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Resumo

Este trabalho apresenta uma contribui¢fio na modelagem ¢ simulagiio do sistema
respiratorio humano. SZo abordadas as caracteristicas mecédnicas da fisiologia
respiratoria — denominada ventilagio pulmonar — ficando de lado aspectos de natureza
quimica, neurolégica e cardiovascular. Os beneficios da modelagem do sisterna
respiratorio incluem o auxilio 4 pesquisa e ao ensino nas ireas de pneumologia e
fisioterapia respiratoria, de modo a complementar o entendimento e facilitar a
identificacfio de diversas patologias e outros fenmenos clinicos, bem como predizer os
resultados de novos tratamentos e procedimentos. Foram, portanto, estudados diversos
aspectos relacionados a ventilagdio, incluindo a simulagfio e anilise de modelos ja
existentes. Como resultado, apresentamos os efeitos e caracteristicas mais importantes a
serem considerados no desenvolvimento de um modelo matemético mais eficiente e
completo do sistema respiratbrio. Além disso, introduzimos um simulador didatico
capaz de ilustrar, através de uma interface grafica, os principais conceitos relacionados 2
ventilagio pulmonar, constituindo uma ferramenta basica para a simulagio de modelos e
oonceitos mais complexos.




Abstract

This project presents a contribution in modeling and simulation of the human
respiratory system. We focus on the mechanical characteristics of the respiratory
physiology — known as pulmonary ventilation — disregarding chemical, neural and
cardiovascular aspects. The benefits of this modeling include aids to research and
teaching in the fields of pneumology and respiration physiotherapy, in order to complete
understanding and make identification of pathologies and other clinical phenomena
easier, as well as predict the results of new treatments and procedures. Therefore, many
aspects related to ventilation were studied, including simulation and analysis of existing
models. As a result, we present the most important characteristic and effects that should
be considered in the development of a more complete and effective model of the
respiratory system. Besides, we introduce a didactic simulator capable of illustrating,
through 2 graphical interface, the main concepts related to pulmonary ventilation,
integrating a basic tool for the simnlation of more complex models and concepts.
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“ Introducao

Dentre os grandes avangos pelos quais passou a medicing no Gltimo século,
damos destaque 3 evolugiio da pneumologia, irea do conhecimento que lida com o
tratamento e reabilitagio de pacientes com dificuldades respiratérias. Os aspectos
clinicos e médicos da fisiologia pulmonar resultaram em enormes methorias nas técnicas
de ventilagio mecinica e anestesiologia, proporcionando melhores perspectivas de
reabilitagiio e maiores conforto e qualidade de vida aos pacientes. Ainda em meados do
século passado, intensificou-se o desenvolvimento de um novo campo do conhecimento
cientifico, relacionando conceitos de engenharia com outros de medicina e fisiologia, a
chamada engenharia biomédica, ou bioengenharia. Este ramo da engenharia visa
solucionar problemas de ordem médica e bioldgica com as ferramentas disponiveis na
engenharia, de modo a propor novas abordagens a problemas ji conhecidos, porém
nunca antes resolvidos. Utilizam-se para tal finalidade modelos matematicos e

ferramentas de simulagiio, de modo a esclarecer aspectos até entdo desconhecidos.

A pneumologia e a2 engenharia biomédica podem constituir uma poderosa
ferramenta na solugo de problemas de natureza respiratéria, cujos avangos individuais
tém sido imensos, tanto em mecénica, quanto em fammacologia. O objetivo deste
trabalho € o estudo e analise critica dos modelos mecénicos ja propostos, bem como a
determinagfio dos aspectos mecdnicos mais relevantes na fisiologia respiratoria humana
Por aspectos mecinicos entendam-se os fen6menos envolvidos na ventilagio pulmonar —
seja ela ativa (esforgos exercidos pelo paciente) ou passiva (um equipamento externo
controla o fornecimento de ar ao paciente) —, ou seja, sem considerar caracteristicas de
natureza quimica (frocas gasosas), neurologica (ativagio de mosculos) ou

cardiovascular.

A principal finalidade deste trabalho ¢ auxiliar a pesquisa e ensino nas areas de
pneumologia e fisioterapia respiratoria, de modo a complementar o entendimento e
facilitar a identificaciio de patologias e outros fenSmenos clinicos. Um modelo mais

realista e completo, desenvolvido a partir das caracteristicas estudadeas, devera
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considerar miltiplas variiveis ou compartimentos, reproduzindo as heterogeneidades

caracteristicas do sistema respiratorio,

Com este mote serd desenvolvido um simulador didatico para ilustrar, através de
uma interface grifica, os principais conceitos relacionados 3 ventilagio pulmonar,
Pretende-se que tal aplicativo constitua uma ferraments basica para a simulagio de

modelos e conceitos mais complexos,

1.1 Aplicacoes

As aplicagBes de modelos deste tipo sdo diversas, destacando-se o auxilio 3
pesquisa ¢ ensino nas areas de pneumologia e fisioterapia respiratéria e o
desenvolvimento de ventiladores pulmonares e algoritmos de ventilagio mecénica mais

eficientes e robustos.

1.1.1 Simula¢des Computadorizadas

A simulag8o biologica é um recurso de aprendizagem que permite ao estudante
das areas de saide (medicina, fisioterapia, enfermagem) observar o comportamento de
um determinado sistema humano através de um modelo do mesmo, ou seja, de uma
representagdo matematica, grafica ou simboélica do fendmeno. Por exemplo, no caso da
pneumologia, pode-se simular a utilizagio de um ventilador pulmonar ou de uma
maquina de anestesia, com finalidade de treinamento de profissionais, simulando
patologias e complicagSes passiveis de ocorréncia em uso normal de um equipamento

deste tipo.

Utilizando-se ferramentas graficas computacionais, o aluno pode obter na tela do
computador o tragado de grificos associados ou até representacBes tridimensionais de
partes do organismo relacionadas ao fendmeno estudado. Quando o software permite
que o aluno modifique os pardmetros de forma sistematica, a simulagio funciona como
um laboratério experimental, sem que haja a necessidade do estudante dominar técnicas
de trabalho com animais, anestesia, cirurgia, medidas experimentais, etc. Estudos

comparando programas de simulagio com laboratérios tradicionais demonstram que,
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além de os primeiros apresentarem custos até cinco vezes menores, despertaram uma

atitude mais positiva nos estudantes.

O objetivo principal da simulagio é dar aos professores e estudantes uma
oportunidade para estudar fendmenos bioldgicos baseados nas técnicas e ferramentas e
ferramentas existentes em um laboratério tradicional, quando este laboratério ndo estd
disponivel para este tipo de aprendiz. Assim procura-se desenvolver simulagbes que

estejam o mais proximo possivel da realidade.

O uso de simula¢des para o ensino de fisiologia apresenta a grande vantagem de
possibilitar a individualizacdo de componentes fisioldgicos de um sistema mais
complexo, o que dificilmente poderia ser reproduzido na pritica e in vivo em um
laboratério, além de permitir a visualizagio grafica ¢ a mudanga de parimetros e
varidves, incluindo calculo automético de variaveis derivadas e indices. Um simulador
com certo nivel de adaptabilidade ou inteligéncia artificial seria capaz de interagir com o
usuario, mostrando a evolugio (melhoria ou deterioragio) das condigBes do paciente
simulado. As simulagSes computadorizadas ainda evitam problemas éticos e riscos e
desconforto para o paciente, e permitem alta repetitividade nos experimentos realizados,

bem como o registro, anilise e observagiio das técnicas utilizadas em uma simulaggo.

