do Physionet, banco de dados cuja descricao mais detalhada

sera realizada posteriormente.

Metodologia

A primeira abordagem que se cogitou utilizar foi a deteccao por intermédio
de redes neurais artificiais. Apesar de ser uma técnica poderosa, ela consome
muitos recursos computacionais, podendo tornar inviavel sua implementacao em
microcontroladores e, com isso, diminuir a capacidade de controle em tempo

real do DAV. Frente a esta incerteza e risco, decidiu-se por buscar uma nova
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abordagem.

Como uma segunda solucao, propos-se desenvolver um hardware que fosse
capaz de detectar os complexos QRS de um ECG coletado de um paciente e,
em tempo real, produzir sinais que permitissem caracterizar a ocorréncia de tais
eventos. Analisando um conjunto de ECGs para determinar suas caracteristicas
principais, notou-se uma grande variabilidade nos sinais, o que tornaria muito

dificil o projeto de um hardware capaz de lidar com tais variagoes.

Por fim, ap6s uma andlise de outras técnicas disponiveis na literatura,
decidiu-se realizar a deteccao digital do complexo QRS dos ECGs, como é feito pela
maioria dos autores. A principal caracteristica desta abordagem é a flexibilidade
permitida pelo software, principalmente do ponto de vista de otimizacao de

operagoes (simplificagdo de operagoes matematicas, aplicagao de filtros, etc.).

Inicialmente, a validacao do sinal de referéncia de velocidades proposto seria
realizada em um simulador hibrido do sistema cardiovascular presente no Instituto
Dante Pazzanese de Cardiologia (IDPC). Entretanto, como os recursos necessarios
(por exemplo, drivers para controlar o motor) estao sendo utilizados por outros
pesquisadores, decidiu-se realizar a validacao através de simulagao computacional.
Como uma espécie de protétipo do sistema de controle e do sistema controlado,
utilizar-se-a4 a simulagao Hardware-in-the-loop para demonstrar a aplicagao do

controle proposto a um sistema simulado computacionalmente.
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2 Revisao bibliografica

2.1 Sistema Cardiovascular

O Sistema Cardiovascular, formado por Coracao e Vasos Sanguineos, é o
responsavel pelo transporte de nutrientes, gases, hormoénios e residuos metabolicos

entre as células de diferentes tecidos.

Como o sangue que sai do ventriculo esquerdo percorre todos os tecidos
do corpo, com excecao dos pulmoes, antes de retornar ao coragao para, entao,
ser bombeado aos pulmoes, a circulagao ¢é dividida em circulagao sistémica e

circulacao pulmonar.

O coracao é o 6rgao responsavel por fornecer energia motriz ao sangue,
promovendo a circulagdo sanguinea. Ele é formado por duas bombas de duas
camaras, podendo ser dividido em coragao direito e cora¢ao esquerdo. Cada um
destes, por sua vez, é formado por um &atrio e um ventriculo, que sdo as caAmaras
capazes de se contrair e relaxar, bombeando sangue. Os atrios sao bombas mais
fracas cuja fungao é preencher os ventriculos que, possuindo maior capacidade de
bombeamento, irrigam os tecidos do corpo. O coragao direito é responsavel por
irrigar os tecidos pulmonares (circula¢ao pulmonar) enquanto o coragao esquerdo

é responsavel por irrigar todos os outros tecidos (circulagao sistémica).

Vale observar que a maior parte do sangue que chega ao coragdo passa
diretamente dos dtrios para os ventriculos. Apenas 20% do preenchimento do
ventriculo é realizado pela contragao atrial. Assim, mesmo quando os atrios nao
funcionam bem o coragao é capaz de irrigar os tecidos. Eventuais problemas nos
atrios serao sentidos somente quando houver maior demanda de sangue como, por

exemplo, durante atividades fisicas.

Na Figura 1 o coracao estd representado de forma esquematica, sendo
possivel observar as camaras, as valvulas e os vasos sanguineos que chegam e

partem do coragao.

O coracao apresenta quatro valvulas unidirecionais responsaveis por evitar
o fluxo de sangue no sentido contrario ao da circulagdo. Essas valvulas funcionam
por diferenca de pressao, abrindo somente quando a diferenca de pressao no
sentido do fluxo é positiva. Assim, por exemplo, quando o sangue é bombeado do

atrio esquerdo para o ventriculo esquerdo, a valvula mitral esta aberta, porque
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Figura 1 — Representacdo esquematica do coragao. Adaptado de Guyton e Hall
(2010)

a pressao no atrio esquerdo é maior do que no ventriculo esquerdo. Entretanto,
quando este ventriculo comeca a contrair e o atrio esquerdo a relaxar, a diferenca
de pressao entre estas duas cAmaras se torna negativa e a valvula mitral fecha, o
que é importante para evitar refluxo de sangue. O mesmo ocorre com a valvula
adrtica, entre o ventriculo esquerdo e a artéria aorta, com a valvula trictspide,
entre o atrio direito e o ventriculo direito e com a valvula pulmonar, entre o

ventriculo direito e a artéria pulmonar.

A Figura 2 apresenta a estrutura das valvulas do coracao esquerdo. Nessa
figura estao ilustrados os folhetos responsaveis por restringir o fluxo de sangue
no sentido contrario, assim como as cordas tendineas e os musculos papilares,
no caso da véalvula mitral (que também ocorrem na valvula trictispide). Esses
musculos estao conectados a estas valvulas através das cordas tendineas e sua
funcao é auxiliar na abertura da valvula apds a sistole. J& no caso da valvula
adrtica (e também da pulmonar) esse auxilio ndo existe, pois as pressoes mais
elevadas tanto no interior do ventriculo (antes da contra¢ao) quanto nas artérias
(ap6s a contragao) fazem com que as valvulas respondam de forma mais rapida

em relacao as atrioventriculares.

A estrutura dos Vasos Sanguineos varia ao longo das arvores arterial e

venosa. Saindo do coragao, os vasos tém fortes paredes vasculares que suportam um



2.1. Sistema Cardiovascular 27

VALVA MITRAL

Caspide

Cordas tendineas

Masculos papilares

Cispide

VALVA AORTICA

Figura 2 — Estrutura das valvulas unidirecionais do corac¢ao. Adaptado de Guyton
e Hall (2010)

fluxo sanguineo com altas pressoes e velocidades, sendo denominados artérias. As
artérias se ramificam em arteriolas, que sdo vasos que também apresentam fortes
paredes vasculares, além da capacidade de atuar como valvulas de controle de fluxo.
Como as arteriolas podem se dilatar ou se contrair, aumentando ou reduzindo a
area da se¢ao transversal do conduto, elas conseguem regular o fluxo sanguineo de
acordo com as demandas dos tecidos. As arteriolas sem ramificam em capilares,
que sdo vasos com paredes extremamente finas (chegando a apresentar apenas uma
célula radialmente) responsaveis pelas trocas de nutrientes, produtos de secregio,
hormonios e eletrélitos com os tecidos. Os capilares se unem, entao, formando
vénulas que coalescem em veias. Estas atuam como importante reservatorio de
sangue para o corpo. Suas paredes podem se dilatar ou contrair, aumentando
ou diminuindo a capacidade de armazenamento de acordo com as demandas

fisiologicas.

2.1.1 Ciclo Cardiaco

Como o coragao atua de forma periddica, é possivel observar eventos que
se repetem formando o ciclo cardiaco. O primeiro conjunto de eventos é a diastole

que corresponde ao relaxamento do coragao. O segundo € a sistole que corresponde
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Figura 3 — Relacao entre o ciclo cardiaco e alguns sinais fisiolégicos. Adaptado de
Guyton e Hall (2010)

a contracao do coracao.

Na Figura 3 é possivel observar como diferentes sinais fisiolégicos se
relacionam com o ciclo cardiaco. Entre esses sinais estao a pressao sanguinea e o
eletrocardiograma que serao abordados com mais detalhes nas proximas segoes.
Como existe relagdo entre os sinais fisioldgicos e o ciclo cardiaco, é possivel extrair

informacoes deste ao processar aqueles.

2.1.2 Insuficiéncia cardiaca

A insuficiéncia cardiaca é a incapacidade do coracdo em bombear sangue
e garantir a perfusao sanguinea adequada aos tecidos do corpo. Essa doenca
tem origem em varios problemas fisiolégicos, como baixo suprimento de sangue
pelas artérias corondrias (que podem causar um infarto do miocérdio), valvulas

cardiacas danificadas e outros.
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Figura 4 — Curvas de débito cardiaco por pressao no atrio direito para diferentes
estdgios de um infarto do miocardio. Adaptado de Guyton e Hall
(2010)

Apés um infarto do miocardio, por exemplo, o organismo tenta reagir a
insuficiéncia cardiaca de diversas formas. Inicialmente, o sistema nervoso simpéatico
identifica as baixas pressoes sanguineas e estimula o coragdo, o que aumenta
sua capacidade de bombeamento. Além disso, estimulos simpéaticos provocam a
contracao dos vasos sanguineos, o que aumenta a pressao na circulagao. Na Figura
4, ap6s o coracao sofrer o dano e passar do ponto A ao B, a acdo do sistema
nervoso simpatico permite que ele passe a operar no ponto C. Em seguida, o corpo
comeca a reter liquido em certas regides, como os rins, o que ajuda a recuperar
a pressao circulatéria. Com isso, o sistema cardiovascular passa a operar em D,

com um débito cardiaco préximo ao do ponto A.

Entretanto, as reagoes do corpo a insuficiéncia cardiaca s6 sdo suficientes
para garantir a perfusdo sanguinea em uma condi¢do de repouso, como mostram as
curvas da Figura 4. Como o patamar da curva do coragao parcialmente recuperado
coincide praticamente com o débito cardiaco de um adulto em repouso, os sintomas

da insuficiéncia cardiaca comegam a aparecer conforme o cora¢ao é mais exigido.

Outras formas que o sistema cardiovascular encontra de garantir a perfusao
sanguinea sao elevar a frequéncia cardiaca e desviar o sangue para os tecidos

vitais, como é o caso do cérebro e do proprio coragao.

Os sintomas da insuficiéncia cardiaca podem ser falta de ar, cansaco

em atividades cotidianas, frequéncia cardiaca acelerada, edemas, dificuldade de
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raciocinio e outros. Esses sintomas surgem da falta de suprimento das células com
os nutrientes e o oxigénio necessarios ao seu metabolismo, assim como do actimulo
de liquido em certas regioes do corpo devido a incapacidade do bombeamento

adequado.

O tratamento da insuficiéncia cardiaca pode envolver mudancas de hébitos,
como alimentagao, ingestao de liquidos, controle do colesterol, entre outros, e o
uso de medicamentos. Além disso, nas tultimas décadas varios estudos, como esse
trabalho, tem avaliado o uso da assisténcia mecanica na garantia da satude de
pacientes que sofrem de insuficiéncia cardiaca e quais sdo os efeitos dos implantes

sobre a fisiologia humana.

2.2 Analise de Sinais Fisiolégicos

2.2.1 Pressao Sanguinea

O sangue circula pelo sistema cardiovascular devido as diferencas de pressao
que existem desde a artéria aorta (na saida do ventriculo esquerdo) até a veia
pulmonar (na entrada do atrio esquerdo). Assim, a pressdo que o sangue exerce
sobre as paredes dos vasos sanguineos ¢ uma indicagao da circulagdo sanguinea e,

por isso, ela é considerada um dos quatro sinais vitais.

A Figura 5 ilustra como a pressao sanguinea varia ao longo do sistema
cardiovascular. Nesse grafico é possivel observar que a pressao sanguinea é oscila-
toria nas regides proximas a saida dos ventriculos e vai se tornando constante a
medida que se afasta. Isso ocorre porque o bombeamento de sangue é ciclico e

porque a perda de carga ao longo da circulacdo amortece as oscilagoes.

Nas regioes onde o sinal de pressao é oscilatério, as curvas de pressao
sanguineas sao periédicas e apresentam valores maximo e minimo correspondentes
aos instantes de sistole e diastole, respectivamente. Esses valores maximo e minimo
sao, inclusive, os resultados da medicao de pressao realizadas em hospitais e
farmécias. Uma pressao de 120/80 mmHg (considerada saudavel pela American
Heart Association) significa 120 mmHg de pressdo méaxima e 80 mmHg de pressao
minima durante o ciclo cardiaco. A pressao sanguinea pode ser medida de forma

invasiva e nao-invasiva.

Como as curvas de pressao dependem da regiao do sistema cardiovascular,
costuma-se nomear cada curva de acordo com a regido em que ocorrem. Assim,

por exemplo, a LVP (left ventricular pressure) é a pressao no ventriculo esquerdo.
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Figura 5 — Pressao sanguinea ao longo do sistema cardiovascular. Adaptado de
Guyton e Hall (2010)

Outras pressoes de especial interesse nesse trabalho sdo a AP (arterial pressure)
e a LAP (left atrial pressure). Com essas trés curvas serd possivel comparar os

resultados dos modelos com aqueles encontrados na literatura médica.

2.2.2 Eletrocardiograma

A atividade do coracao é ditada por sinais elétricos gerados no no sinoatrial
e propagados pelas fibras musculares atriais e ventriculares, conforme ilustra a

Figura 6.

Esses sinais elétricos, conhecidos como potenciais de agao se espalham pelos
atrios, promovendo sua contragao. Em seguida, eles se retinem no no atrioventri-
cular, sofrendo um atraso, para depois se propagar em dire¢cdo aos ventriculos,
promovendo também sua contragao. A passagem pelo né atrioventricular é uma

etapa importante na garantia do ritmo dos eventos cardiacos.

Parte das correntes resultantes da atividade elétrica do coragao se espalha
por outros tecidos do corpo, atingindo a superficie da pele. A medicao desse sinal
elétrico fornece o eletrocardiograma. Na Figura 7 estd representado um ciclo de

um eletrocardiograma normal.

O eletrocardiograma normal é composto pela onda P, pelo complexo QRS
(formado, geralmente, pelas ondas Q, R e S) e pela onda T, que sdo sinais elétricos

associados a eventos do ciclo cardiaco.