No entanto, modelos geralmente representam de forma incompleta e simplificada
os fendmenos biolégicos reais, podendo levar a falhas e falta de realismo, além de
representarem apenas uma parte da fung¢o de um organismo, estando desconectados dos

seus aspectos mais ampios.

Para estes tipos de programas um modelo detalhado da fisiologia pulmonar, com
multiplos compartimentos ou varidveis, seria capaz de representar de forma bastante
proxima da realidade as interagBes entre as diferentes regides do pulmio, bem como o
funcionamento destas regides, considerando efeitos tradicionalmente ignorados em

modeios e stmuladores.
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Simulagdo e Predicdo de Tratamentos

Extrapolando este conceito de simulagiio educacional, pode-se chegar a um nivel
de complexidade suficiente para sua utilizagio na predi¢io de tratamentos e intervengdes
cirirgicas. Deste modo, seria possivel simular as conseqiiéncias resultantes de um
procedimento deste tipo através da alteragdo dos parimetros do modelo, conhecendo-se

seus efeitos antes mesmo de sua aplicagio no paciente em tratamento.

Acompanhamento On-Line

Com o0s desenvolvimentos na tecnologia de redes e a Internet, torna-se cada vez
mais freqiiente o conceito de acompanhamento on-line de pacientes & distincia. Sistemas
e softwares de acompanhamento de pacientes com problemas respiratérios ja foram
desenvolvidos com bons resultados na identificacio de pardmetros relacionados a certas
patologias. Utilizam, no entanto, modelos simplificados e limitados (Nucci, et al., 1997
[25]). Com um modelo mais complexo, utilizando-se de poucas medigGes,
possivelmente as mesmas ji utilizadas, poder-se-ia realizar um methor diagnéstico,

através da estimagfio dos demais parimetros.

1.1.2 Ventilagdo Mecénica

Um dos principais objetivos da ventilagio mecinica consiste em aliviar total ou
parcialmente o trabalho respiratério do paciente, podendo ainda ser utilizada durante a
anestesia para permitir a manutengio da fungdio respiratéria durante a intervengiio
cirargica. O trabalho respiratorio representa a energia necessiria para movimentar
determinado volume de gis através das vias aéreas e expandir o pulmfio, permitindo que
ocorram as trocas gasosas a nivel alveolar. O movimento de gases através das vias
aéreas, tanto durante a inspiragdo quanto durante e expiragio gera forgas de atrito
opostas 4 diregio do movimento, a0 mesmo tempo em que a expansio dos pulmdes gera
forgas de natureza viscoelastica que comprimem-nos de volta. Durante a ventilagio
espontinea, o paciente desenvolve, por meio dos musculos respiratérios, uma forga

inspiratoria suficiente para vencer as forgas de atrito e as forgas viscoelasticas [1].




| Capitulo 1 - Introduciio 5

As patologias pulmonares representam um aumento das for¢as que se opSem ao
movimento dos gases, aumentando o esforgo do paciente e predispondo a ocorréncia da
fadiga muscular. Os ventiladores pulmonares sfo indicados nestes casos, pois sio
capazes de empurrar 0s gases para o inferior dos pulmdes, de modo a substituir ou
complementar os esforgos espontineos do paciente.

Os ventiladores artificiais operam por meio de modos de ventilagio que definem
a forma como os ciclos ventilatdrios sdo iniciados, mantidos e finalizados. O ciclo
ventilatério inclui tanto a fase inspiratéria quanto a fase expiratéria, podendo ser
totalmente controlados pelo ventilador, assistidos pelo ventilador, em auxilio a um ciclo
do paciente, ou espontineos, sem interven¢do do ventilador. Os ciclos ventilatérios sfo
disponibilizados para o paciente por meio dos modos de ventilagfio, que regulam a forma

pela qual o ar é fornecido ao paciente.

Os wventiladores em geral utilizam modelos simplificados da mecénica
respiratéria — um modelo RC, de resisténcia e complacéncia, conforme ficou
subentendido alguns paragrafos acima, onde foi comentado que o gas inspirado sofre a
acio de forgas de atrito nas vias aéreas e forgas viscoeldsticas nos pulmdes. O
desenvolvimento de um modelo matematico mais completo ¢ condizente com a
realidade viria auxiliar no desenvolvimento de ventiladores mais avancados e de modos
de ventilaciio mais eficientes, capazes de reduzir o tempo de recuperagiio dos pacientes e
mesmo possibilitar a cura de problemas respiratérios mais graves. Além disso, poder-se-
ia desenvolver ventiladores mais robustos, capazes de reduzir a intervengiio humana em
processos de ventilagdo mecinica, evitando erros no ajuste dos parimetros do ventilador,

bastante comuns em casos de operadores menos qualificados.

1.1.3 Tomografia Computadorizada

O diagnéstico por imagem tem se tornado cada vez mais presente no trabalho de
identificagfio de patologias, dada sua alta eficiéncia. Além disso, com o desenvolvimento
de novas tecnologias e o aperfeicoamento das técnicas, os custos de operagdo t8m sido

bastante reduzidos. Para o funcionamento do equipamento, na construcio das imagens
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que mostrardo os resultados ao usuéario, os tomdgrafos necessitam de modelos
detalhados da anatomia e fisiclogia do sistema sujeito ao diagndstico. Um modelo
mecinico mais detalhado pode ser um principio para o desenvolvimento de um modelo
mais adequado para a utilizagdo em tomografos, para uma meihor interpretacio dos

sinais adquiridos e constru¢do de imagens mais realistas.
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nRespiragéo — Anatomia, Fisiologia e Patologias

A respiragio tem como objetivo o fornecimento de oxigénio aos tecidos e a
remogdo do diéxido de carbono. A respiragio pode ser dividida em quatro grandes

eventos funcionais:
1. A ventilagio pulmonar, que € a renovagio ciclica do gas alveolar pelo ar
atmosférico;
2. A difusdo do oxigénio e do diéxido de carbono entre os alvéolos e o sangue;

3. O transporte, no sangue e nos liquidos corporais, do oxigénio (dos pulmdes

para as células) e do didxido de carbono (das células para os pulmdes);

4. A regulagio (no nivel neurolégico) da respiracio e de outros aspectos da
respiracio,

O escopo deste trabaltho se encontra, principalmente, na parte 1 — Ventilago

Pulmonar, especificamente na mecinica ventilatéria. Porém, faz-se necessdrio que

primeiro se entenda a respiragio como um todo, parma que, depois, seus aspectos

mecénicos possam ser focalizados.

2.1 O Sistema Respiratério

O presente capitulo tem como objetivo descrever, de forma sucinta, o sistema
respiratbrio humano, de forma a familiarizar o leitor aos seus diferentes subconjuntos,

bem como seu funcionamento.
O sistema respirat6rio é constituido, basicamente, de duas partes principais:

+ Vias aéreas: comunto de tubos ramificados, que transportam o ar do
ambiente até o interior do corpo humano. S3o encontradas na cabega,
pescogo e torax.
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» Alvéolos: pequenas terminagBes em forma balGes, onde efetivamente
ocorrem as trocas gasosas. S#0 encontrados apenas no torax, como

componentes essenciais do pulmio.

A Figura 2-1 abaixo descreve o aparelho respiratério, mostrando especialmente

as vias aéreas e os alvéolos pulmonares:

Topografia dos Pulmdes
Vista Anterior
Thyroid cartilage

Thyroid gland Cricoid cartifage

Cupula (dome) of plaura "

) T 4 Sttt i Apex of lung
Stemoclavicular joint (= Jugular (suprastemal) notch

Clavicle = . YP _ — =~ fona

15t rib and cartilag Left border of heart

Cardiac noteh of teft lung
Right berder of heart
Left nipple

Horizortal fissune of lung
Oblique fissure of left lung

Right nipple Left dome of diaphragm

Right dome of diaphragm 8 inferior margin of left lung
Oblique fissure of right lung f | 1
Spleen
Inferior margin of rght lung J T Left costodiaphragmatic
AL recess of pleura
Right costodiaphragmatic j
recass of pleura Leit pleural refiection

Right pleural reflection Bare ared of paricardium

Stomach
Yiphoid process

Gallbladder Liver

Figura 2-1 Sistema respiratério

2.1.1 Vias Aéreas Superiores
O termo “Vias Aéreas Superiores’ se refere a todas as partes das vias aéreas que

se encontram acima da laringe.
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As cavidades nasais s@o as primeiras de uma série de estruturas que aquecem e
umidificam o ar inspirado, elas funcionam como um dispositivo de filtragem e
condictonamento do ar atmosférico. A resisténcia que as cavidades nasais empregam ao
fluxo de ar é de substancial importdncia para a mecénica ventilatéria e pode ser
aumentada durante quadros infecciosos e de alergia. Nestes casos (aumento acentuado
da resisténcia das cavidades nasais), a cavidade oral também pode funcionar como uma
via aérea importante.

A faringe € uma via aérea compartilhada com o sistema digestivo. Durante a
degluticio (ato de engolir), a epiglote é empurrada para baixo, de forma a impedir a

entrada de alimentos na faringe, a primeira parte das vias aéreas inferiores.

2.1.2 Traguéia e Bronguios Primarios

A traquéia € a continuagio da vias aéreas superiores e da laringe. Ela é uma
estrutura cartilaginosa que comeca no nivel da sétima vértebra cervical e termina na
segunda vértebra toracica. Neste ponto, denominado carina, se encontram os bronquios
primarios, que sio as primeiras ramificagles, que direcionam o fluxo de ar para os

pulmdes esquerdo e direito,
A Figura 2-2 mostra as vias aéreas principais — traquéia, broénquios primaérios e

bronquiolos.

2.1.3 Pequenas Vias Aéreas

Apbs alcangar cada um dos pulmdes, os dois brénquios priméarios (ou principais)
se subdividem em brénquios secundérios, que se subdividem em brénquios tercidrios e,
assim, sucessivamente. Juntos, estes conjuntos de tubos formam duas 4rvores brénquias,
uma em cada pulmio. Cada brénquio secundério serve um dos cinco lobos dos dois
pulmdes (dois no esquerdo, trés no direito). Cada brénquio tercidrio serve um dos vinte

segmentos bronquiopuimonares.
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Figura 2-2 Traquéia, brdnquios e bronquiolos

Ao se dividirem, os tubos vio se tornando cada vez mais estreitos e com menos
estruturas cartilaginosas em suas paredes. Quando alcancam 1 mm de didimetro, os tubos
Jja ndo possuem mais nenhuma estrutura cartilaginosa e passam a se chamar bronguiolos.
Eles continuam a se ramificar até terminarem nos alvéolos pulmonares. Os bronquiolos
respirat6rios sfo os ultimos bronquiolos, eles sio denominados ‘respiratérios’ porque ja

possuem alguns alvéolos ao longo de suas paredes.




| Capitulo 2 - Respiragio — Anatomia, Fisiologia e Patologi
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O enorme numero de ramificagdes das vias aéreas significa que sua segio

transversal total pode aumentar de 2 a 3 cm’ na traquéia a até 10.000 ¢m” no nivel

alveolar. O niimero exato de ramifica¢Bes das vias aéreas é ainda desconhecido, porém é
sabido que existem, pelo menos, 23 subdivisdes.

2.1.4 Alvéolos Pulmonares

Um alvéolo ¢ uma estrutura em forma de saco, onde as trocas gasosas
efetivamente ocorrem. O oxigénio inalado & absorvido através das finas paredes de cada
alvéolo para a corrente sanguinea, em diregiio as veias pulmonares, enquanto que o

didxido de carbono vindo das artérias pulmonares é exalado de maneira andloga.

A enorme area superficial dos alvéolos, em conjunto a presenca de grande

quantidade de capilares sanguineos nesta regido faz com que estas trocas sejam feitas da
maneira mais eficaz possivel.

Figura 2-3 Aivéolos puimonares
2.1.5 Mdsculos Respiratoérios

Os pulmdes podem ser chetos e esvaziados por dois mecanismos distintos:
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« Movimentos do diafragma para cima e para baixo, que fazem com que a
caixa toracica se encurte e se alongue;
« Elevagio e abaixamento das costelas, o que aumenta ou diminui o didmetro

da catxa tordcica.

Em repouso, a ventilagio normal ocorre, quase que inteiramente, por conta da
movimentagio do diafragma. Durante a inspiraco, a contragdo do diafragma traciona
para baixo a superficie inferior dos pulmdes. Na expira¢do, o diafragma simplesmente se

relaxa e a retragdo elastica dos pulmdes e da caixa toracica comprime os pulmdes.

O segundo mecanismo de expansio dos pulmdes € a elevagiio do grandil costal
(costelas) e ocorre, basicamente, para complementar o primeiro. Dos misculos que
elevam o grandil costal, os mais importantes sdo: retos abdominais e intercostais

intermnos.

A Figura 2-4 a seguir mostra como a contragio do diafragma altera o volume dos

pulmdes.

— Traguéia

Figura 2-4 Configuracio do Diafragma Durante a Inspiracio e a Expiraciio

Associado a0 movimento do diafragma existe um outro mecanismo que auxilia
na fungdo inspiratéria. A drea de aposi¢io funciona de modo a auxiliar na expansio da
parte inferior da caixa toracica através de sua exposicio ao gradiente de pressdo do

abdémen.
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2.1.6 Mediastino

O mediastino € a regifio da linha central da cavidade toracica e se comporta como
uma partigdo entre os dois pulmdes e suas cavidades pleurais. O mediastino se estende
desde a2 superficie posterior do exierno até a coluna vertebral. Lateralmente, ela se
estende até a pleura mediastinal dos pulmdes. A fronteira superior do mediastino é
formada pela linha imagindria descrifa entre a superficie superior do mantibrioc e a
extremidade superior da primeira vértebra tordcica. O diafragma corresponde 4 borda
mferior do mediastino.

E importante notar que o mediastino é uma regifo moével e flexivel que muda de
tamanho e formato constantemente em fungio das atividades ritmicas do coragfio,
pulmdes e parede toracica. Para propositos descritivos, o mediastino é subdividido em
compartimentos: porgio inferior, superior, anterior, mediana e posterior.

Mediastino

Vista Direita Vista Esquerda

Figura 2-5 Visdio geral do mediastino
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As principais estruturas contidas no mediastino sdo as seguintes:

2.2

Eséofago,

Traquéia,

Bronquios priméarios;
Veia cava inferior;
Veia cava superior;
Veias pulmonares;

Artéria aorta.

Patologias Relacionadas ao Sistema Respiratorio

A seguir encontra-se uma breve descrigio de cinco das principais patologias

relacionadas ao sistema respirai6rio. Tal descrigio tem aspecto apenas informativo, nio

visando, contudo, se aprofundar nos aspectos fisiolégicos de cada item.

2.2.1 Enfisema Pulmonar Crénico

O termo enfisema pulmonar literalmente significa excesso de ar nos pulmées,
Contudo, quando de fala de enfisema pulmonar crénico, fala-se do processo que obstrui

e destréi os pulmdes e que, na meioria dos cases, é consegiiente de um tabagismo de

longa duragio.