A onda P e o complexo QRS sao ondas de despolarizagao que ocorrem
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Figura 7 — ECG escalar tipico. Extraido de Berne e Levy (2001)
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imediatamente antes das contragoes atrial e ventricular respectivamente. Ja a
onda T é de repolarizacao marcando o restabelecimento da polarizacao ventricular.
Assim, o intervalo entre as ondas P e R vai do inicio da contragao dos atrios até
o inicio da contragao dos ventriculos, enquanto o intervalo entre as ondas R e T

compreende toda a contracao ventricular.

Através da andlise clinica do eletrocardiograma é possivel extrair informa-
¢Oes importantes acerca da condi¢ao do paciente. Pode-se, por exemplo, calcular
a frequéncia cardiaca do mesmo e identificar anormalidades fisiolégicas, como

isquemia nas artérias coronarias.

2.2.3 Deteccido de QRS

Existem diversas técnicas para detectar o complexo QRS em um eletrocar-
diograma e a diferenca entre elas esta na taxa de acerto e na complexidade de
implementagao, conforme aponta Min et al. (2013). Existem técnicas baseadas
no dominio do tempo, em redes neurais artificiais, em analise tempo-frequéncia
(transformada nao linear, transformada Wavelet, entre outras) e na combinagao

de mais de um desses algoritmos.

Xue, Hu e Tompkins (1992) desenvolveram um método de detec¢ao por
meio de filtro adaptativo com base em redes neurais artificiais. Esse método
atingiu uma taxa de acerto de 99,5% utilizando um banco de dados de ECG. J&
Neophytou, Kyriakides e Pitris (2012) propuseram a andlise tempo-frequéncia

com modelo de Autorregressao resolvido pelo método de Burg.

Min et al. (2013) desenvolveram um detector de ECG de baixo consumo de
energia para uso em marca-passos implantaveis utilizando transformada Wavelet.
Também utilizando transformada Wavelet, Boichat et al. (2009) portaram o
algoritmo de Martinez et al. (2004) otimizando etapas para tornar possivel sua

execugao em um sistema com recursos mais limitados.

Komorowski, Malcher e Pietraszek (2013) desenvolveram um sistema ele-
tronico capaz de adquirir o sinal do eletrocardiograma e detectar o complexo QRS.
O foco dos autores foi permitir a aplicagao do sistema eletrénico em dispositivos
que operam em tempo real e nao podem ter atraso de deteccao maior do que 50
ms. Como os préprios autores apontam, esse circuito apresenta potencial para ser
utilizado em DAV.

Este trabalho utilizard a técnica desenvolvida por Pan e Tompkins (1985),

que consiste no processamento digital do eletrocardiograma de modo a obter os
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Figura 8 — Relacao entrada-saida de sinais digitais.

instantes de ocorréncia dos complexos QRS. Uma descricao mais detalhada desse

processamento serd feita na secdo de materiais e métodos deste trabalho.

2.2.4 Processamento Digital de Sinais

Sinais sao fungdes que carregam algum tipo de informacao, como a tensao
elétrica resultante da atividade muscular de um paciente (eletromiografia) ou
como a intensidade luminosa de um ponto no espaco (foto). Esses sinais podem
ser continuos ou discretos e ter uma ou mais dimensoes. As informacoes podem
ser extraidas diretamente do sinal ou exigem o processamento do mesmo para

realcar as caracteristicas desejadas e remover as componentes indesejadas.

Os elementos responsaveis pelo processamento dos sinais sdo os sistemas.
Estes também sao fungbes matematicas e seu papel é transformar um sinal de
entrada em um sinal de saida. A funcao que define um sistema pode ser linear ou
nao-linear e variante ou invariante no tempo. Essas classificagoes sao importantes
pois definem, por exemplo, se a ordem das operagoes pode ser invertida ou

integrada e quais tipos de ferramentas podem ser empregadas.

O processamento de um sinal pode ser representado com diagramas de

blocos conforme ilustrado pela Figura 8.

Alguns sinais, como as cotagoes do délar e os indices de inflagao, apresentam
valores definidos somente em alguns pontos da variavel independente (que pode
ser, por exemplo, 0 tempo, o espago ou a frequéncia). Assim eles sdo naturalmente
discretos e, por isso, podem ser representados por sequéncias. Além disso, sinais

discretos também podem ser obtidos pela amostragem de sinais continuos.

Alguns conceitos sao fundamentais na descricao do processamento de sinais

digitais e, por isso, eles sao definidos a seguir.
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Impulso Unitario

O impulso unitario discreto é uma fun¢ao muito importante no processa-

mento de sinais digitais. Ele é definido como:

o = 4" =Y (2.1)
0,n#0

Resposta impulsiva

Aplicando um impulso unitario a um sistema obtém a resposta h[n],

conhecida como resposta impulsiva.

Transformada Z

A Transformada Z mapeia uma funcao discreta no dominio do tempo para
uma funcao continua no dominio da frequéncia. Com isso ela possibilita a sintese
de sistemas a partir de especificagoes em frequéncia e a analise de equacoes de

diferenca com condigoes iniciais nao-nulas. Esse transformada ¢é definida como:
X(z)= > zn]z" (2.2)
sendo z complexo (z € C).

Sistemas autorregressivos e sistema de média movel

Um sistema autorregressivo é aquele em que a saida atual depende apenas

da entrada atual e das saidas anteriores. Assim, ele pode ser escrito como:

agy[n] = —ary[n] — agy[n — 1] — ... — apy[n — P] + box[n] (2.3)

Ja no sistema de média movel a saida atual depende apenas da entrada

atual e das entradas anteriores, sendo expresso por:

agyn] = box[n] + byz[n — 1] + ... + byx[n — M| (2.4)

Como a quantidade de métodos de processamento é muito grande, serdao
descritos a seguir apenas aqueles que sao empregados nos algoritmos usados nesse
trabalho, que sao filtragem, diferenciacao, elevacdo ao quadrado e integral por

janela movel.
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2.2.4.1 Filtros

Filtros sao sistemas capazes de atenuar as componentes de um sinal
compreendidas em determinadas faixas de frequéncias. Sua principal classificacao
é feita em relacdo a faixa de frequéncias atenuada, também conhecida como
regiao de corte. Filtros que atenuam componentes abaixo de certa frequéncia
sao passa-altas enquanto que filtros que atenuam acima da frequéncia de corte
sao passa-baixas. Existem também sistemas que permitem a passagem de uma
faixa de frequéncias compreendida entre duas frequéncias de corte (passa-banda),
sistemas que atenuam uma unica frequéncia (filtro notch) e sistemas que alteram

apenas a fase do sinal (ITIKI; NASCIMENTO, 2007).

Existem dois tipos de filtro de tempo discreto, os filtros de resposta
impulsiva de duracao finita (FIR) e os filtros de resposta impulsiva de duragao
infinita (IIR) (ITIKI; NASCIMENTO, 2007).

Como o proprio nome indica, os filtros FIR apresentam resposta impulsiva
de duracao finita, correspondendo a sistemas de média moével (MA, do inglés,

moving avarege). Assim, eles sdo descritos pela equagao:

y[n| = box[n] + byx[n — 1] + ... + bys[n — M| (2.5)

onde M é a ordem do filtro e b; sdo os coeficientes. Aplicando a Transformada Z

a esse sistema, obtém-se a funcao de transferéncia:

H(z)=by+ bzt + ... +byz ™ (2.6)

Multiplicando e dividindo por zM:

M M-1
H(z) = boz™ + b1z T 4+ by @7

M

E possivel observar que o filtro FIR apresenta polo com multiplicidade M

na origem.

Com a equacao do filtro FIR é possivel escrever, por exemplo, filtros

passa-baixas e passa-altas.

Um exemplo de FIR passa-baixas é o de média mével. Como na média
de um conjunto de amostras hé pouca influéncia de variagoes rapidas do sinal, a
média por janela mével atua como um filtro passa-baixas, podendo ser descrita
por:

ol =3 T 25)

k=0
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Nos filtros passa-altas devem passar as componentes de alta-frequéncia,
ou seja, as componentes em que ha maior variacao do sinal. Como a derivada
representa a variacao do sinal, ela definida como uma equagao de diferencas é um

filtro passa-altas tipo FIR. Sendo T, o intervalo entre duas amostras consecutivas:

x[n] — x[n — 1]
Ta

y[n] = (2.9)

Jéa nos filtros I1IR, a resposta impulsiva tem duracao infinita e a saida atual
nao depende apenas das entradas, mas também das saidas anteriores, ou seja, eles

podem ser sistemas autorregressivos.

2.2.4.2 Diferenciacao

A diferenciacao do sinal de entrada é uma operacao linear que realga as
componentes de alta frequéncia em relacao as de baixa frequéncia. Essa operacao
pode ser descrita por qualquer derivada na forma de equagoes de diferenga, como,

por exemplo, a derivada central:

yln] = (2.10)

em que 7T, é o intervalo entre duas amostras consecutivas.

2.2.43 Elevacdo ao Quadrado

Ao elevar um sinal ao quadrado, como quanto maior o valor do sinal em
um ponto, acentua-se ainda mais a diferenca entre os valores do sinal, além de
torna-lo todo positivo. Elevar um sinal ao quadrado é uma operacao nao linear,

ou seja, a ordem em que essa operacao € realizada é importante.

2.2.4.4 |Integral por Janela Mével

A integral por janela mével corresponde a integrar o sinal em um intervalo
definido pela janela que vai se movendo ao longo do eixo da varidvel independente.
Com isso trechos de sinal de menor intensidade, mas distribuidos, apresentam

valores proximos aqueles dos trechos de sinais mais breves e intensos.
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2.3 Assisténcia Ventricular

2.3.1 Dispositivo de Assisténcia Ventricular

Dispositivos de Assisténcia Ventricular (DAV) sdo bombas hidraulicas cuja
funcao é auxiliar coragoes sofrendo de insuficiéncia cardiaca a garantir perfusao
sanguinea aos tecidos do paciente. Esses dispositivos comecaram a ser desenvolvidos
devido ao descompasso entre o crescimento da fila de pacientes aguardando por
um transplante de coragao e o aumento do ntimero de cirurgias realizadas. O
objetivo era utilizé-los tanto como ponte até o transplante quanto como terapia
final. Atualmente eles tem sido empregados também em pacientes se recuperando

de uma cirurgia ou em pessoas que nao podem receber um transplante.

A diferenga entre um DAV e um coracao artificial é que o primeiro nao
tem por objetivo substituir o coracao doente e assumir toda sua funcao, mas,
sim, auxiliar o seu funcionamento. Assim nao é necessario remover o coracao do
paciente, o que permite que o DAV amplie a atuagao da circulagdo mecanica,

operando em cenarios que o coracao artificial ndo é adequado.

Considerando o tipo de assisténcia prestada pelos DAVs, é possivel classifica-
los em trés grupos. O primeiro e mais comum é o grupo de dispositivos que
auxiliam o coragao esquerdo, os LVADs (do inglés, left ventricular assist device),
conforme ilustrado na Figura 9. O segundo ¢é dos dispositivos que apoiam o coracao
direito, os RVADs (do inglés, right ventricular assist devices). Por tltimo hé ainda
equipamentos que auxiliam tanto a circulagdo pulmonar quanto a circulagao
sistémica, os BiVADs. A maioria dos trabalhos relacionados ao desenvolvimento
de DAVs é voltada as versoes que auxiliam o ventriculo esquerdo, embora os
principios de funcionamento sejam os mesmos, divergindo apenas em questoes

préticas (como instalac¢do) e dimensionais (como carga fornecida e tamanho).

Outra classificacao pode ser feita em relagao a localizagao do dispositivo
durante seu funcionamento. Existem tanto modelos de DAVs que operam dentro
(implantéveis) quanto fora (transcutaneos) do corpo do paciente. Nos equipamentos
transcutaneos, a bomba, o motor, a fonte de energia e a unidade de controle estao
localizados fora do corpo do paciente enquanto que dois tubos conectam o coracao
e artéria do paciente a bomba. J& nos implantaveis, a bomba e o motor estao
dentro da caixa toracica do paciente, sendo conectadas a fonte de alimentacao e

ao controlador por um cabo.

Inicialmente, as bombas empregadas em DAVs eram pulséteis, pois os

pesquisadores desejavam acompanhar o comportamento peridédico do coragao.
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LVAD
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Figura 9 — LVAD. Adaptado de <http://www.webmd.com/heart-disease/
heart-failure/left-ventricular-assist-device>

Com o avanco das pesquisas, bombas de fluxo continuo comecaram a ser utilizadas
e se tornaram o modelo mais empregado, pois sao mais compactas, duraveis e
confiaveis. E mesmo nao acompanhando o ciclo de bombeamento do coracao, o

fluxo continuo ainda garante a irrigacao dos tecidos do paciente.

Com o avanco dos estudos, percebeu-se também que o uso de DAVs em
pacientes sofrendo de insuficiéncia cardiaca permitia que o coracao se recuperasse
da doenca, sendo capaz de desempenhar novamente sua funcao sem o suporte
do dispositivo. Entretanto, notou-se também que o uso do equipamento podia
causar efeitos colaterais, como a calcificacao da valvula aértica. Esse problema era
causado devido ao bypass sobre a valvula adértica que impedia que essa operasse
normalmente, uma vez que a pressao na artéria aorta se tornava permanentemente
maior do que a pressao no ventriculo esquerdo. Com isso, essa valvula poderia
sofrer calcificacao, reduzindo a capacidade do coracao recuperado em bombear

sangue.

Assim, tanto métodos de controle e determinagao da velocidade de operacao
como ferramentas de detecgdo e mitigacao de falhas precisam ser desenvolvidas

e/ou aprimoradas para difundir a aplicacdo de DAVs.


http://www.webmd.com/heart-disease/heart-failure/left-ventricular-assist-device
http://www.webmd.com/heart-disease/heart-failure/left-ventricular-assist-device
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2.3.2 Controle de DAV

O controle de Dispositivos de Assisténcia Ventricular (DAVs) é, conforme
apresenta a maioria dos autores, realizado de maneira a manter um patamar de

rotagao do motor responsavel pela atuacao da bomba.

Giridharan e Skliar (2002) apresentam uma alternativa de controle de DAV
utilizando uma técnica de controle nao-linear para manter constante a diferenca de
pressao entre o ventriculo esquerdo e a artéria aorta. Sao utilizados dois sensores
de pressao (antes e depois do DAV) para realizar a realimentacao da malha de
controle. Realiza-se a simulacao do comportamento do sistema controlado sob
diversas condigoes clinicas, para as quais ele se mostra satisfatorio, mantendo a

diferenca de pressao em valores proximos a referéncia.