Alguns efeitos fisioldgicos do enfisema pulmonar sgo:

A obstrugéio bronquiolar, causada por excesso de muco, aumenta gravemente
a resisténcia das vias aéreas e acarreta grande aumento do trabalho
ventilatorio;

A acentuada perda de alvéolos fiteis diminui acentuadamente a capacidade de
difusio dos pulmdes, isto €, diminui sua capacidade de realizar trocas
gasosas;
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« O processo obstrutivo freqilentemente ocorre de forma mais acentuada em
algumas regides do pulmio do que em outras, acarretando em uma ma

distribuigio de ventilagdo.

2.2.2 Ppneumonia
A palavia pneumonia designa qualguer condicio inflamat6ria dos pulmdes na
qual uma parte cu a totalidade dos alvéolos acha-se preenchida por liquido e células

provenientes do sangue.

Na pneumeonia, a fungio pulmonar se altera em diferentes fases da doenca.
Porém, mesmo nas fases iniciais, com o processo pneumonico localizado em apenas um
pulmio, a ventilagio alveolar ji se encontra diminuida,

2.2.3 Asma

A asma caracteriza-se pela contra¢io dos miisculos lisos dos bronquiolos, que
acarreta em extrema dificuldade de respirar. Sua causa mais usual ¢ a hipersensibilidade
dos bronquiolos a substiincias estranhas veiculadas pelo ar (alergia).

Na asma, o didmetro dos bronquiolos diminui mais durante a expiracio do que
durante a inspiragdio, pois o aumento da pressdo intrapulmonar durante o esforgo
expiratério comprime de fora para dentro as paredes dos bronquicles. Se a doenca
persiste ao longo de muitos anos, a caixa toricica pode ficar permanentemente

aumentada de volume.

2.2.4 Tuberculose

A tuberculose 6 uma doenga causada por um bacilo que, geralmente, causa
grande destruigiio no tecido pulmonar, com formagio de muitas areas de fibrose
dispersas pelo pulmfio e conseqiiente diminuigdo da quantidade total de tecido pulmonar
atil.
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Estas alteragbes produzem o aumento do trabalho despendido pelos masculos
respiratbrios para efetuar a ventilagio pulmonar e a diminuicio da capacidade

ventilatoria.

2.2,5 S.A.R.A. (Sindrome da Angustia Respiratdria do Adulto)

A S.AR A € uma grave infecgio dos alvéolos, que faz com que eles se encham
de liquido e, aos poucos, percam sua fun¢io. A S.ARA. pode ter diversas causas,
dentre elas: pancreatite aguda, ingestdo de certas drogas, afogamento, infeccio nos
pulmdes (pneumeonia, por exemplo) e traumas toricicos. No entanto, ainda no se sabe o

porqué de nem todas as pessoas sob tais condicBes desenvolverem a S.AR A

2.2.6 Atelactasia

Por atelactasia entende-se o colapso dos alvéolos. Ela pode ocorrer numa rea
localizada do pulméo, num lobo inteiro ou num pulmio inteiro. A atelactasia pode ser
considerada grave porque ela representa a nio ventilagio dos alvéolos, isto é, a auséncia

de trocas gasosas. Suas causas mais comuns sio;
« Obstruciio das vias aéreas;
» Falta de liquido surfactante revestindo os alvéolos;

+ Pneumotoérax.

2.2.7 Pneumotdrax
O pneumotérax € a presenca de ar 4 pressio atmosférica no espago pleural (entre

os pulmdes e a caixa torcica), causando o colapso dos pulmdes (atelactasia).

O ar entra no espago pleural pelas vias aéreas através de um orificio no tecido
pulmonar, tal como uma costela quebrada ou através de uma fenda na caixa toricica,
causada, por exemplo, por uma lesio externa. Dependendo de como tal abertura permite
a passagem de ar, o pneumotdrax pode ser classificado como aberto ou fechado.
Associado a0 pneumotdrax aberto, ha freqiientemente um som caracteristico referente ao

movimento do ar para dentro e para fora da lesdo. Pneumotérax fechado ou simples é o
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termo usado para quando existe um volume de ar maior do que o normal retido no
espago intrapleural. Esta porgio extra de ar é naturalmente evacuada por mecanismos
fisiolégicos, num periodo de dias a até semanas. Se este volume de ar for
suficientemente grande para interferir nas fungdes normais dos pulmdes, é aconselhavel

que 0 mesmo se¢ja evacuado de forma artificial.

2.2.8 Flail chest

Um outro tipo de disfungfo que pode alierar a mecinica respiratoria é a Flail
Chest. Ela descreve a condigdo na qual trés ou mais costelas estio quebradas em dois ou
mais lugares. As costelas quebradas sio completamente separadas do esqueleto, de
forma que ocorra ‘respiragfo paradoxal’. Isto &, as costelas fraturadas se movem em
diregdo oposta 20 resto da caixa toricica, pois ndo sofrem influéncia dos misculos que

as cercam.

Normalmente, o Flail Chest resulta numa contusdo pulmonar e, freqiientemente,
leva a insuficiéncia respiratéria. A intensidade de movimento paradoxal do peito
depende da extensfio e da localiza¢io das lesbes nas costelas. Ele ocorre de forma
marcante quando as fraturas se encontram na porgio anterolateral do peito, que ¢é
altamente mével.
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“Mecé‘mica Respiratoria

A dindmica da ventilagio pulmonar é determinada pelos volumes, pressdes e
fluxos de ar gerados no sistema respiratorio durante os ciclos inspiratorio e expiratério.
Por sua vez, estes valores de volumes, pressdes e de fluxos sdo determinados por uma
série caracteristicas e propriedades do proprio sistema respiratério e que podem variar de

individuo para individuo e mesmo ao longo da vida do individuo.

Neste capitulo serdo discutidas estas propriedades do sistema respiratorio, bem
como suas variagles regionais. Aiém disso, ser2 explicado o conceito de trabalho

ventilatorio.
3.1 Caracteristicas do Sistema Respiratorio

3.1.1 Pressdes Relacionadas a Respiragdo
A cada movimento de inspiragio, o volume da cavidade toracica é aumentado.

Pela lei de Boyle (P -V =cte ), este aumento de volume acarretard na diminuigio da

pressiio dentro do térax, criando uma diferenga entre as pressdes toricica e atmosférica.

Presséo Pleural (ou Intrapleural) - Py

E a pressio dentro do espago intrapleural, isto €, é a pressdo existente entre o
pulmdo e a parede toracica. Nesta regido, existe um pequeno grau de vacuo (pressdo
negativa), de tal forma que os pulmdes aderem & parede toricica como se estivessem
colados a ela. Em repouso, a pressdo pleural fica em tormo de 5 cmH;0 abaixo da
pressdo atmosférica, enquanto que, durante a inspiragio, esta pressio pode chegar a até

10 cmH0 abaixo da atmosférica.

Pressdo Alveolar (ou Intralveolar, ou Intrapulmonar) — Pawy

E a pressdo entre os alvéolos e as vias aéreas. Quando a glote esta aberta e nfio ha
fluxo de ar para dentro ou para fora dos pulmdes, as pressdes em todas as partes da
arvore respiratoria, inclusive nos alvéolos, sio iguais 4 pressdo atmosférica, isto é, sdo

nulas.
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Portanto, para que haja fluxo de ar para o interior dos alvéolos, a pressio dentro
dos mesmos deve cair até um valor inferior ao da pressdo atmosférica. Assim, enquanto
esta pressdo é nula durante o repouso; durante a inspiragio normal ela atinge cerca de -2
emH,0. Ja durante a expiragdo, ocorrem fenémenos mversos e a pressdo alveolar

aumenta para, aproximadamente, +2 emH;0.

Pressao Transpulmonar (ou Transmural) — Pre

Trata-se da diferenca entre a pressdo alveolar e a pressiio pleural, ou seja, a

diferencga entre a pressio entre os alvéolos e a superficie externa dos pulmdes.
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Figura 3-1 As pressdes reladonadas 3 respiraciio. S§o mostradas as variagSes da pressiio alveolar, da
pressdo pleural, da pressiio transpulmonar e do volume pulmonar durante a ventilaciio normal.
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3.1.2 Volumes Relacionados a Respiracdo

Principais Volumes e Capacidades Pulmonares

Na Figura 3-2, estio relacionados os principais volumes e capacidades

respiratdrias. Seus significados se encontram listados a seguir:

Volume Corrente (Tidal Volume — TV): volume de ar inspirado e expirado
em cada ciclo ventilatério normal. Num adulto normal, vale cerca de 500 m!/,
Volume de Reserva Inspiratoria (Inspiratory Reserve Volume — IRV):
volume de ar que ainda pode ser inspirado ao final da inspiragiio do volume
corrente normal. Num adulto normal, vale cerca de 3000 ml.

Volume de Reserva Expiratéria (Expiratory Reserve Volume — ERV):
volume de ar que, por meio de uma expiragio forgada, ainda pode ser
exalado ao final da expiragdo do volume corrente normal. Num adulto
normal, vale cerca de 1100 m/.

Volume Residual (Residual Volume — RV): volume de ar que permanece nos
pulmdes mesmo ao fim da mais vigorosa das expiragdes. Num adulto normal,
vale cerca de 1200 m/.

Capacidade Inspiratoria (Inspiratory Capacity — IC): é a2 soma do volume
corrente com o volume de reserva inspiratéria. Consiste na quantidade de ar
que uma pessoa pode inspirar partindo do nivel expiratério basal ¢ enchendo

a0 maximo os pulmdes. Vale, num adulto normal, cerca de 3500 ml.

Capacidade Residual Funcional (Functional Residual Capacity — FRC): é a
soma do volume de reserva expiratério com o volume residual, ou seja, é a
quantidade de ar que permanece nos pulmdes ao final de uma expiragdo
normal.

Capacidade Vital (Vital Capacity — VC): é a soma do volume de reserva
inspiratéria com o volume cormrente e o volume de reserva expiratéria, ou
seja, ¢ a maior quantidade de ar que uma pessoa pode expelir dos pulmdes

apos té-los enchido a0 miximo e, em seguida, expirado completamente.
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« Capacidade Pulmonar Total (Total Lung Capacity — TLC): é a soma da
capacidade vital com o volume residual, ou seja, é 0 maior volume que os

pulmdes podem alcangar ao final do maior esforgo inspiratério possivel.
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Figura 3-2 Diagrama dos volumes e capacidades respiratérios

QOutros Parametros

» Volume Minuto: ¢ a quantidade total de ar fresco que se movimenta pelas
vias aéreas a cada minuto. Esse volume é igual ao volume corrente
multiplicado pela freqiténcia respiratoria. O volume corrente normal ¢ de
aproximadamente 500 ml, a0 passo que a freqiiéncia ventilatoria normal é de
cerca de 12 ciclos por minuto. Assim, 0 volume minuto da ventilac3o &, no
geral, 6 litros por minuto.

* Ventilagdo Alveolar: ¢ a intensidade da renovagio do ar nos alvéolos
pulmonares. Contudo, durante a ventilagio basal, o volume corrente é muito

maior do que o volume de ar que efetivamente atinge os alvéolos.
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» Espago Morto: uma a por¢iio do ar que uma pessoa respira nio chega a

alcancar os alvéolos, chegando apenas até as vias aéreas onde nio ocorrem

trocas gasosas, tais como o nariz, a faringe e a traquéia. Estas vias adreas,

onde ndo ocomrem trocas gasosas, sio denominadas de espaco morto. Na

expiraciio, o ar existente no espago morto é exalado primeiro, antes que

quaiquer gés contido nos alvéolos alcance a atmosfera. Por isso, 0 espago

morto ¢ igualmente initil para a remogdo dos gases expiratérios dos pulmdes.

A Tabela 3-1 a seguir mostra os valores médios dos volumes e capacidades

descritos anteriormente (Peters, 1969)

[37].

Tabela3-1 Volumes e capacidades puimonares médios (em mi)

Molumesy/Capakiices 20t1;(|)h:|:os 2;;:1::’05 5(:(:(;‘::105
Capacidade Pulmonar Total 4200 6000 6000
Volume de reserva inspiratério 1950 3000 2000
Volume Corrente 450 600 600
Capacidade Residual Funcional 1800 2400 3400
Volume de Reserva Expiratério 800 1200 1000
Volume Residual 1000 1200 2400
Capacidade Vital 3200 4800 3600

3.1.3 Propriedades Eiasticas

Os pulmdes, assim como 2 propria parede toricica apresentam comportamento

elastico, de modo que é possivel relacionar a pressio gerada pelos misculos

inspiratérios (diafragma) com o volume de ar mobilizado durante a inspiracio. Assim, a
complacéncia pode ser definida como o grau de expansio dos pulmdes para cada
unidade de aumento na pressio (pleural, transpulmonar ou alveolar). Logo, pode-se

definir;

3.1)
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E=— (3.2)
onde C éacomplacéncia, £ a elastincia, P a pressiio e AV a variagio de volume.

Propriedades elasticas dos Pulmdes

A Figura 3-3 mostra um diagrama que relaciona as variagSes do volume
pulmonar as variagdes da pressdo transpulmonar. E importante notar o fendémeno da
histerese, que faz com que tal relagfio seja diferente na inspiracio e na expiragio.
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Figura 3-3 Diagrama de complacéncia dos puimbas

As caracteristicas do diagrama da complacéncia sdo determinadas pelas forgas
elasticas dos pulmdes. Estas forgas podem ser divididas em dois grupos: forgas elasticas
do tecido pulmonar e forga causada pela tensdo superficial.

As forgas eldsticas do tecido pulmonar sfo determinadas principalmente pelas
fibras elasticas e colagenas que constituem seu tecido. E interessante salientar que, além
da histerese, estas fibras também podem apresentar o fenémeno da relaxacgo. Isto ocorre
quando as fibras sdo distendidas por um longo intervalo de tempo.

J4 as forgas elasticas causadas pela tensfio superficial sdo geradas pela tensfio do
liquido que reveste a superficie interna das paredes dos alvéolos e de outros espagos
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aéreos dos pulmdes. Estas tiltimas sfio responsdveis por cerca de um tergo do total das
forgas elasticas presentes num pulmao normal.

As forgas elasticas decorrentes da temsfo superficial modificam-se
acentuadamente quando a substincia denominada surfactante nio estd presente no
liquido alveolar. O surfactante é uma substincia tensoativa, isto &, ele reduz a tensdo
superficial da superficie onde se espalha,

Interagdes entre Pulmdes e Caixa Toracica

A caixa foricica tem suas préprias caracteristicas elisticas e viscosas, similares
as dos pulmdes. Os efeitos das complacéncias do pulmio e da parede toracica se
associam em série para formar a complacéncia total do sistema respiratério. Assim pode-

se estabelecer a seguinte relagio:
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A Figura 3-4 mostra a relagio Pressio x Volume para ambas as componentes,
salientando bem a diferenga de comportamento entre elas.

v

E importante salientar que, apesar de apresentar uma faixa onde seu valor é
constante, a complacéncia € varidvel fora desta faixa, pois o sistema respiratdrio nfio é
linear.