Giridharan e Skliar (2006), partindo do principio de que os sensores utiliza-
dos para realizacao do controle devem ser confidveis a longo prazo, propoem que
a diferenca de pressao entre o ventriculo esquerdo e a artéria aorta seja estimada
através de pardmetros intrinsecos da bomba (corrente, voltagem, rotagao, entre
outros) ao invés de medida por sensores de pressao. Tal estimativa foi realizada
utilizando um Filtro de Kalman Extendido em conjunto com um filtro de Golay-
Savitzky. Dessa maneira, o DAV seria utilizado tanto como bomba quanto como
sensor diferencial de pressao. As simulagoes em computador mostraram que a
estimativa do referido parametro foram satisfatérias, porém o atraso decorrente da
insercao dos estimadores dificulta a implantacao de sistemas de controle em tempo

real que, por exemplo, possam se adaptar a mudangas nas condi¢des cardiacas.

Gaddum et al. (2014) propoem um método de controle adaptativo baseado
na relacdo Starling entre a pulsatilidade do fluxo de sangue e a pressao, de modo
a dispensar o uso de sensores de pressao e utilizar apenas sensores de fluxo, os

quais sao mais simples e confiaveis no longo prazo.

Wu et al. (2004) desenvolveu um controlador adaptativo 6timo para aplica-
cao em DAV e discutiu a adogao de diferentes requisitos de controle, como evitar
suc¢ao no atrio esquerdo ou manter a pressao arterial dentro de um patamar. Ele
também aponta as diferencas entre usar sensores invasivos que fornecem estimati-
vas mais precisas e provocam maior rejeicao dos pacientes e sensores intrinsecos
do motor que fornecem estimativas piores, mas nao geram efeitos colaterais sobre

0 paciente.

Antaki, Boston e Simaan (2003) aplica otimiza¢do multi-objetivo para

realizar o controle de um DAV levando em consideracao varios requisitos fisiologicos
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prescritos pelos médicos. Entretanto essa abordagem exige um modelo preciso do
paciente que s6 pode ser conseguido com internacao. Quando tal informacao nao
¢ disponivel os autores propoem o uso de supervisory control, ou seja, escolha do

controlador mais adequado com base em algumas medicoes feitas.

2.4 Simulacao

2.4.1 Modelagem do Sistema Cardiovascular

O Sistema Cardiovascular é um circuito hidraulico no qual o coracgao
corresponde a duas bombas responsaveis pela movimentacdo do sangue e os vasos

sanguineos as tubulagoes que dao acesso aos tecidos.

Como circuitos hidraulicos possuem analogias com circuitos elétricos, o
Sistema Cardiovascular pode ser modelo por componentes elétricos, como resistores,
capacitores e diodos. Essa abordagem foi muito utilizada por pesquisadores quando
as simulacoes computacionais ndo eram um recurso amplamente disponivel, pois
a construgao de circuitos elétricos é mais barata do que a de circuitos hidraulicos,

o que permitia validar os modelos com menores custos.

Como qualquer tubulacao, os vasos sanguineos apresentam resisténcias
distribuidas que fazem a energia mecanica do sangue diminuir com o escoamento.
Além disso, conforme as artérias se ramificam em arteriolas e estas em capilares,
ocorrem singularidades no escoamento que também representam perdas de carga.
Assim, as arvores arterial e venosa podem ser modeladas como uma tnica resis-
téncia cujo valor é a soma das perdas distribuidas e localizadas. Na pratica esse

valor é calculado indiretamente pela relagao:
R=— (2.11)

onde AP é a diferenca entre, por exemplo, as pressoes da artéria aorta e da veia
cava e () é o fluxo sanguineo. O valor das resisténcias periférica e pulmonar pode
ser encontrado na literatura para uma grande quantidade de pacientes, uma vez
que ele é usado no diagnostico de doengas, como a trombose. Em modelos ele é

tomado como valores médios verificados na populacao.

Os vasos sanguineos apresentam elasticidade, se expandindo conforme
aumenta a pressao do sangue e se contraindo quando ela diminui. Isso faz com o
volume de sangue comportado pelo vaso aumente. Esse comportamento é analogo

ao de um acumulador hidraulico ou ao de um capacitor elétrico. Para o capacitor
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vale a relacao:

dQ
av
onde () é a carga elétrica e V' é a tensao elétrica. J& no caso do andlogo hidraulico:

C = (2.12)

dV ol
Il it 2.1
Chia IP (2.13)

onde Vol é o volume e P ¢ a pressao. Note que em ambas as relagoes temos a
derivada de algo acumulado (carga e volume) em relagao ao potencial que provoca

o movimento (tensao elétrica e pressao).

As valvulas do coracao estao abertas quando a diferenca entre a pressao a
montante e a jusante do fluxo é positiva. J& quando essa diferenca é negativa, elas
ficam fechadas. Com isso elas apresentam comportamento semelhante a valvulas
de retencao em circuitos hidraulicos e a diodos em circuitos elétricos. Assim, em

modelos elétricos do Sistema Cardiovascular, cada valvula é representada por um
diodo.

Dependendo da aplicacdo em que o modelo sera utilizado, podem ser
representadas tanto a circulacdo completa, englobando as partes sistémica e

pulmonar, quanto apenas uma dessas.

2.4.2 Modelagem do DAV

Conforme é destacado por Xu e Fu (2000), para permitir analisar as
caracteristicas de desempenho de DAVs, bem como sua interacdo com o coragao
pulsatil, é necessario que modelos mateméaticos sejam desenvolvidos e utilizados

antes de qualquer teste in vivo ou in vitro.

Como ja foi destacado, a modelagem do sistema cardiovascular é, em geral,
realizada através de uma analogia a um circuito elétrico, devido as semelhancas
existentes entre as equagoes que governam seus fenémenos. Sendo assim, é comum
que a modelagem dos DAVs sigam esta linha para que a integracao dos modelos
da bomba e do sistema cardiovascular seja possivel e, com isso, os efeitos dessa

combinagao possam ser estudados.

Diversos modelos sao propostos na literatura para caracterizar o funcio-
namento dos DAVs, os quais contemplam, em geral, a parte fluidodinamica, que
corresponde a bomba de sangue, e a parte eletromecénica, correspondente ao

motor elétrico responséavel pela atuacao do DAV.

A estrutura mecanica e hidrodinamica de um DAV permite classifica-lo

como uma maquina de fluxo. Sendo assim, a vazao fornecida depende da diferenca
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Figura 10 — Diagrama da simulagdo Hardware-in-the-Loop. Adaptado de Ledin
(1999)

de pressoes entre a entrada e a saida do dispositivo. Dessa maneira, é possivel
estabelecer curvas de operagao relacionando as duas variaveis envolvidas: pressao

e vazao.

A analogia do DAV com um circuito elétrico pode ser feita considerando-
o como uma fonte de corrente ajustavel, cujo sinal de referéncia é funcao da
tensao medida em seus terminais. Esta funcao é obtida a partir das curvas de
funcionamento da bomba, seja por ajuste das curvas em equagoes matematicas

ou pela construgao de tabelas de consulta (loop-up tables).

2.4.3 Simulacdo Hardware-in-the-Loop

Sistemas embarcados projetados para operar em tempo real geralmente
sao responsaveis pelo controle de outros sistemas complexos, como aeronaves e
satélites. Uma vez que estes equipamentos nao podem falhar em operacao, o que
resultaria em enormes perdas humanas e economicas, os sistemas embarcados que

operam dentro deles precisam ser exaustivamente testados.

Entretanto, a execugao desses testes nao é uma tarefa simples ja que
as plantas sao complexas e dificeis de serem reproduzidas. Assim, alternativas
de avaliagdo tornaram-se necessarias e a simulagdo Hardware-in-the-Loop (HIL)

passou a ser amplamente empregada na industria.

A simulacao HIL consiste em construir um modelo computacional da planta
e estabelecer sua conexao com o sistema embarcado a ser testado (SUT, do inglés,
system under test). A simulagao desse modelo deve ser executada em tempo real

para garantir fidedignidade do ambiente onde o embarcado ira atuar.

Como a simulacao Hardware-in-the-Loop dispensa a construc¢ao de proto-
tipos fisicos da planta, ela acelera e reduz o custo dos testes e da validacao do

SUT. Ela também é flexivel, permitindo estabelecer quais partes do sistema serao
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testadas e quais serao simuladas.

Além disso, como a validacdo de um produto continua a ser executada
quando atualizagoes, corregoes e novas versoes de software, por exemplo, sao

lancadas, a simulacao HIL apresenta vantagens por exigir um set-up mais compacto.

Entretanto a construcao de modelos que representem fielmente a planta
em todas as faixas de operacao a que o sistema embarcado estara sujeito nao
é uma tarefa simples. Esses modelos também deverao ser simulados em tempo
real, o que exige que sua complexidade possibilite a solucao das equagoes que o
modelam em tempo real. Além disso, deve-se tomar cuidado com a escolha dos
algoritmos computacionais que resolverao os sistemas de equagoes diferenciais do
modelo. Devido ao requisito de execugdo em tempo real, as formulas de integracao
nao podem depender de amostras futuras e devem ser rapidas, ou seja, métodos
que mantém a acuracia da solugao através da variacao do passo de integracao

devem ser evitados.

Também é necessario escolher cuidadosamente como sera a interface entre
a simulagao HIL e o SUT. No exemplo apresentado por Ledin (1999), ilustrado
na Figura 11, deseja-se testar o controlador. Assim, é possivel desenvolver um
programa que envie informacoes equivalentes as features' produzidas pelo proces-
sador de imagens. Entretanto, serd que o comportamento dinamico da camera e
do processador de imagens ¢ inteiramente conhecido, podendo ser reproduzido?
Sera que em determinadas situagoes esses elementos nao produzirao um conjunto
de features nao esperadas com as quais o controlador precisara lidar? Se esse
for o caso, poderia ser mais interessante testar o sistema como um todo, ou
seja, controlador com processador de imagens e camera, projetando uma imagem
simulada da linha de producao. Como, em geral, abordagens que envolvem o teste
de todo o sistema sao mais custosas, é necessario avaliar se realmente elas sao
necessarias. Simulagoes de apenas um subsistema, como inicialmente proposto

para esse exemplo, podem ser suficientes, sendo mais simples e baratas.

L Features sdo detalhes de uma determinada imagem que podem ser utilizados para caracterizar

objetos.
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Figura 11 — Exemplo de planta que pode ser modelada em uma simulagao HIL.
Adaptado de Ledin (1999)
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3 Materiais e métodos

Nesse trabalho, a proposta é que o sistema de controle do DAV apresente
a topologia ilustrada na Figura 12. Nesta configuracao, o Microcontrolador esta
responsavel por adquirir o ECG do paciente, processa-lo e, com isso, obter o
setpoint de velocidade para o controlador. Por sua vez, o controlador é responsavel
por fornecer o sinal de atuacao (PWM) ao motor responsével pelo acionamento
do DAV. A partir do funcionamento do DAV, gera-se um fluxo de sangue que, ao
ser imposto ao sistema cardiovascular do paciente, gera uma resposta fisiolégica

que sera refletida no ECG.

No presente projeto, o controlador, o DAV e o paciente foram simulados
computacionalmente, pois se deseja, a principio, avaliar apenas o desempenho do
DAV e o comportamento fisioloégico do Sistema Cardiovascular frente a forma da

curva de referéncia de velocidade proposta.

Nesta abordagem, o Microcontrolador conterd um trecho de uma gravacao
de ECG retirada do banco de dados Physionet, o qual sera processado e produzira
o setpoint de velocidade para o DAV. O modelo computacional sera responsavel,
entao, por reproduzir o comportamento esperado para o DAV integrado ao Sistema
Cardiovascular. Nota-se que nao ha realimentagao de sinais do modelo para o
microcontrolador, como havia, originalmente, do paciente para o microcontrolador

(ECG). Esta caracteristica é simulada a partir do fato de que o modelo utiliza

DAV

Setpoint
Microcontrolador meeessssssssd  Controlador

ECG PWM

Paciente (—— Bomba
Fluxo de
Sangue

Figura 12 — Topologia do sistema de controle do DAV
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o proprio setpoint como uma forma de sincronismo para manter a equivaléncia

entre o seu comportamento e aquele esperado conforme o ECG utilizado.

Serao descritos, nas secoes deste capitulo, os elementos necessarios ao

funcionamento dos sistemas acima apresentados.

3.1 Requisitos de Projeto

3.1.1 Requisitos funcionais

A detecgao do QRS deve identificar pelo menos 95% dos complexos ocorri-
dos e gerar o setpoint para o controle. Este setpoint corresponde a uma funcao
“dente-de-serra” que tem seu minimo no instante da ocorréncia do QRS (que acon-
tece antes da contracao ventricular) e cresce linearmente até o instante estimado
para a ocorréncia do proximo complexo. Os niveis maximo e minimo de velocidade
para o funcionamento da bomba devem ser definidos para cada condigao de teste
na aplicagdo principal do microcontrolador, que é facilmente editével pela interface
de programagcao do mesmo. Definindo essas velocidades méxima e minima por
meio de tentativas, pretende-se encontrar um par de velocidades que permita
atingir o objetivo principal deste trabalho: sugerir uma forma de controle mais
fidedigna ao Dispositivo de Assisténcia Ventricular. Dessa maneira, a velocidade
minima nao devera permitir o fluxo de sangue no sentido inverso do DAV. Ja a
velocidade maxima devera permitir a abertura da valva adrtica e nao gerar sucgao

no ventriculo.

3.1.2 Requisitos nao-funcionais

Deverao ser analisados, por meio da técnica Hardware-in-the-Loop, os com-
portamentos do Dispositivo de Assisténcia Ventricular e do sistema cardiovascular
com a aplicacdo do controle proposto, verificando se ha ocorréncia de abertura da

valvula adrtica e quais condigdes a permitem.

3.2 Banco de dados de sinais fisiolégicos — Physionet

Os bancos de dados do Physionet oferecem uma colegao de sinais fisiol6gicos
e aplicagoes para facilitar seu uso e processamento. Muitos autores utilizam esses
bancos de dados, o que os torna referéncia na validacao de novas técnicas de

processamento de sinais fisiologicos.
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O Physionet contém varios bancos de dados de eletrocardiogramas, en-
tre eles o MIT-BIH Normal Sinus Rhythm Database e o MIT-BIH Arrhythmia

Database, ambos utilizados no estudo dos algoritmos aplicados nesse trabalho.

O primeiro banco de dados citado anteriormente apresenta 18 medicoes
de longa duracao realizadas no Arrhythmia Laboratory at Boston’s Beth Israel
Hospital. Nessas aquisi¢oes nao foram identificadas condi¢oes de arritmia, ou seja,

o banco de dados apresenta somente ECGs normais.

Ja o MIT-BIH Arrhythmia Database apresenta 48 medi¢oes de meia-hora
coletadas de 47 pacientes do BIH Arrhythmia Laboratory entre 1975 e 1979. Essas
medigoes foram realizadas com duas derivacoes, mas apenas uma delas foi usada
nesse trabalho. Esse banco dados apresenta tanto ECGs sadios quanto ECGs com

arritmias.

As amostras contidas nos referidos bancos de dados serao de suma impor-
tancia para testar as etapas do processamento que servirao ao ajuste da curva de
referéncia de velocidade no microcontrolador. Além de permitir uma verificagao
embasada em bancos de dados consagrados na andlise de sinais fisiologicos, a
utilizacao do Physionet dispensa a necessidade de projetar circuitos de aquisicao
de sinais fisiol6gicos, que sao de dificil tratamento do ponto de vista eletrénico

devido a sua baixa amplitude e alta sensibilidade ao meio.

Uma descricao mais completa e aprofundada sobre os bancos de dados,
bem como seus beneficios, desafios e potenciais para a comunidade cientifica,

podem ser encontradas em Goldberger et al. (2000).

3.3 Deteccao do complexo QRS - Algoritmo de Pan e Tomp-
kins

Entre as diversas alternativas para deteccao do complexo QRS do eletro-
cardiograma, uma das mais consagradas é o algoritmo de Pan e Tompkins (1985),
principalmente devido a sua caracteristica de deteccao em tempo real. Conforme
destacam os autores, a detecgdo do QRS é dificil em parte devido a variabilidade
fisiologica dos complexos QRS, mas também devido aos varios tipos de ruido que

podem estar presentes no sinal de ECG.

O software para deteccao do QRS desenvolvido pelos autores, como a
maioria dos algoritmos existentes, utiliza para o processamento: filtragem linear

digital, transformacao nao linear e algoritmos de tomada de decisdo. As etapas
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lineares do algoritmo se resumem a um filtro passa-banda, uma diferenciacao
do sinal e uma integragao de janela movel, enquanto a transformacao nao linear
se caracteriza pelo quadrado da amplitude do sinal. O algoritmo de tomada de

decisao é formado, basicamente, por niveis (thresholds) adaptativos.

A Figura 13 apresenta as etapas do algoritmo proposto por Pan e Tomp-
kins (1985), as quais serao detalhadas a seguir. Seguindo a ordem em que sao
apresentados na figura, os sinais representam: ECG original, sinal resultante da
aplicacao do filtro passa-banda, diferenciacao, amplitude elevada ao quadrado,
integracao com janela movel, sinal original deslocado do tempo total de atraso do
algoritmo e pulsos indicativos da deteccao do complexo QRS apds a aplicacao do

algoritmo de tomada de decisao.

3.3.1 Filtro passa-banda

Conforme ja destacado, um dos problemas inerentes ao processamento do
sinal de ECG para deteccao do complexo QRS corresponde a presenca de ruidos.
Estes ruidos sao provenientes de diversas fontes, desde o sistema de aquisicao até
artefatos relativos ao movimento do paciente. O espectro do sinal de ECG pode

ser visto na Figura 14.

Da analise do espectro de frequéncias do sinal de ECG, é possivel verificar
que a parte correspondente ao complexo QRS encontra-se entre as frequéncias 10
e 15 Hz. Um filtro passa-banda é, portanto, necessario para remover as parcelas
indesejaveis do sinal. No trabalho de Pan e Tompkins (1985), este filtro é feito
cascateando um filtro passa-baixa com um filtro passa-alta, produzindo um filtro
passa-banda para a faixa de aproximadamente 5-11 Hz. Esse cascateamento
permite que as operagoes (multiplicages e divisdes) sejam feitas na base 2, o que
otimiza os célculos pelo microcontrolador!. As expressoes 3.1 e 3.2 apresentam,
respectivamente, as equacoes de diferencas dos filtros passa-baixa e passa-alta,

conforme propostas por Pan e Tompkins (1985).

y(nT) = 2y(nT — T) — y(nT — 2T) + z(nT) — 22 (nT — 6T) + x:(nT — 12T) (3.1)

y(nT) = 32x(nT — 16T) — [y(nT — T) + x(nT) — x(nT — 32T)] (3.2)

Considerando a época em que foi desenvolvido o algoritmo, esta medida era de extrema
importancia para garantir a aplicagdo do algoritmo em tempo real. Nos microcontroladores
modernos, esta otimizacao ji tem baixo impacto sobre a execucao da aplicagdo embarcada.

1
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Figura 13 — Etapas do algoritmo de deteccao de complexo QRS - Fonte: Pan e
Tompkins (1985)

onde T é o periodo de amostragem dos filtros, x o sinal de entrada e y a saida. As
frequéncias de corte dos filtros passa-baixa e passa-alta sdo, aproximadamente,
11 e 5 Hz, com ganhos 36 e 32 e atrasos de processamento de 6 e 16 amostras,

respectivamente.

3.3.2 Diferenciador

A préxima etapa do algoritmo corresponde a diferenciagao do sinal filtrado,
de modo a obter a informacao de inclinacao, destacando as regioes onde ha alta
variacao da amplitude do sinal, caracteristica do complexo QRS. Pan e Tompkins

(1985) realizam a diferenciagao utilizando diferengas finitas de cinco pontos. Esta
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Figura 14 — Espectro de frequéncias do ECG - Adaptado de Tompkins (2010)

operacao ¢ descrita matematicamente pela expressao 3.3, apresentada por Pan e
Tompkins (1985). Observa-se que esta equagio é ndo-causal e, por isso, precisa
ser modificada para aplicagdo em tempo real. Outra equacado para a obtencao da

derivada usando apenas valores passados pode ser usada, sem prejuizo.

[—x(nT —2T) —2x(nT —T) + 2x(nT + T) + x(nT + 27|

- (3.3)

y(nT) =

onde T é o periodo de amostragem, x o sinal de entrada e y a saida. O atraso desta
operacao ¢ de duas amostras. E importante notar que a expressao das diferencas
finitas para a diferenciacao proposta tem denominador 8. Isso ocorre, mais uma

vez, para otimizar o algoritmo de maneira a realizar apenas operacoes na base 2.

3.3.3 Quadrado do sinal

Ao elevar o sinal derivado ao quadrado, é possivel alcancar dois objetivos:
tornar todos os dados positivos e destacar ainda mais as regioes de alta variacao
do sinal (altas frequéncias) correspondentes, em grande parte, ao complexo QRS.

A expressao 3.4 apresenta a descricao matematica desta operagao.

y(nT) = [z(nT)]? (3.4)

onde T é o periodo de amostragem, x o sinal de entrada e y a saida. Observa-se

que esta operacao nao introduz atraso no processamento.
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3.3.4 Integracao com janela mével

Conforme destaca o trabalho de Pan e Tompkins (1985), a proposta da
integragdo com janela movel é obter a caracteristica da forma de onda juntamente
com a inclinagao da onda R. Esta etapa do processamento é realizada pela aplicacao

da equagao 3.5.

z(nT — (N -=1D)T)+z(nT — (N -2)T)+ ...+ z(nT —T) + z(nT)

y(nT) = N

(3.5)
onde T ¢é o periodo de amostragem e N é o nimero de amostras contidas na

largura da janela de integragao.

3.3.5 Algoritmo de tomada de decisao

A determinacao dos instantes de ocorréncia dos complexos QRS é realizada
com o auxilio de um conjunto de limites (thresholds) que sdo atualizados durante
o processamento. Sao processados, em conjunto, os sinais resultantes tanto da
filtragem do ECG pelo filtro passa-banda quanto da integracao utilizando janela
movel e, para que um instante “candidato” seja efetivamente considerado um
instante de ocorréncia de complexo QRS, ele deve ser considerado como tal tanto

na andlise do sinal filtrado quando do sinal integrado.

Para analisar o sinal proveniente da integracao, sao calculadas estimativas
dos valores de pico do sinal, descritas nas equagoes 3.6 ¢ 3.7. O indice I de todas

as variaveis indica a aplicagao sobre o sinal integrado.

SPK; =0.125PEAK; + 0.8755PK; (3.6)

NPK; =0.125PEAK; + 0.875N PK; (3.7)

onde SPK; e NPK; sao as estimativas atuais para os picos correspondentes a
complexos QRS, e PEAK] é o pico global do sinal. A avaliacdo de novos picos é

realizada aplicando valores de corte calculados por 3.8 e 3.9.

THRESHOLDI1 = NPKI +0.25(SPK; — NPKj) (3.8)

THRESHOLDI2 =05THRESHOLDI1 (3.9)
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onde THRESHOLDI1 é o primeiro threshold aplicado e THRESHOLDI?2 é
o segundo threshold aplicado, caso o algoritmo passe a nao detectar complexos

durante um determinado intervalo?.

Quando um novo pico é detectado, ele deve ser classificado como proveniente
de sinal propriamente dito ou de ruido. Para ser considerado sinal, ele deve estar
acima de THRESHOLDI1 na primeira busca e, caso seja aplicado search-back,
deve ser superior a THRESHOLDI2. Caso um QRS seja detectado pelo segundo

threshold, deve-se atualizar o valor de SPK; segundo a equacao 3.10.

SPKI =025PEAKI +0.755PK1 (3.10)

Analogamente, é feita a avaliacao do sinal filtrado através da aplicacao das
mesmas equagoes, porém considerando este sinal ao invés daquele proveniente da

integracao.

3.4 Open Source ECG Analysis Software

O algoritmo de Pan e Tompkins (1985) para detecgdo dos complexos QRS
do ECG ja se encontra codificado para diferentes plataformas e aplicagoes. Este
trabalho utilizou o software desenvolvido por Hamilton (2002) que consiste em

uma aplicagdo de codigo aberto para andlise de sinais de eletrocardiogramas.

No referido software, é realizada a implementacao do algoritmo proposto
por Pan e Tompkins (1985), porém com modificagoes para torna-lo mais eficiente
e ser facilmente introduzido em um microcontrolador PIC. Além da deteccao de
complexos QRS, parte do codigo é responsavel pela classificagdo dos batimentos

cardiacos.

Segundo o trabalho de Hamilton (2002), a detecgao segue o fluxo ilustrado
pela Figura 15.

A taxa de acerto do detector inserido neste software é, segundo o autor,
acima de 99% quando testado nos bancos de dados de ECG do MIT (MIT-BIH e
AHA).

Pelo fato de este software ser de codigo aberto e mostrar-se eficiente e
eficaz na detecgdo dos complexos QRS, ele foi escolhido para ser utilizado no
desenvolvimento deste trabalho. Para isso, foi necessario adapta-lo de forma a

introduzi-lo na plataforma de desenvolvimento Arduino Uno. As modificagoes

2 Essa técnica é chamada search-back.
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Figura 15 — Fluxo do algoritmo de deteccao de QRS — Adaptado de Hamilton
(2002)

introduzidas serao descritas posteriormente, juntamente com a apresentacao desta

plataforma.

3.5 Ajuste do setpoint

Apoés a obtencao dos instantes de ocorréncia de complexos QRS, é necessario
ajustar a curva de referéncia de velocidade desejada. Conforme ja foi descrito, esta
curva é uma fungdo rampa (ou dente-de-serra) cuja frequéncia é igual a frequéncia
do sinal de eletrocardiograma do paciente e cujos valores inferior e superior devem
satisfazer determinadas condigoes fisiolégicas. O instante de descida do sinal
corresponde aquele em que ocorre o complexo QRS. A Figura 16 ilustra a relacao

entre o sinal de ECG e o setpoint a ser gerado.

O primeiro passo para o ajuste do setpoint de velocidade é obter o periodo
da onda, o qual corresponde ao intervalo RR do ECG. O software de Hamilton

(2002) fornece este valor a partir das analises realizadas durante a detecgao do
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Figura 16 — Relagao entre o sinal de ECG e o setpoint

complexo QRS. Além desta informagao, é necessario precisar o instante em que
ocorre um determinado complexo QRS para estimar a derivada da forma de
onda do setpoint, de modo que ela oscile entre os dois patamares de velocidade

preestabelecidos.

Uma caracteristica importante dos algoritmos de deteccao de complexos
QRS, em especial aqueles desenvolvidos utilizando técnicas de processamento
digital de sinais, é que eles introduzem um atraso decorrente das etapas de
processamento. Dessa maneira, quando um complexo QRS é detectado, nao
se pode afirmar que ele ocorreu naquele instante. O software desenvolvido por
Hamilton (2002) resolve este problema fornecendo, a cada deteccao, o tempo total
de atraso desde que, de fato, o evento ocorreu. Esse tempo nada mais é do que a

soma de todos os atrasos introduzidos pelas etapas de processamento.

De posse do atraso de detec¢ao e do periodo da onda a ser produzida, a
forma de onda pode ser estimada utilizando uma aritmética simples. Sejam gesect,
Atgelay, tors © RRintervar 0 instante em que ha deteccao do complexo QRS, o
atraso do algoritmo, o instante em que efetivamente ele ocorreu e o intervalo RR

do ECG, respectivamente. Pode-se escrever, entao:

tQRS = tdetect — Atdelay (311)
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Introduzindo a nog¢ao de periodicidade, tem-se:

tors,i+1 = tQrs; + RRinterva (3.12)

onde 7 e 7 + 1 corresponde a instantes consecutivos de ocorréncia de complexos
QRS. A equagao 3.11, porém, apresenta uma estimativa para a ocorréncia do
proximo complexo QRS. A derivada da curva de setpoint pode ser determinada

por:

d (t) Umaz — Umin
—Tr -
dt RRinterval

onde 7(t) é o sinal de referéncia (setpoint).