A complacéncia de um individuo jovem e saudivel gira em tomo de
200 mifem H,O porém, este valor varia muito ao longo da vida de um individuo. Em
recém nascidos, por exemplo, este valor ¢ muito menor, pois, como ainda nfo possuem o
sistema respiratoric maduro, nio produzem suficiente liquido surfactante. Certas
patologias, como a fibrose, por exemplo, também podem fazer com que a complacéncia

seja diminuida.

3.1.4 Propriedades Resistivas

A resistincia oferecida pelo sistema respiratorio é ser causada em sua maioria
pelo deslocamento de ar nas vias aéreas (atrito entre o ar e as vias aéreas). Deste modo,
pode-se definir a resisténcia do sistema respiratério como a raziio entre um determinado

diferencial de pressdo nas vias aéreas e o fluxo de ar por ele gerado.

Bt (3.4)

A vazio de um fluido em uma tubulagio pode ter uma configuragio laminar ou
turbulenta. Desta forma, a pressio resistiva contem duas componentes: uma linear e

outra quadritica em fungfio do fluxo. Assim, para determinada vazdo:

Fregsisroa =k - Q@ +k, -Q* (3.5)

Para o sistema respiratério humano, pode-se provar que esta expressio ¢
adequadamente aproximada por:

PWWA = 2’4 - Ql.3 (346)

com FPprgorm, medida em em H,0.
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A principio, a vazio de ar é sempre laminar para as porgdes mais baixas da
arvore bronquica. No entanto, nas grandes vias aéreas que se estendem até os broénquios
com raio maior que 2 mm, a vazio de ar somente é laminar em condigdes de respiragio

basal.

A resisténcia do sistema respiratorio é a soma das resisténcias das vias aéreas e
da parede toricica. Embora nem sempre seja levada em conta, a resisténcia da parede
toracica pode chegar a 60% da resisténcia total do sistema respiratorio.

A resisténcia nas vias aéreas ndo é uniforme ao longo de toda sua extensio. No
entanto ela normalmente é distribuida da seguinte maneira:

» Vias aéreas superiores (nariz, boca, laringe, faringe): 50%
s Traquéia e brdnquios: 30%

= Pequenas vias aéreas (< 2 mm): 20%

E interessante notar que, apesar de teoricamente a resisténcia variar de maneira
inversa ao raio da via aérea, os maiores valores de resisténcia se encontram nas maiores
vias aéreas. Isto ocorre porque as vazdes existentes em cada um dos bronguiolos sio
muito menores do que aquelas existentes nas vias aéreas de maior calibre, Porém, em
quadros patolégicos como asma, por exemplo, esta situagio se inverte pois passam a
existir obstrugdes nos bronguiolos que aumentam significativamente sua resisténcia,

Valores médios de resisténeia para individuos saudiveis variam de 0,6 a 2.4
cm H,0/L/min. Porém, da mesma forma que a complacéncia, os valores de resisténcia

variam muito de individuo para individuo e podem apresentar-se exacerbadas ou
diminuidas na presenca de determinadas patologias,

3.1.5 Propriedades Viscoeldsticas

A viscoelasticidade é uma propriedade mecdnica que prové ao material
caracteristicas liquidas e sélidas. Alguns polimeros e tecidos biolégicos, como o pulmio,
apresentam tal caracteristica. Este comportamento viscoeldstico produz uma modificagio
na complacéncia e na resisténcia do sistema respiratério em fungio da freqiiéncia da
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ventilagio. Tal dependéncia em freqiléncia € possivel de ser prevista, pois a
viscoelasticidade pode ser representada em fungio de um conjunto resisténcia-
complacéncia, transformando o simples modelo RC do sistema respiratério em um

modelo de segunda ordem (dois modelos RC),

3.1.6 Constante de Tempo
A constante de tempo é uma propriedade infrinseca de qualquer sistema
dindmico. Ela depende apenas dos parimetros de cada sistema. No caso do sistema

respiratonio, ela determina o tempo de exalagio num ciclo respiratdrio.

Portanio, o tempo de exalagio de um pulmio irdi depender dos valores de
resisténcia e de complacéncia de cada individuo em cada situagfio. Quanto menor a
resisténcia, maior serd o fluxo expiratério para dada pressdio elastica. Porém quanto

maior a complacéncia, mais lenta serd a exalago.

Assim, a constante de tempo do sistema respiratério sera determinada em fungio
de suas resisténcia e complacéncia, definindo o tempo de esvaziamento do puiméo, que
serd uma fungéo exponencial no tempo, como o descarregamento de um capacitor num

circuito RC.

3.1.7 Diferengas de Ventilagdo devido a regido do Pulmao

A ventilagdo dentro dos pulmdes € maior na sua parte inferior. Isto €, na base,
quando o paciente estd em pé e na parte dorsal, quando o paciente se encontra deitado.
Isto ¢ devido principalmente pela variagio da pressdo intrapleural (ver secio 3.1.2), que
se torna cada vez mais negativa conforme se aproxima da parte superior dos pulmdes
(apice).

Esta diferenca na presso intrapleural causa uma maior expansio do apice ao
final da expiragio (FRC). Assim, na inspiragdo, tora-se mais ficil expandir as bases do
pulmio, visto que estas se encontram menos distendidas do que seu 4pice. Nota-se,
porém, que, para pulmdes de volume muito baixo, esta situacio se inverte, com melhor

ventilagio na regifio superior dos pulmdes.
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3.2 Trabalho Respiratorio

O trabalho mecanico € definido como sendo a energia requerida pelo sistema
para se deslocar determinada quantidade de massa (sélido ou liquido), vencendo as
forgas opostas a seu movimento. Quando respiramos, movimentamos o térax e assim

gastamos energia, neste ato realiza-se trabalho.

Durante a ventilagio basal (respiragio calma e em repouso), a contragio dos
musculos ventilatérios ocorre apenas na fase inspiratéria, sendo a expiragio um processo
quase que inteiramente passivo. Assim, em condigdes normais de respiragiio, os
musculos s6 executam trabalho para produzir as inspiragdes e nfio para causar as
expiracGes. Porém, se, em fungio de alguma patologia, for necessario realizar esforgo

para expirar, o trabalho total da respiragiio sera aumentado.
O trabalho realizado nas inspiragdes pode ser dividido em trés parcelas:

» Trabalho elastico: necessario para expandir os pulmdes, vencendo suas
forgas elasticas e as da caixa toracica;

» Trabalho resistivo dos tecidos: necessario para vencer as viscosidades do
pulméo e da caixa toricica;

« Trabalho resistivo das vias aéreas: necessario para vencer a resisténcia das

vias aéreas ao fluxo de ar.

Fica evidente entio que, em quadros anormais, onde a complacéncia estd
aumentada, ou a resisténcia diminuida, o trabalho respiratério ira crescer. Os trés tipos
de trabalho podem ser visualizados na Figura 3-4, que mostra um grafico da variagdo de

volume em fungio da press8o, ou seja, é um grafico de complacéncia.

Em estudos clinicos, foi observado que, para uma dada ventilagdo, o trabalho
realizado para se vencer as forcas elasticas € aumentado quando a respiragio é lenta e
profunda. Por outro lado, o trabalho realizado para se vencer a resisténcia ao fluxo

cresce quando a respiragiio é rapida e superficial.

Se estas duas parcelas de trabalho forem somadas e, juntas, plotadas num grafico

em fungiio de freqiiéncia respiratoria, poders ser observado que existe uma freqiiéncia
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dtima, na qual o trabalho de respiragio ¢ minimo. Este ponto é considerado o ponto
otimo da ventilagio em termos de esforgo fisioldgico e, em adultos saudaveis se
encontra em torno de 15/min. No entanto, nfio hi uma relagio direta entre este ponto
étimo de trabalho e o ponto 6timo para trocas gasosas.

0,50

Trab. igado a comphiancia

0,25

Variagdo do volume pulmonar {litros)

Variag&o na pressdo pleural {cm H,0)

Figura 3-5 Representaciio do Trabalho Respiratério

A eficiéncia geral dos milsculos respiratorios € relativamente pequena, estando
em torno de 10%. Isto €, normalmente apenas 10% da energia disponivel aos miisculos e
usada para efetivamente mover o ar para dentro e para fora dos pulmdes, restando 90%
de energia, que é dissipada em forma de calor.
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“Reviséo da Literatura

Ligas e Primiano descrevem a evolugiio dos modelos mecéinicos para ventilagio
dividindo-os em dois grupos basicos: modelos classicos e modelos formais. A distingdo
refere-se 4 forma do modelo e das varidveis. Modelos mecénicos cldssicos representam
forcas e deslocamentos como valores escalares, como volume (para representar
deslocamentos generalizados) e pressdo (para representar forgas generalizadas). Modelos
mecdnicos formais expressam essas grandezas como vetores, aplicando principios de

mecanica continua [22].

Os modelos classicos estio associados aos modelos compartimentass, discutidos
mais adiante, e constituem a base do escopo deste trabalho. A seguir € apresentada uma
evolugio dos modelos do sistema respiratorio, seguida pela apresentacio dos modelos
por analogia, provavelmente os mais comumente utilizados. Apresentam-se ainda os
fundamentos da modelagem compartimental e uma revisio de alguns modelos propostos
para a representacio de partes do sistema respiratorio, que serviric como ponto de
partida para 0 modelo mais complexo a ser desenvolvido neste trabalho.

S840 diversas as proposiches de modelos de partes do sistema respiratorio
disponiveis na literatura, sempre aplicados ao estudo de uma particular patologia on 4
simulacio de determinado fendmeno. No entanto sfo sempre modeladas apenas partes
do sistema, permanecendo outros aspectos, varidveis e parimetros ignorados. Para os
tipos de aplicagio sugeridos neste trabalho, serd necessaria a consideragio de diversos
fendémenos combinados, de modo a obter-se um modelo mais completo, para uma
melhor interpretacio do que realmente ocorre durante a ventilagio — e capaz de
proporcionar uma ventilag3o artificial mais eficiente, uma simulacgio mais instrutiva e

educativa ou uma melhor visvalizagio.

4.1 Evolugao Historica

Q primeiro modelo mecinico do sistema respiratério foi proposto em 1956 por
Otis et al. [2], com o objetivo de realizar, através de equagdes matemiticas, previsdes
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tedricas dos efeitos das diferencas locais das propriedades mecénicas na distribuigiio da
ventilaggo pulmonar. O modelo consistia de um tnico compartimento com uma unidade
volume-elastica (E) e outra fluxo-resistiva (R) constantes. Este modelo se baseava na
hipotese de que as propriedades mecéinicas do sistema respiratorio se mantinham
constantes durante toda a respiragédo, sendo independentes do volume pulmonar e do
fluxo inspiratério ou expiratdrio a cada instante. No entanto, verificou-se clinicamente
que esta hipotese somente é razoavel quando o individuo esta sob ventilagio basal, isto
é, quando estd relaxado. Apesar deste modelo ser extremamente simplificado, ji que
considerava o sistema respiratério como um compartimento 0nico, ele é util para a
realizacdo de previsSes qualitativas. O modelo mecinico de Otis é representado pela

seguinte equagio diferencial de pnmeira ordem:

onde, para qualquer instante 7,

P(t) | pressio motriz inspiratoria
p"(t) fluxo instantineo

V(z) volume instantineo

E elastdncia do sistema respiratdrio

R } resisténcia do sistema respiratorio

Este modelo foi utilizado em estudos para prever o comportamento mecinico
respiratério durante a respiragio de repouso, partindo-se do pressuposto de que a forma
de onda da pressio motriz fosse senoidal, sendo sua amplitude, forma e freqiiéncia pré-

determinadas.

Em 1970, Milic-Emili e Pengelly [3] utilizaram o modelo de Otis em varios
testes clinicos, a fim de prever o efeito da adigiio de cargas mecénicas (tubos traqueais)
ao sistema respiratorio. Eles previam que a pressdo motriz nfio deveria se manter
constante na presenca de cargas, mas sim aumentar. Destes testes, foram obtidas as

seguintes observagdes que, de certa forma, comprovavam o modelo de Otis:



| Capituio 4 - Revisdo da Literatura 32

as formas de onda de pressio, volume e fluxo se aproximavam de senéides,
as elastincias e resisténcias do sistema eram constantes,

os valores dos parimetros do sistema eram validos tanto para a inspiracgio

quanto para a expiracio.

No entanto, este modelo apresentava, ainda, algumas limita¢8es:

L

Durante a ventilagio basal, a expiragio envolve um relaxamento passivo do
sistema respiratorio até ser alcancado um volume pulmonar de repouso, que
ndo é necessariamente idéntico ao volume pulmonar minimo alcangado
durante uma ventila¢io estavel com uma pressdo motriz senoidal. Assim, a

forma de onda da pressio motriz nfo era a ideal.

A adig8o subita de carga externa ao sistema (AL e AR) ocasiona a alteragio
da constante de tempo do sistema respiratério. Deste modo, imediatamente
apds a adi¢iio de carga, o sistema nfio fica mais em um estado de equilibrio
elastico, mesmo que a pressdo motnz permaneca com sua forma senoidal

inalterada.

Read et al.,, em 1974, observou que a forma real da onda de pressio motriz

durante a respiragiio espontinea era acentuadamente diferente da fungio senoidal

Verificou que a aproximagciio senoidal previa corretamente a adiglio de cargas eldsticas,

mas superestimava a resposta a adigdo de cargas resistivas.

Entre 1983 e 1984, Milic-Emili, em parceria com o brasileiro Walter de Aratjo

Zin, propés um modelo matematico com base na forma de onda real (fisiolégica) da

pressdo motriz do sistema respiratério e nos valores de elastdncia e resisténcia obtidos a

partir de medigdes clinicas. Tal modelagem permitia prever o comportamento dindémico

do sistema respiratorio na presenga tanto de cargas resistivas quanto elasticas. Suas

previsdes foram comprovadas experimentalmente, validando assim este modelo.
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4.2 Modelos por Analogia

Sdo diversos os modelos analdgicos utilizados para o estudo da mecnica
respiratoria, em funcio dos aspectos que se deseja estudar e da técnica que se utiliza
para fazer inferéncias. A forma de representa¢io também varia com a aplicagio e o nivel
de conhecimento de quem utiliza o modelo, pois se deve entender perfeitamente seu
funcionamento e comportamento. As analogias mais utilizadas podem ser de natureza

elétrica, hidraulica ou mecénica.