(3.13)

Pode-se, entao, parametrizar a curva de setpoint entre dois instantes

consecutivos de ocorréncia do complexo QRS como:

t —1tgRrs,

mazx — Ymin 3.14
RRint@rval (U ! ) ( )

r(t) = Vmin +

Observa-se que esta parametrizacao é sensivel a ocorréncia de arritmias.
Nestas condigoes, as estimativas serao prejudicadas e o comportamento nao sera
perfeitamente concordante com aquele ilustrado na Figura 16; é esperado, porém,

que o comportamento volte ao normal tao logo esta condigao cesse.

3.6 Arduino

O controlador e o algoritmo de deteccao de QRS serao processados por
um Arduino Uno R3. Essa plataforma de desenvolvimento é formada por um
microcontrolador Atmega328 que opera em 16 MHz, 32 KB de Flash e 2 KB de
SRAM. Além disso, ele apresenta 14 pinos entrada-saida digitais, dos quais 6 sao
PWM, e 6 entradas analdgicas. Com isso, ele é suficiente para os fins desse projeto.

A Figura 17 ilustra a referida plataforma.

O Arduino Uno R3 sera interfaceado com o modelo computacional através
da plataforma que permite a simulacao HIL, conforme discutido anteriormente.
Com o intuito de acelerar o desenvolvimento desse projeto, optou-se por utilizar
as bibliotecas open source de Hamilton (2002), que tém o algoritmo de Pan e

Tompkins (1985) programado.

Uma vez que o Arduino é compativel com bibliotecas externas, decidiu-se

por compatibilizar as bibliotecas open source de modo a inclui-las de maneira
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Figura 17 — Arduino Uno R3 - Extraido do website do Arduino <http://arduino.
ce>

mais facil no microcontrolador. Assim, o codigo originalmente em C foi portado
para C++, criando uma classe que implementa o detector de QRS e realiza a
interface com o restante da aplicagdo. Um objeto dessa classe é, entdo, instanciado
na aplicacao principal do Arduino, a qual consiste de um sistema de multitarefas

implementado para os fins deste projeto.

A aplicacao principal responsavel pelo funcionamento do controlador foi
baseada em duas tarefas principais: aquisicdo do sinal de eletrocardiograma e
geragdo da referéncia de velocidade (setpoint), descritas a seguir. O codigo escrito

para o microcontrolador encontra-se reproduzido nos Anexos deste trabalho.

A aquisicao do eletrocardiograma, por se tratar de uma etapa de dificil
tratamento devido a baixa amplitude dos sinais, foi substituida por um trecho
de ECG retirado do banco de dados Physionet. Foi criada, entdo, uma classe
que, quando instanciada, fornece um método para obtencao de uma amostra de
ECG digitalizada entre 0 e 255 (semelhante ao que seria feito caso fosse utilizado
um conversor analdgico-digital de 8 bits). Uma vez “adquirida” a amostra de
ECG, é alimentado o algoritmo de deteccdo de complexos QRS. Quando um novo
complexo é detectado, o retorno da funcao é tratado e as varidveis responsaveis

pela geragao do setpoint sao atualizadas.

A geracao do sinal de referéncia é realizada seguindo o procedimento des-
crito na secao anterior. Para isso, sdo utilizadas varidveis que mantém informacao
dos instantes de ocorréncia complexos QRS e permitem parametrizar a curva

entre dois instantes consecutivos de ocorréncia desses eventos. Essa referéncia
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Figura 18 — Conversor digital analégico R2R - Extraido de <http://upload.
wikimedia.org/wikipedia/commons/4/41/R2r-ladder.png>
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Figura 19 — Shield contendo os conversores digital-analégico construidos

calculada deve, entao, ser fornecida a placa de aquisicao de dados responsavel pela
aplicacao da simulacao HIL. Como o Arduino nao possui saidas analégicas puras
e a placa de aquisi¢do aceita somente entradas analdgicas para esses sinais (ou
seja, nao aceita entradas PWM), foi necessario construir dois conversores digitais-
analogicos: um para o fornecimento do setpoint e outro para o fornecimento do

sinal de sincronizacao dos modelos computacionais implementados no HIL.

Para construir os conversores DA, foi utilizado o circuito R2R, apresentado
na Figura 18. Os valores a; sao os bits de entrada e V,,; é o sinal analdgico
de saida. Dado que o Arduino possui 14 pinos de entrada-saida digitais, foram
construidos dois conversores sendo um de 8 bits e outro de 6 bits. O primeiro foi
utilizado para fornecimento do sinal de setpoint e o segundo para geracao do sinal
de sincronizagao dos modelos computacionais. Apesar deste circuito ser muito
sensivel as tolerancias dos valores dos resistores, o sinal gerado foi medido com
o auxilio de um osciloscopio e considerado satisfatorio para as aplicagoes deste
trabalho.

O shield construido para abrigar esse circuito é apresentado na Figura 19.
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3.7 Simulink®

O Simulink(®) é uma plataforma de criacao de modelos e simulagdo presente
no software Matlab®). Além da capacidade de simulacao dos modelos criados, ele
possui as funcionalidades de geracao de c6digos, testes em condigdes continuas e
discretas e apresentacdo de resultados, seja na forma de graficos, tabelas, ou até

mesmo exportagao para o Workspace do Matlab®) para posterior analise.

Neste trabalho, o Simulink®) sera utilizado para gerar os modelos de
circuitos elétricos analogos ao sistema cardiovascular e o Dispositivo de Assisténcia
Ventricular, com auxilio do pacote SimScape, util para modelagem e simulagoes
de sistemas fisicos multidominio. Além da simulac¢ao computacional, este pacote
conta com a exportacao de coédigo na linguagem C, o que se torna interessante,

pois permite a utilizagao da técnica Hardware-in-the-loop.

Para realizar a interface do modelo computacional implementado no
Simulink@® com a placa de aquisicao de dados que fara a aplicacao do HIL,
a simulacao deve ocorrer em tempo real. Para isso, é usada a aplicacao Real-time
Windows Target, que gera os programas a serem executados em tempo real usando
HIL. A importacao dos sinais adquiridos pela placa de aquisicao para o ambiente

de simulacao é realizada por blocos especificos do Simulink(®).

3.8 Simulacdo Hardware-in-the-loop

Neste trabalho, o modelo do sistema cardiovascular integrado ao DAV foi
implementado com o auxilio do Simulink(®), que possui interface com a placa
de aquisicao de dados existente no Departamento de Engenharia Mecatronica e
Sistema Mecanicos da EPUSP. O modelo da placa existente no Departamento
¢ Advantech PCI-1711, com 16 entradas analdgicas com resolugao de 12 bits, 2
saidas analégicas com resolugao de 12 bits, 16 entradas digitais e 16 saidas digitais.

A taxa de amostragem maxima da placa é de 100 kS/s.

A interface deste dispositivo com o meio externo serd por meio de duas
entradas analdgicas, sendo uma de referéncia de velocidade para rotacao da bomba
e outra para sincronizag¢ao do modelo com o ECG processado pelo Arduino. Desta
forma, esta placa atende bem as necessidades e permitira fazer os testes necessarios

para verificar o desempenho do controlador proposto.

Na Figura 20 é apresentada a placa de aquisicao de dados utilizada para

aplicagao da técnica HIL.
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4 Resultados

4.1 Deteccao do complexo QRS

Como ja foi destacado, para permitir que o software de processamento
de eletrocardiograma para deteccao do complexo QRS fosse implementado na
plataforma Arduino, foi necessario realizar adaptacoes no software original de
Hamilton (2002), portando-o para a linguagem C++. Apéds essa portabilidade, a
aplicacao foi executada em ambiente Windows para verificar seu correto funciona-
mento com as alteragoes no cédigo e garantir a deteccao do complexo QRS dos

sinais de ECG retirados do banco de dados Physionet.

4.1.1 Analise de sinais comuns e comportados

Para verificar a funcionalidade principal do algoritmo (detec¢ao do com-
plexo QRS), foram inicialmente submetidos sinais comportados (sem quantidade

significativa de ruido, erros de amostragem e defeitos fisiol6gicos).

Nas Figuras 21 e 22 sao apresentados alguns sinais de ECG com seus
complexos QRS detectados (marcagao de um “*’ na amplitude 0,5 do instante de
ocorréncia). Observa-se que para sinais de ECG comportados, a detec¢ao ocorreu
sem erros. Na Figura 22, mesmo com amplitudes mais altas para as ondas T,

pode-se observar que nao houve influéncia na deteccao.

4.1.2 Andlise de sinais ruidosos

Para verificar a robustez do algoritmo, foram submetidos a analise alguns
sinais ruidosos ou com problemas de amostragem. Os resultados do processo de

deteccao estao apresentados nas Figuras 23 e 24.

A Figura 23 apresenta um ECG com ruido de respiragao consideravel
(responsavel pela flutuacdo na média do sinal). Mesmo assim, o algoritmo consegue
identificar corretamente os complexos QRS. Entre os instantes 73 s e 74 s, observa-
se que as amplitudes do complexo QRS e da onda T estiveram muito proximas,

mas, mesmo assim, houve diferenciacao pelo algoritmo.

Ja a Figura 24 apresenta um ECG com problemas de amostragem até

o instante 35 s, gerando erros de identificagdo até entao. Mesmo assim, apés a
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ECG e complexos QRS detectados
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Figura 21 — Resultado da detec¢ao do complexo QRS (Normal Sinus Rhythm
Database — 16265)
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Figura 22 — Resultado da detecgdo do complexo QRS (Normal Sinus Rhythm
Database — 16773)
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Figura 23 — Resultado da detec¢ao do complexo QRS (Normal Sinus Rhythm
Database — 18177)
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Figura 24 — Resultado da detec¢ao do complexo QRS (Normal Sinus Rhythm
Database — 19088)
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ECG e complexos QRS detectados
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Figura 25 — Resultado da detecgdo do complexo QRS (Normal Sinus Rhythm
Database — 19088)

normalizacao do sinal observa-se que a identificacdo passou a ocorrer de forma
correta. A continuagao deste sinal esta apresentada na Figura 25 e demonstra que

o algoritmo se recupera corretamente apds condigoes indesejadas.

4.1.3 Analise de ECG de pacientes com arritmias

Outra condigao de teste a qual o algoritmo foi submetido esté relacionada
com a ocorréncia de arritmias do paciente, as quais consistem em alteracoes
na frequéncia ou no ritmo cardiaco do paciente. As Figuras 26 e 27 mostram a

identificagoes nessas condicoes.

Na Figura 26, observa-se a ocorréncia de algumas arritmias em sequéncia,
prejudicando a qualidade do sinal. Na Figura 27 é apresentado um ECG com uma
arritmia localizada, caracterizando um problema local. Conclui-se, a partir desses
resultados, que mesmo na ocorréncia de arritmias a deteccao dos complexos QRS

nao foi afetada.

4.1.4 Anilise de atrasos na deteccao

Apesar de o algoritmo ser caracterizado como sendo destinado a aplica¢oes
em situagoes em que se deseja detecgdo em tempo real, é inerente ao processamento
digital de sinais a introducgao de atrasos. Esses atrasos, tratando especificamente

do algoritmo de Pan e Tompkins (1985) implementado no software utilizado,
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ECG e complexos QRS detectados
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Figura 26 — Resultado da deteccao do complexo QRS (MIT-BIH Arrhythmia
Database — 119)
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Figura 27 — Resultado da deteccao do complexo QRS (MIT-BIH Arrhythmia
Database— 113)
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ocorrem devido aos seguintes fatores:

e os dois filtros digitais presentes (um passa-baixas e outro passa-altas que,

cascateados, consistem em um filtro passa-banda);
e a integracao usando janela movel e;

e a um atraso de 200 ms introduzido na implementacao para verificar a

ocorréncia de picos de amplitudes mais altas apés a detecgao de um pico.

Em média, esse atraso foi da ordem de 360 ms.

Para os fins deste trabalho, a deteccao de QRS vai ser utilizada para
que, a partir da frequéncia cardiaca (calculada pelo tempo entre as ocorréncias
de complexos QRS), possa-se estimar a ocorréncia do préximo complexo QRS
sabendo quando um determinado complexo ocorreu e, com isso, gerar a curva de
setpoint de velocidade para o DAV. Sendo assim, nao se espera que os atrasos de
deteccao da ordem de 360ms sejam um impeditivo para o correto funcionamento

do sistema.

4.1.5 Tempo de processamento no microcontrolador

Por fim, foi realizada também uma analise do desempenho do proces-
samento do sinal de ECG no microcontrolador da plataforma Arduino. A por-
tabilidade do cédigo para C+-+, descrita no comego desta secao, permitiu que
fosse gerada uma biblioteca para o MCU de modo a permitir e facilitar o uso
do algoritmo de deteccao pelo sistema embarcado. Como a capacidade de pro-
cessamento do microprocessador dessa plataforma é consideravelmente pequena
quando comparada aos microcomputadores atuais, decidiu-se avaliar o custo de
processamento de cada amostra. Para isso, foi gerado um sinal digital em nivel
alto durante esse processamento para que o tempo pudesse ser medido com o

auxilio de um osciloscopio. Na Figura 28 apresenta-se a medicao deste tempo.

Observa-se que, para cada amostra, o processamento leva 172 us. Consi-
derando a taxa de amostragem do Normal Sinus Rythm Database, que é de 125
Hz, tem-se que o atraso de 360 ms relativo ao processamento digital, discutido
na subsecao anterior, corresponde ao processamento de 45 amostras. O tempo
de processamento total dessas amostras é, entdo, de aproximadamente 8 ms, que
corresponde a 2% do atraso do algoritmo. Pode-se afirmar, entdo, que esse atraso
decorrente a limitacao de processamento do microcontrolador pode ser desprezado

frente aos demais.
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Figura 28 — Tempo de processamento do algoritmo de deteccao de complexos

QRS

4.2 Ajuste do setpoint

Utilizando os resultados da deteccao do complexo QRS, foi possivel realizar
o ajuste da curva de referéncia de velocidade para o DAV. Conforme descrito na
secao de Materiais e métodos, esse ajuste corresponde a uma operacao aritmética
simples, dependente apenas dos dois patamares de velocidade desejados (minimo
e maximo), do intervalo RR do eletrocardiograma e do instante de ocorréncia do

complexo QRS.

Apoés a implementacdo do detector de complexos QRS na plataforma
Arduino, foi inserido um trecho de uma das gravacgoes de eletrocardiograma
existentes no Physionet. Para verificar que a geracao do setpoint ocorreu de forma
sincronizada com o eletrocardiograma, foram impostos tanto o ECG quando o
setpoint gerado a partir da deteccao do complexo QRS aos conversores digital-
analogico construidos. Os resultados foram adquiridos com o auxilio de um

osciloscépio e podem ser observados na Figura 29.

Os resultados observados na Figura 29 correspondem a geracao de um
dente de serra para velocidades minima e maxima de, respectivamente, 2500 e
3000 rpm. A modificacao desses patamares nao prejudica o ajuste da curva de
referéncia, como pode ser observado na Figura 30, onde foram utilizados limites

de 2000 e 3500 rpm para velocidades minima e maxima, respectivamente.

Os resultados anteriores permitem afirmar que a geracao de setpoint pro-
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Figura 31 — Modelo da circulagao sistémica apresentado por Ferreira et al. (2005)

posta neste trabalho, com base na deteccao do complexo QRS do ECG, é possivel
e pode ser, a principio, aplicada ao controle do DAV. Nas préximas se¢oes serao
avaliados os efeitos da aplicacao desta curva de referéncia sobre o comportamento

do DAV e do sistema cardiovascular, modelados e simulados computacionalmente.

4.3 Modelagem do Sistema Cardiovascular

O modelo cardiovascular utilizado nesse trabalho foi apresentado por Fer-
reira et al. (2005) e reproduzido na Figura 31, uma vez que apenas a circulagao
sistémica é necessaria a avaliacdo de um DAV esquerdo. Inicialmente, algumas
modifica¢oes foram realizadas com o intuito tanto de adaptar o modelo as carac-
teristicas dos elementos do Simulink@®) quanto de permitir a obtencao das curvas

de pressao esperadas, assim como um débito cardiaco adequado.

No modelo da Figura 31, o tinico componente que apresenta um comporta-
mento diferente daquele comum a circuitos elétricos é o capacitor de capacitancia

varidvel dada por C4(t), que é determinada pelo inverso de elastancia, E(t):

1

= — 4.1
Cl(t) E(t) ( )

que ¢ dada pela equagao:
E(t) = (Eméwv - Emm)En(tn) + Emin (42)

onde:
(ti)l.g 1

En tn =1.55 0.7 4.3
=159 28] [ )
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Figura 32 — Curva que fornece o valor da elastancia do ventriculo esquerdo. Ex-
traida de Ferreira et al. (2005).

t
t, = 4.4
Tméa: ( )
Thie = 0.2 4+ —— (4.5)
max — Y- HR

e HR é a frequéncia cardiaca.

Os valores de E(t) em fungdo do tempo sao apresentados na Figura 32,
adotando FE,3,=2.0 mmHg/ml, E,,;=0.06 mmHg/ml e HR=75 bpm. Conforme
pode ser observado, esta fungao fornece apenas um pulso de variacao da elastancia
do ventriculo. Portanto, para fazer o Sistema Cardiovascular se comportar de
forma periédica esse sinal também precisa ser peridédico. Assim, ao invés de se
aplicar um tempo linearmente crescente na entrada dessa funcao, aplica-se um

dente de serra com periodo adequado.

A Figura 33 apresenta o diagrama do Simulink@®) para calcular a capa-
citancia variavel. Os valores dos blocos correspondem aos usados em algumas
simulagoes. Os blocos f(u) calculam T4, e E,(t,), conforme descrito pelas

equacoes apresentadas anteriormente.

A Figura 34 apresenta o modelo completo do sistema cardiovascular de-

senvolvido no Simulink@®).

A primeira alteragao realizada em relacdo ao sistema apresentado por
Ferreira et al. (2005) foi englobar os resistores que modelavam as perdas de
carga na valvula mitral, valvula adrtica e inertancia aos elementos D1, D2 e

L1, respectivamente, pois, no Simulink®), diodos e indutores nao sao elementos
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Figura 35 — Curvas de pressao obtidas por simulacao, tomando-as conforme des-
crito em Ferreira et al. (2005).

ideais. A segunda modificacao foi alterar a forma de tomada da pressao aodrtica.
Realizando-a conforme descrito em Ferreira et al. (2005), obtém-se as curvas de
pressao da Figura 35. Nesse grafico é possivel observar que a pressao aértica (AP)
nao se iguala a pressdao do ventriculo esquerdo (LVP), conforme era esperado.
Isso ocorre porque a tomada de pressao foi feita apos o elemento que engloba a
perda de carga na aorta (no caso o indutor nao ideal L1). Realizando a tomada

de pressao entre D1 e L1, obtém-se as pressoes da Figura 36.

Essa segunda forma de realizar a medigao torna-se mais adequada, pois
a resisténcia adrtica é um parametro distribuido modelado como concentrado.
Assim, medir apds esse elemento do circuito nao forneceria a pressdo adrtica e,
sim, a pressao nas grandes artérias. E importante observar que isso é comprovado
pela comparacao com os resultados da literatura médica, na qual LVP e AP se
igualam depois que a valvula adrtica abre e se mantém iguais enquanto ela estiver

aberta.

Por fim, elevou-se a resisténcia periférica apresentada no trabalho de
Ferreira et al. (2005) de 0,48 mmHg.sec/ml para 0,90 mmHg.sec/ml e se ajustou as
condigoes inicias. Estes ajustem sao justificados pelo seguinte fato: conforme pode
ser visto na Figura 36, o modelo esta fornecendo uma pressao de aproximadamente
160/60 mmHg, que ndo correspondem aos valores encontrados em pacientes
saudaveis. Ajustando as condigoes iniciais para reduzir a pressao diastolica na aorta

para 120 mmHg e aumentando a resisténcia periférica para 0,90 mmHg.sec/ml,
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Figura 36 — Curvas de pressao obtidas por simulacao, tomando AP apdés D1 ao
invés de apos L1 e mantendo a referéncia em GND.
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Figura 37 — Curvas de pressao com alteragoes nas condicoes iniciais e na resisténcia
periférica.

obtém-se as curvas da Figura 37. Nela, verifica-se uma pressao aértica de 120/80

mmHg, resultado comumente encontrado em individuos saudaveis.

A diferenca entre as pressoes LVP e AP determina quando a valvula
adrtica esta aberta. Assumindo que os instantes em que a valvula esta fechada
correspondam ao nimero zero e os instantes em que esta aberta ao nimero um, a

simulagao fornece os instantes de abertura da Figura 38.
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Figura 38 — Estado da valvula adrtica durante a simulacao do modelo.
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Figura 39 — Débito Cardiaco obtido com a simulacao do modelo.

O gréfico do estado da Valvula Adrtica serd ttil na analise do efeito da
aplicacao do DAV ao coracdo, assim como para validar se a referéncia de velocidade

proposta permite que essa valvula opere normalmente e nao calcifique.

O débito cardiaco obtido com as alteragdes também é mais proximo daquele
verificado em pessoas sauddveis. Sem as alteragdes o valor médio obtido estava em
torno de 10 1/min. J& com as alteragoes foi obtido o valor de 6,0 1/min. A Figura
39 apresenta os valores instantaneos e médios do débito cardiaco obtidos com a

simulagao do modelo.
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Parametro Valor com insuficiéncia
Elastancia Maxima 1,25mmHg/ml
Elastdncia Minima 0,06mmHg/ml

Resisténcia Periférica 1,44mmH g.sec/ml
Complacéncia Sistémica 1,00ml/mmHg
Complacéncia do Atrio

Esquerdo 3,3ml/mmHg

Tabela 1 — Valores de referéncia para os parametros da simula¢ao do modelo com
insuficiéncia

Para avaliar o uso de DAVs é necessario simular o sistema cardiovascular
na condicao em que esses dispositivos sdo aplicados, ou seja, é necessario simular
a condicao em que o paciente esteja sofrendo de insuficiéncia cardiaca. Conforme
propde Gong et al. (2009), essa condi¢ao patoldgica pode ser obtida reduzindo
a elastancia maxima do ventriculo esquerdo em 50%, aumentando a resisténcia
periférica em 60% e e reduzindo as complacéncias em 25%. Neste contexto, adotou-

se os parametros descritos na Tabela 1.

A simulagdo do modelo com esses pardmetros fornece a Figura 40 e a
Figura 41. E possivel observar que as pressoes sdo menores do que no modelo
com parametros de um paciente saudavel, pois a capacidade de bombeamento
do coracgao esquerdo esta prejudicada. Também é possivel verificar que o débito
cardiaco foi reduzido praticamente pela metade, apresentando valor médio de 2,9

1/min.

4.4 Modelagem do DAV

441 Modelo do DAV

O modelo construido para simular o comportamento do DAV foi dividido
em duas partes. A primeira, representando uma camada superior de abstracao,
consiste no modelo do DAV em si, com as resisténcias e a capacitancia das canulas.
A segunda parte, representando uma camada inferior de abstragao, consiste no
elemento “bomba” do modelo completo, com base na parametrizacao das curvas de
funcionamento da bomba apresentados em Xu e Fu (2000). As subsegoes seguintes

apresentam o modelo construido e os resultados da simulacao.
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Figura 40 — Pressoes obtidas simulando o modelo em uma condigao de insuficiéncia
cardiaca.
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Figura 41 — Débito cardiaco obtido simulando o modelo em uma condi¢ao de
insuficiéncia cardiaca.
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Figura 42 — Subsistema para simula¢ao do DAV.

Elemento Valor Unidade
Resisténcia da canula 0.05 mmHg.sec
de entrada ’ ml
Resisténcia da canula 0.05 i Hg.sec
de saida ’ mi
LA . A ml
Capacitancia da canula 0,2 imHg

Tabela 2 — Valores de referéncia para os elementos do circuito.

4.4.2 Modelo implementado no Simulink

Na Figura 42 apresenta-se o modelo implementado para simular o DAV.

Este modelo foi concebido com o objetivo de se tornar um elemento
“Subsystem” do Simulink(®) e, por isso, possui quatro interfaces: “Speed reference”,
responsavel pelo fornecimento da velocidade de rotacdo da bomba, “DAV input”,
responsavel pela entrada de fluxo de sangue na bomba, “DAV output”, responsavel
pela saida de fluxo de sangue na bomba e “Pressure reference”, que é a referéncia de

pressdo nula para manter a uniformidade de referéncias entre todos os elementos®.

Para os elementos passivos do sistema (resisténcias e capacitancia) foram
adotados os valores propostos por Xu e Fu (2000), conforme apresenta na Tabela
2.

O elemento ativo do sistema (Pump) foi modelado pelo circuito apresentado

1 A manutencdo da uniformidade das referéncias de pressio é importante para manter a

compatibilidade de sinais entre todos os elementos simulados, especialmente para a integracao
do DAV com o restante do sistema cardiovascular.
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na Figura 43.

Para esta modelagem foi utilizada a proposta de parametrizacao da bomba
feita por Xu e Fu (2000). As curvas de funcionamento da bomba, fornecidas no

referido trabalho, sdo apresentadas na Figura 44.
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Passando esses dados por uma técnica de ajuste de curvas, com o auxilio
do software Matlab®), foi obtida uma equacao paramétrica relacionando a vazao
com a diferenca de pressoes entre a entrada e a saida da bomba e sua velocidade
de rotagao, a qual pode ser vista na equacao 4.6. Nesta equagao, assume-se que

as pressoes sao medidas em mmHg, a vazao em L/min e a rotagao em rpm.

Q = —0,02+0, 003562 x w—0,2697 x AP+6,44x 10" xw?+3,6x 10> xwx AP
(4.6)

O termo constante —0,02 é duas ordens de grandeza menor que os valores
tipicos para a vazao, conforme pode ser verificado nas curvas da bomba. Por isso,

ele foi desprezado nesta modelagem.

Xu e Fu (2000) afirmam que duas abordagens de controle da bomba podem
ser aplicadas: controle de corrente ou controle de velocidade. Utilizando-se controle
de corrente, mantém-se uma corrente fixa no atuador e alteragdes na carga aplicada
sobre a bomba refletem em variagoes na velocidade de rotacdo. Ja a segunda
abordagem permite que, impondo uma velocidade fixa de rotacao, para oscilagoes
na carga sao verificadas oscilagoes na corrente de acionamento do motor. Esta

ultima foi utilizada como base para a modelagem.

Na construcao do modelo para o DAV, assumiu-se a hipdtese de que a
dinamica associada ao sistema cardiovascular é muito mais lenta do que a dinamica
do sistema eletromecanico da bomba. Além disso, a existéncia de um controlador
de velocidades local permite que essa dinamica seja ajustada por meio de técnicas

de Controle.

A modelagem da bomba foi realizada considerando-a como uma fonte de
corrente “regulavel”. Essa regulagem foi feita com base na utilizagdo dos dois
valores existentes na parametrizacao realizada: diferencga de pressao e velocidade de
rotagdo. Assim, os célculos foram alimentados com a pressao medida (representada
pela medicao de voltagem) e a referéncia de velocidade, que é uma entrada do
sistema, e obteve-se o fluxo sanguineo (corrente) que corresponde aquela condigao
de operacdo. E importante notar que a obtencdo desta condicdo operacional é
feita iterativamente pelo Simulink® em cada passo da simulacao, visto que a
cada nova corrente imposta, tem-se uma nova diferenca de pressoes. Observou-se

que, nos testes realizados, sempre havia convergéncia.
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Figura 45 — Setup utilizado para testes do modelo do DAV.

4.4.3 Resultados de simulacao computacional

Para verificar o correto funcionamento do sistema, foram realizados testes
de desempenho para diferentes cargas e patamares de rotacao, utilizando o setup
de testes apresentado na Figura 45. A carga foi imposta por uma resisténcia e,
com isso, tem-se a restricao de que a relacao entre a diferenca de pressoes e a

vazao deve ser linear, conforme a Equagao 4.7.

Q- II%AP (4.7)

Esta relagao corresponde a uma reta na curva de funcionamento e o ponto
de operagao da bomba ¢é aquele onde ha o cruzamento com a curva. Para as
simulagoes, foram testadas trés diferentes resisténcias, dando origem aos nove

pontos de operacao apresentados na Figura 46.

A Tabela 3 a seguir apresenta os valores obtidos para os pontos de operacao

testados.

Analisando os resultados apresentados na Tabela 3 em conjunto com os
pontos de operacao exibidos na Figura 46, observa-se que a simulacao do modelo
apresentou resultados proximos aos esperados. As diferengas observadas podem
estar relacionadas com situagoes ndo modeldveis (como atrito, turbuléncias, etc.)
que, apesar de nao estarem presentes na parametrizagao, aparecem nas curvas
de funcionamento, que foram obtidas empiricamente. Outro fator relacionado é
que as curvas de dados foram ajustadas por intermédio de uma equagao, cujas
variaveis e suas relagoes podem nao ser as ideais para representar corretamente os

fendmenos fisicos.

Para esta simulagao, nao se espera acuracia elevada no comportamento,

visto que o objetivo final deste trabalho é uma avaliagdo qualitativa envolvendo a
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Figura 46 — Pontos de operagao testados - Adaptado de Xu e Fu (2000).
Cargas Poerll(zos Rotacao Pressao Vazao
(mmH g.min.L—1) operacio (rpm) (mmHg) (L/min)
1 2500 55,81 2,23
I-25 2 3000 77,57 3,10
3 3500 105,3 4,21
4 2500 45,58 3,65
I1-12,5 5 3000 62,62 5,01
6 3500 83,82 6,71
7 2500 38,52 4,62
III - 8,33 8 3000 02,48 6,30
9 3500 69, 61 8,35

Tabela 3 — Resultados obtidos pela simulagdo computacional do DAV
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Figura 47 — Modelo assistido com referéncia de velocidade na forma de degrau.

abertura da valvula adrtica na presenga do DAV. Com isso, pode-se considerar

que a simulacao gerou resultados satisfatorios.

4.5 Modelagem do Sistema Cardiovascular Assistido

4.5.1 Modelo integrado

O modelo do Sistema Cardiovascular Assistido é a integracdo do modelo
do Sistema Cardiovascular e do modelo do DAV apresentados anteriormente.
O dispositivo de assisténcia é conectado ao outro modelo com sua entrada no
ventriculo esquerdo e saida na artéria aorta, ou seja, a montante e a jusante da

valvula adértica.

A Figura 47 apresenta o modelo integrado. Neste contexto, observa-se que
o fluxo no ventriculo estd sendo monitorado porque é importante saber se esta
ocorrendo refluxo de sangue. A velocidade do DAV também foi salva para que seu
formato possa ser associado com o comportamento dos sinais fisiologicos medidos

(quando necessério).

O Sistema Cardiovascular pode apresentar duas situagoes de insuficién-
cia, conforme descrito anteriormente: insuficiéncia aguda e coragdo parcialmente

recuperado.
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Velocidade ) Valvula CI;f (l;il:lcc)o
(rpm) Adrtica abre? (1 /min)
2500 Sim 3,1
3000 Néo 3,8
3500 Nao 4,7
4000 Nio 59

Tabela 4 — Resultados da simulacao do coracao com insuficiéncia aguda para
entrada em degrau.

Em termos de modelagem, a insuficiéncia aguda equivaleria a proposta
de Gong et al. (2009), enquanto o sistema com coracao parcialmente recuperado

equivaleria ao modelo saudavel com limitacdo no aumento do débito cardiaco.

Como o sistema desenvolvido nao permite limitar o débito cardiaco e essa
limitagdo nao é importante para os fins desse trabalho, simulou-se o sistema
parcialmente recuperado com parametros semelhantes aos do sistema saudavel,
uma vez que se deseja apenas verificar se as referéncias de velocidade aumentam

o débito a partir de uma condicao qualquer e se a valvula aortica deixa de abrir.

Além disso, nesse trabalho deseja-se comparar o controle com referéncia
de velocidades em degrau e em dente de serra. Assim, o modelo integrado foi
simulado combinando essas configuracoes de simulacao o que gerou os resultados

das proximas quatro segoes.

4.5.2 Referéncia de velocidades em degrau para coracdo com insufici-

éncia aguda

Aplicando referéncias de velocidade em degrau ao DAV do modelo integrado,

obtém-se os resultados da Tabela 4.

Conforme era esperado a valvula adrtica deixa de abrir a medida que a
velocidade do motor acoplado a bomba aumenta. Ela consegue operar normalmente
apenas quando a velocidade é de 2500 rpm e o débito cardiaco é 3,1 1/min, o que

é insuficiente mesmo quando o paciente estd em repouso.

Aumentando a velocidade do DAV, a valvula adrtica deixa de abrir e o
débito cardiaco atinge o valor médio para pacientes em repouso. Entretanto, isso
nao é suficiente para permitir que o paciente realize suas atividades cotidianas

sem desconforto.
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Velocidade ’ Valvula C[;;,)ue*(ti)il:lzo
(rpm) Aodrtica abre? (1 /min)
1000 Sim 4,9
2000 Sim 5,9
3000 Sim 6,4
4000 Néo 8,5

Tabela 5 — Resultados da simulagao do coragao parcialmente recuperado para
entrada em degrau.

Conclusao: o modelo prevé que em uma situagao de insuficiéncia cardiaca

aguda, o DAV consegue apenas suprir as necessidades do usuario em repouso.

4.5.3 Referéncia de velocidades em degrau para coracdo parcialmente

recuperado

Como o coragao parcialmente recuperado consegue suprir as necessidades
do corpo em repouso, é necessario verificar se a atuagado do DAV fornece débitos
cardiacos superiores aos 5 1/min médios da populagao. A Tabela 5 apresenta os

resultados da simulacao para diferentes valores de entrada em degrau.

Conclusao: para o coragao parcialmente recuperado o DAV modelado
consegue gerar um débito cardiaco superior ao da condi¢ao de repouso. Entretanto
para 4000 rpm, por exemplo, a valvula adrtica fica permanentemente fechada, o

que pode gerar calcificacao, conforme discutido anteriormente.

4.5.4 Referéncia de velocidades em dente de serra para coracao com
insuficiéncia aguda

Alterando a referéncia de velocidades para um dente de serra sincronizado
com a contragdo ventricular, obtém-se os resultados apresentados na Tabela 6 para
o estado da valvula e para o débito cardiaco. E possivel observar que a valvula

aortica ainda nao abre mesmo para baixas perfusoes sanguineas.

Conclusao: comparando as Tabelas 4 e 6 é possivel observar que os débitos
cardiacos para 2500 rpm e 3500 rpm, no caso do degrau, foram muito préximos
aos valores obtidos com dente de serra entre 2000 e 3000 rpm e entre 3000 e 4000

rpm, respectivamente. Em ambos os casos, a diferenga foi de apenas 0,1 1/min.

Como a velocidade média do dente de serra nesses casos equivale a velo-
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Velocidade Valvula CI;f(l;;:t(c)0
’ . ?

(rpm) Adrtica abre? (1 /min)
2000 — 3000 Sim 3,2
3000 — 4000 Nio 4,8
4000 — 5000 Nio 7,6

entrada em dente de serra.

Velocidade Valvula chg;;zo
- ?

(rpm) Aoértica abre! (1/min)
2000 — 3000 Sim 6,0
3000 — 4000 Sim 7,3
4000 — 5000 Nio 10,4

Tabela 6 — Resultados da simulagao do coracao com insuficiéncia aguda para

Tabela 7 — Resultados da simulacao do coragao com insuficiéncia aguda para
entrada em dente de serra.

cidade do respectivo degrau, é possivel desconfiar que a velocidade importante
para o débito cardiaco ¢é realmente a velocidade média. Essa suposi¢cao pode ser
comprovada, porque a artéria aorta apresenta capacidade de armazenamento de
liquido conforme ela se dilata, o que faz com que o efeito dos pulsos de velocidade

sejam filtrados.

455 Referéncia de velocidades em dente de serra para coracdo parci-

almente recuperado

Usando a referéncia de velocidades em dente de serra para o modelo com
coragao parcialmente recuperado, obtém-se os resultados apresentados na Tabela
7. Observa-se que entre 3000 e 4000 rpm ¢ possivel obter um débito cardiaco acima
do valor de repouso mantendo a abertura da valvula adrtica. J& para 4000 e 5000
rpm, obtém-se um valor elevado para o débito cardiaco, mas a pressao na artéria
aorta atinge valores elevados (em torno de 170 mmHg) e pouco oscilatérios, o que

é fisiologicamente indesejavel.

Escolhendo uma simulacao com coragao parcialmente recuperado pulsando
a 90 bpm e com DAV acionado com dente de serra entre 2500 e 3500 rpm para
fazer uma anélise mais profunda dos resultados, tém-se os graficos das Figuras 48,
49, 50 e 51.
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Figura 48 — Curvas de pressao para o modelo integrado com coracao parcialmente

recuperado pulsando a 90bpm e DAV operando com dente de serra
entre 2500rpm e 3500rpm.

Na Figura 48 é possivel observar que o valor sistolico da pressao no
ventriculo esquerdo aumentou para 140 mmHg. Ja no caso da pressao na artéria
aorta a mudanca mais significativa foi na pressao diastoélica que subiu para 100
mmHg. A Figura 49 mostra a valvula adrtica abrindo e fechando, o que é desejavel
do ponto de vista fisiologico, conforme ja mencionado. Assim, nessa configuragao
de operacao é possivel garantir um débito cardiaco acima daquele do repouso,

garantindo o correto funcionamento da valvula aortica.

Ja no caso do fluxo ventricular, a referéncia de velocidades em dente de
serra apresentou comportamento pior do que a em degrau, pois ocorreu refluxo de
sangue, conforme pode ser observado pelos picos de velocidade negativa. Através
da anédlise dos graficos de Fluxo no Ventriculo e Velocidade do DAV da Figura 51

é possivel verificar que o refluxo ocorre durante a reducao de velocidade.

Conclusao: o controle com dente de serra obteve como resultado de débito
cardiaco médio superior ao de uma condi¢ao de repouso e manteve um comporta-
mento proximo ao verificado no modelo do Sistema Cardiovascular saudavel. Como
a artéria adrtica apresenta comportamento eldstico, permitindo armazenamento
de sangue, ela consegue absorver a operacao pulsatil do DAV quando a velocidade
esta alta e continuar suprindo os tecidos do corpo quando a velocidade abaixa.
Por sua vez, como a elasticidade desse vaso é limitada, a absorcao das variagoes

de fluxo ventricular também é limitada.
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Figura 49 — Estado da Valvula Adrtica para o modelo integrado com coragao
parcialmente recuperado pulsando a 90bpm e DAV operando com
dente de serra entre 2500rpm e 3500rpm.

AR AR A )
NNNNNNNNYNNNNNN Y

)
T

Debito Cardiaco (1/min)

0 1 2 3 4 5 6
Tempo (s)

Figura 50 — Débito Cardiaco para o modelo integrado com coracao parcialmente
recuperado pulsando a 90bpm e DAV operando com dente de serra
entre 2500rpm e 3500rpm.
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Figura 51 — Fluxo no ventriculo e Velocidade do DAV para o modelo integrado com
coracao parcialmente recuperado pulsando a 90bpm e DAV operando
com dente de serra entre 2500rpm e 3500rpm.

4.6 Simulagdo em Bancada (HIL)

Frente a impossibilidade de uso de recursos fisicos para teste da estratégia de
controle proposta, optou-se pela simulagao Hardware-in-the-loop como alternativa
para demonstracao da aplicagao do controle. Para isso, adaptou-se o modelo
desenvolvido no Simulink para que pudesse ser executado em tempo real e,
ao mesmo tempo, adquirir o setpoint de velocidade gerado pelo controlador

implementado na plataforma Arduino.

Para as simulagoes computacionais anteriormente apresentadas, foram
necessarias duas entradas para o sistema simulado: (i) o setpoint de velocidade e
(ii) a referéncia instantdnea para cdlculo da elastancia do ventriculo. Ambos os
sinais foram fornecidos a partir do bloco Repeating sequence presente no Simulink.
Para a simulagao em bancada utilizando HIL, foi preciso substituir estes blocos por
entradas externas fornecidas a partir da leitura realizada pela placa de aquisicao
de dados. As Figuras 52 e 53 apresentam os conjuntos que constituem a entrada

de referéncia de velocidade e de instante de calculo da elastancia, respectivamente.

Em uma primeira analise, pode-se imaginar que o calculo da elastancia,
por ser um parametro intrinseco ao modelo, nao necessite de alimentagao de
sinais externos. E preciso, porém que haja um sincronismo entre o ECG, cujas
detecgdes de complexos QRS dao origem ao setpoint de velocidade, e a elastancia

instantanea. Ha, porém, similaridade na forma dessas curvas: enquanto o setpoint
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Simulacao Vel. Minima Vel. Maxima
1 2500 3500
2 3000 4000
3 3500 4500

Tabela 8 — Condigoes testadas utilizando o HIL

de velocidades corresponde a uma funcgao rampa entre os dois patamares desejados
de velocidade, a referéncia para a elastancia corresponde a uma fungao rampa

entre os valores zero e um. Ambos, porém, estao sincronizados com o intervalo

RR do ECG.

Frente a similaridade proposta, observou-se que apenas uma fun¢ao rampa
precisaria ser gerada pelo microcontrolador. As equagoes 4.8 e 4.9 apresentam os
calculos que convertem o dente-de-serra gerado (entre os patamares 0 e 5V) nos

sinais necessarios aos modelos.

ADC —GND

SGtPOZnt = Vinin + Vee— GND (Vmaa: - me) (48)
ADC
= 4.
hef Vee (4.9)

onde Setpoint é a referéncia de velocidade, V,,,;, é a velocidade minima desejada,
Vinaz € a velocidade méxima, ADC' é a leitura do conversor analdgico-digital da
placa de aquisicao de dados, Veec e GN D sao as tensoes de referéncia e Ref é o

sinal de referéncia para o calculo da elastancia.

Para demonstrar a aplicacdo da técnica foram simuladas trés condigoes de

acionamento do DAV, apresentados na Tabela 8.

Os resultados obtidos na primeira simulacao estao apresentados nas figuras
54, 55 e 56. Observa-se que, para o dente-de-serra entre 2500 e 3500 rpm ha
abertura da valvula adrtica, tem-se um débito cardiaco de aproximadamente 6,8
1/min e uma pressao arterial de aproximadamente 120/100 mmHg. Com isso
tem-se um débito cardiaco superior ao tipico de uma condi¢ao de repouso, o que
¢é interessante quando se deseja que o paciente consiga realizar suas atividades
didrias novamente. O aumento de 20 mmHg na pressao diastolica é razoavel diante
dos beneficios que a assisténcia mecanica oferece de manter a perfusdo sanguinea

no paciente.

Comparando estes resultados com aqueles obtidos por simulacdo puramente

computacional (figuras 57, 58 e 59), pode-se afirmar que eles sdo extremamente
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Figura 54 — Curvas de pressao obtidas para a simulagao 1 utilizando HIL
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Figura 55 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulacao 1 utilizando HIL

semelhantes, diferindo apenas no perfodo transiente (aproximadamente o primeiro

segundo de simulagao).

Os resultados obtidos na segunda simulagao estao apresentados nas figuras
60, 61 e 62. Observa-se que, para o dente-de-serra entre 3000 e 4000 rpm ha
abertura da valvula adrtica, tem-se um débito cardiaco de aproximadamente 7,4
1/min e uma pressao arterial de aproximadamente 130/110 mmHg. Novamente

obteve-se um débito cardiaco superior ao da condi¢ao de repouso, o que é desejado,
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Figura 56 — Estado da valvula adrtica para a simulacao 1 utilizando HIL
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Figura 57 — Curvas de pressao obtidas para a simulacao 1 utilizando simulacao
puramente computacional
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Figura 58 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulacao 1 utilizando simu-
lacao puramente computacional
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Figura 59 — Estado da valvula adrtica para a simulacao 1 utilizando simulacgao
puramente computacional
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Figura 60 — Curvas de pressao obtidas para a simulagao 2 utilizando HIL
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Figura 61 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulacao 2 utilizando HIL

e as pressoes sistOlicas e diastélicas nao aumentaram o suficiente para prejudicar

a saude do paciente.

Comparando estes resultados com aqueles obtidos por simulagao puramente
computacional (figuras 63, 64 e 65), pode-se afirmar que, novamente, eles sdo extre-
mamente semelhantes, diferindo apenas no periodo transiente (aproximadamente

o primeiro segundo de simulagio).

Os resultados obtidos na terceira simulagao estdao apresentados nas figuras
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Figura 62 — Estado da valvula adrtica para a simulagao 2 utilizando HIL
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Figura 63 — Curvas de pressao obtidas para a simulacao 2 utilizando simulacgao
puramente computacional
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Figura 64 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulacao 2 utilizando simu-
lacao puramente computacional
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Figura 65 — Estado da valvula adrtica para a simulacao 2 utilizando simulacao
puramente computacional
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Figura 66 — Curvas de pressao obtidas para a simulacao 3 utilizando HIL

66, 67 e 68. Observa-se que, para o dente-de-serra entre 3500 e 4500 rpm ha
abertura da valvula aortica, tem-se um débito cardiaco de aproximadamente
8,7 1/min e uma pressdo arterial de aproximadamente 140/130 mmHg. Nessas

condigoes, portanto, tem-se uma condicao fisiolégica indesejavel de hipertensao.

Comparando estes resultados com aqueles obtidos por simulagao puramente
computacional (figuras 69, 70 e 71), pode-se afirmar que, novamente, eles sdo extre-
mamente semelhantes, diferindo apenas no periodo transiente (aproximadamente

o primeiro segundo de simulagao).

Como pode ser observado nos trés casos analisados, houve extrema si-
milaridade entre os resultados obtidos por simulagdo puramente computacional
e os obtidos por simulacao Hardware-in-the-loop. Algumas pequenas diferencas
sao observadas, porém, nos instantes iniciais da simulagao. Isso se deve ao fato
de que, como se trata da simulagao de um sistema dinamico, ele é influenciado
diretamente pelas variaveis de entrada do modelo. Como as simulagdes HIL foram
executadas com o Arduino ji em funcionamento (ou seja, ja fornecendo a entrada
para o modelo), os valores iniciais da fun¢do rampa em ¢, = 0 ndo sdo necessaria-
mente iguais. Sendo assim, as partidas do modelo ocorrem de pontos diferentes na
curva de elastancia e, com isso, percorrem caminhos distintos durante o periodo

transiente, até que atinjam uma mesma condi¢do de regime.
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Figura 67 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulagao 3 utilizando HIL
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Figura 68 — Estado da valvula adrtica para a simulagao 3 utilizando HIL
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Figura 69 — Curvas de pressao obtidas para a simulagao 3 utilizando simulacao
puramente computacional
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Figura 70 — Curva de débito cardiaco obtida para a simulagao 3 utilizando simu-
lacao puramente computacional
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Figura 71 — Estado da valvula adrtica para a simulacao 3 utilizando simulacao
puramente computacional
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5 Conclusoes

Foi possivel implementar, neste trabalho, uma estratégia de controle de
DAV que se baseou na deteccao do complexo QRS como principal fonte de
informacao para a geracao da curva de referéncia de velocidade. Para isso, foi
utilizada uma implementacao do algoritmo de Pan e Tompkins (1985) realizada
por Hamilton (2002). O setpoint pode, a partir da detecgao dos complexos QRS,
ser ajustado em tempo real de acordo com os patamares de velocidade desejados,

segundo a forma de uma funcao dente-de-serra sincronizada com o intervalo RR

do ECG.

Conforme foi observado, porém, a referéncia de velocidades em dente de
serra nao permite que a valvula adrtica abra regularmente, como ¢ desejado. Isso
ocorre porque a artéria aorta apresenta comportamento elastico, se deformando
conforme a pressdo aumenta e armazenando sangue. Com isso, a queda de sua
pressao apresenta uma constante de tempo grande o suficiente para evitar que

alteragoes rapidas na velocidade da bomba reflitam em abertura da valvula aodrtica.

A redugao da velocidade do DAV na forma de degrau presente na referéncia
de velocidades em dente de serra provocou refluxo de sangue no ventriculo, o que
é indesejavel. Assim, se for necessario reduzir a velocidade da bomba, deve-se

encontrar uma forma menos brusca de fazé-lo.

A frequéncia cardiaca é um parametro fisiologico capaz de representar a
demanda de sangue pelos tecidos, pois o corpo apresenta mecanismos intrinsecos
que a regulam conforme a atividade metabdlica. Assim, ela é uma candidata como
parametro fisiologico para algoritmos de controle de DAV, reforcando o uso desses

parametros como sinais sensoriais tteis a malha de controle.

A simulacao Hardware-in-the-Loop é uma ferramenta poderosa quando
usada como suporte ao desenvolvimento e validagao de algoritmos de controle de
DAV. Ela é capaz de simular bancadas de teste, assim como a prépria bomba
com base em suas curvas de operacao. Com isso, é possivel ter uma visao dos
resultados da aplicagao do algoritmo de controle antes de testes fisicos. Foi possivel,
através dessa ferramenta, demonstrar a igualdade entre os resultados obtidos por
simulacao puramente computacional e aqueles obtidos utilizando a aquisi¢ao de
dados com HIL.
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6 Sugestoes para trabalhos futuros

Com base nos resultados obtidos ao longo do desenvolvimento deste traba-
lho, foram observadas algumas oportunidades de desenvolvimento de pesquisa que
podem vir a auxiliar a comunidade cientifica no avango da tecnologia vinculada,

principalmente, a assisténcia cardiovascular.

A primeira sugestao é a realizacao dos testes, que neste trabalho foram
realizados utilizando simulagao computacional, no Simulador Hibrido do Sistema
Cardiovascular, desenvolvido por Fonseca (2013), pesquisador do Instituto Dante
Pazzanese de Cardiologia. Isso seria interessante para verificar uma repeticao dos
resultados em dois modelos (fisico/computacional presente na bancada desenvol-

vida por Fonseca (2013) e computacional utilizado neste trabalho).

A segunda sugestao, relacionada ao baixo desempenho observado pela
imposicao de uma referéncia de velocidade na forma de dente-de-serra, é a avaliacao
da utilizacdo de um DAV controlado com velocidade constante, porém ajustavel
com base na frequéncia cardiaca do paciente. Dessa maneira, em uma situagao de
esforgo, por exemplo, em que se observaria o aumento da frequéncia cardiaca, o
DAV deveria fornecer um fluxo maior, que permitisse ao sistema cardiovascular
atingir a perfusao adequada. Essa alternativa oferece uma forma de adaptar o
controle do DAV as demandas fisiolégicas do paciente. Entretanto, ela nao evita a

calcificagao da valvula adrtica.

Por fim, faz-se uma terceira sugestao, frente a potencial ferramenta re-
presentada pela simulagao Hardware-in-the-loop. Ao trabalhar com esta técnica,
percebeu-se que ela pode facilitar a conducao de testes para avaliacao de desem-
penho de diversos sistemas, entre eles os de controle. Ela poderia ser utilizada,
entao, como um componente de uma bancada de testes de desenvolvimento tanto
de DAVs quanto seus controladores, diminuindo o espago fisico ocupado por equi-
pamentos de testes, bem como reduzindo o custo e o tempo de desenvolvimento de
protétipos. Além disso, como todo o modelo seria simulado computacionalmente,

seria mais facil atualizar o sistema com modelagens mais precisas e representativas.
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ANEXO A - Cddigo implementado na

plataforma Arduino

#include
#include
#include
#include

#define
#define
#define
#define
#define

#define

<ecg_gen.h>
<qrsdet .h>
<qrsfilt .h>
<sample_array.h>

SAMPLING_ PERIOD
CONTROL_PERIOD
DEFAULT SETPOINT RPM
RPM._DAC 0V
RPM_DAC 5V

DAC2 MAX 6

// DAC1 pins

const
const
const
const
const
const
const

const

int
int
int
int
int
int
int

int

dacl_bit0 =
dacl_bit1l
dacl_bit2
dacl_bit3
dacl_bit4 =
dacl_bith
dacl_bit6
dacl_bit7 =

([ ([l
N O U W N = O

//DAC2 pins

const
const
const
const
const

const

int
int
int
int
int

int

dac2_bit0 = §;
dac2_bitl = 9;
dac2_bit2 = 10;
dac2_bit3 = 11;
dac2_bitd = 12;
dac2_bitb = 13;

QRSDet detector;

ECGGen generator;

int last_sampling_task_time =

int last_control_task_time = O0;

unsigned

unsigned

unsigned

unsigned

long last_qrs_event =
long next_qrs_event =
long rr_interval_ms =

long current_setpoint

8

10
3500
2000
4000

3

0;

)

= DEFAULT_SETPOINT_RPM;
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65
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67
68
69
70
71
72
73
74
75
76
7
78
79
80
81
82
83
84
85
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unsigned long current_model_reference = 0;

unsigned long max_setpoint = 4000;

unsigned long min_setpoint = 2000;

boolean first_qrs_detected = false;

// Function prototypes

void sampling_task();

void control_task();

void dacl_set_pins(uintS_t value);

void dac2_set_pins(uint8_t value);

unsigned char dacl_setpoint_value(unsigned long setpoint);
unsigned char dac2_setpoint_value(unsigned long setpoint);

void setup()

{
// Initialize dacl pins

pinMode (dac1l_bit0 ,0UTPUT);

dacl_bitl,0UTPUT)

dacl_bit2,0UTPUT);

dacl_bit3,0UTPUT);

)

)

)

)

pinMode ;

pinMode
pinMode

)

pinMode (dacl_bit4 ,0UTPUT
dacl_bit5,0UTPUT
pinMode (dacl_bit6 ,0UTPUT
pinMode (dacl_bit7 ,0UTPUT
// Initialize dac2 pins

pinMode (dac2_bit0 ,0UTPUT);
dac2_bitl,0UTPUT

)
)
dac2_bit2, 0UTPUT);
)
)

pinMode

I

’

A~ N N S/~

I

pinMode ;

I

pinMode

pinMode (dac2_bit3,0UTPUT
pinMode(dac2_bit4 ,0UTPUT
pinMode (dac2_bit5 ,0UTPUT);
// Initialize QRS detector

detector.initDetector () ;

’

~ o~~~

I

void loop ()
{
int now = millis();
// SAMPLING TASK MANAGEMENT
if (now — last_sampling_task_time >= SAMPLING_PERIOD)
{
last_sampling_task_time = now;
sampling_task();
}
// CONTROL TASK MANAGEMENT
if (now — last_control_task_time >= CONTROL_PERIOD)
{
last_control_task_time =
control_task();

}

now;
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void sampling_task()
{
unsigned char ecg = generator.getSample () ;

dacl_set_pins(ecg);

int qrs_delay = detector.feedData(ecg) * SAMPLING_PERIOD;

if (qrs_delay != 0)
{
if (first_qrs_detected — false)
{
first_qrs_detected = true;
}
unsigned long new_last_qrs_event = millis() — qrs_delay;
rr_interval_ms = detector.get_rr_interval ()+*SAMPLING_PERIOD;
last_qrs_event — new_last_qrs_event;
next_qrs_event = last_qrs_event + rr_interval_ms;
}
}
void control_task()
{
if (first_qrs_detected = true)
{
unsigned long now = millis();
float now_parametric = ((float)now — (float)last_qrs_event) / (¢«
float)rr_interval_ms;
if (now_parametric > 1.0) // When we have this number greater than <
1.0, last_qrs_event was not refreshed
{
now_parametric = ((float)now — (float)next_qrs_event) / (float)<«
rr_interval_ms;
}
current_setpoint = (unsigned long)( (float)min_setpoint + <«
now_parametricx((float)(max_setpoint — min_setpoint)) );
current_model_reference = (unsigned long)( now_parametric x 5.0f x <«
100.0f );
}

dac2_set_pins(dac2_setpoint_value(current_setpoint));

void dacl_set_pins(uint8_t value)

{

PORTD = value;

void dac2_set_pins(uint8_t value)
{
digitalWrite(dac2_bit0,(value >> 0) & 0Obl);
digitalWrite(dac2_bitl,(value >> 1) & 0bl);
digitalWrite(dac2_bit2,(value >> 2) & 0bl);
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digitalWrite(dac2_bit3,(value >> 3) & 0bl);
digitalWrite(dac2_bit4,(value >> 4) & 0bl);
digitalWrite(dac2_bit5,(value >> 5) & 0bl);

}

unsigned char dac2_setpoint_value(unsigned long setpoint)

{
if (setpoint > RPM_DAC_5V)
{

return DAC2_MAX;

}

else

{

return (DAC2_MAX * (setpoint — RPM_DAC_OV)) / ( RPM_DAC_5V — <+
RPM_DAC_OV);
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