A analogia mais comumente utilizada atualmente consiste na associagio do
comportamento do sistema respiratério com sistemas elétricos, devido as similaridades
existentes entre as respectivas grandezas. Modelos deste tipo possibilitam a analise do
sistema respiratorio por meio de ferramentas mateméaticas utilizadas em circuitos, tanto
no dominio da freqiiéncia quanto no dominio do tempo, auxiliando na compreenséo dos
fendmenos associados. Na Tabela 4-1 a seguir siio relacionados os pardmetros da
mecénica respiratoria anteriormente mencionados com seus respectivos analogos

elétricos.

Tabela 4-1 Grandezas da Analogia Elétrica

Pariametros Respiratorios Parametros Elétricos
Resisténcia das vias aéreas Resisténcia elétrica
Complacéncia Capacitincia
Inétcia Indutancia
Pressdo Tensédo
Vazio Corrente
Voilume Carga elétrica

O sistema respiratério, devido 4 sua complexidade, pode ser dividido em
inQimeras partes ou compartimentos, onde cada uma destas partes pode ser representada
por um medelo com as caracteristicas que foram descritas anteriormente. Por
simplicidade, estes modelos s8o geralmente reduzidos, supondo-se a homogeneidade do

sistema respiratorio, ou seja, supondo-se que estas inameras partes tenham
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comportamento semelhante — desta simplificagiio, resulta um modelo que possui apenas

um elemento resistivo e um eléstico.

R
—/ W WAA—0
C — Pressdo
Vazdo
\o]

Figura 4-1 Modelo unicompartimental simples

Este modelo, homogéneo e com um tnico compartimento, formado pela
associagdo em série de um elemento resistivo a outro complacente, é o mais simples e
mais comumente utilizado até hoje. Podem ser adicionados a este modelo basico os
demais elementos que se deseja conhecer, aumentando assim o grau de complexidade do

mesmo.

Quando se deseja modelar o sistema respiratério para condigdes normais de
ventilagio, a inércia € fregilentemente desconsiderada, por assumir valores muito
pequenos — resultando assim em erros normalmente despreziveis. Porém, quando se
deseja conhecer a resposta do sistema respiratério a perturbagdes em alta freqiiéncia, é
comum encontrar associado ao modelo RC um elemento responsivel pela inércia do

sistema’.

Ja foi comentado anteriormente que a complexidade do modelo depende dos
aspectos que se deseja estudar. Caso a2 homogeneidade admitida nos modelos mais
simples for conhecidamente desrespeitada, faz-se necessaric o desmembramento do
modelo em dois, rés ou mais compartimentos. Cada uma destas novas partes
representaria uma regific com caracteristicas similares associadas a diferentes constantes

de tempo. Desta forma, um novo modelo RC, de segunda ordem ou ordem superior,

! Na meio médico 2 inércia é comumente referida por inertancia.




| Capitulo 4 - Revisdo da Literatura 35

deve ser utilizado para representar o sistema respiratério com as chamadas nd3o-
homogeneidades.

Figuta 4-2 Maodelo unicompartimental com efeitos de segunda ardem (inércia)

Modelos mais sofisticados, porém ainda simplificados, podem ser usados com
esta finalidade, de se estudar as nio-homogeneidades do sistema respiratdrio. Estes
modelos utilizam associagBes em série ou em paralelo de componentes RC para
representar as varias constantes de tempo referentes aos varios compartimentos do

modelo.

Figura 4-3 Modelos multicompartimentais

Modelos elétricos mais recentes €m sido empregados na tentativa de se modelar
as viscoelasticidades do sistema respiratorio, adaptando-se muito bem as técnicas de
interrupgdo utilizadas na medigio dos parimetros da mecdnica respiratoria. Nestes

modelos, R, e C, (Figura 4-4) representam as viscoelasticidades do sistema e
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apresentam constante de tempo muito maior do que a dada pela resisténcia e pela

complacéncia do proprio sistema respiratorio.

R

H

Figura 4-4 Modelo com viscoelasticidade

4.3 Modelos Compartimentais

Quando as grandezas fundamentais envolvidas na anilise quantitativa do
funcionamento de sistemas fisiolégicos in vivo esto inacessiveis 4 medida direta, deve
ser feita uma estimagio destes valores, através do uso intensivo de modelos mateméticos
que liguem as variaveis acessiveis aquelas inacessiveis, partindo de hipoteses estruturais
sobre seu funcionamento. Modelos compartimentais t€ém a vantagem de possuir uma
formulagfio simples e intuitiva, pois se baseiam no principio da conservagio da matéria.

Como caracteristicas e escopo da utilizacdio de modelos compartimentais, temos:

« 2 identificacio da estrutura do sistema, permitindo a utilizagio do modelo

para determinar a natureza de mecanismos fisiolégicos especificos;

« a estimaciio de quantidades nio mensuriveis diretamente, como parimetros e
variaveis internas ao sistema;

» a predigio e o controle de varidveis fisiologicas inacessiveis a intervengles
diretas — como por exemplo a ventilagio de pacientes, feita para um sistema
n3o homogéneo, com variadas caracteristicas intrinsecas, através de uma

Onica via;
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e a otimizagio de ftestes clinicos, possibilitando a obten¢io da maior

quantidade de informagfio com o menor nimero de medidas necessario.

O sistema respiratorio pode ser enquadrado nesta situagdo, pois, no caso de um
modelo que represente as n¥o-homogeneidades do sistema, nem todas as medidas
estardo acessiveis, devido a impossibilidades fisicas ou mesmo quantidade excessiva de

sensores.

4.3.1 Conceitos Fundamentais

Compartimento

Um compartimento € um conjunto de maténia que se comporta de maneira
homogénea (Figura 4-5), com propriedades fisicas bem definidas. Deve-se notar que um
compartimento ndo possui necessariamente um contorno fisico bem definido; no
entanto, a quantidade de um determinado material em um determinado espago
fisiologico é freglientemente associada a um compartimento. As particulas contidas em
um mesmo compartimento sio influenciadas por forgas que provocam sua transferéncia
a outro(s) compartimento(s), tendo todas as particulas a mesma probabilidade de migrar
a outro compartimento, pois sfo indistinguiveis pelo sistema. A transigio de um
compartimento a outro ocorre através de alguma barreira fisica ou transformacio
quimica. Associa-se ainda a cada compartimento uma caracteristica de volume ou

tamanho.

Figura 4-5 Distribuicdo nlio-homogénea (A) e homogénea (8) de matéria. Apenas o volume B pode ser
considerado um compartimento
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Modelo Compartimental

Um modelo compartimental consiste em um conjunto de compartimentos,
interconectados entre si. As conexSes representam fluxo de matéria entre os
compartimentos. Freqiientemente existem entradas (do ambiente externo) em um ou
mais compartimentos, bem como saidas, que caracterizam excregio de material ao
ambiente externo. Neste caso, trata-se de um modelo compartimental aberto. Caso nio
haja troca de material com o meio externo, tem-se um modelo compartimental fechadb.

Figuma 4-6 Exemplo esquamético de um modelio compartimental genérico

A Figura 4-6 mostra um exemplo de um modelo compartimental esquematico e
genérico. Este seria um modelo a cinco compartimentos, sendo que as concentragBes dos
componentes A e B se influenciam entre compartimentos consecutivos, com uma
entrada exdgena no compartimento 1 e saidas (excregBes) nos compartimentos 1, 2 e 5.
Percebe-se neste modelo que sfo acessiveis i leitura apenas os valores nos
compartimentos 1 e 4. Estes compartimentos sfo ditos acessiveis 4 medida, enquanto os

demais s8o inacessiveis.

4.4 A Bomba Inspiratéria
A chamada bomba inspiratoria, constituida pela caixa toracica e pelos miscuios
inspiratorios, € responsivel por transmitir comandos inspiratdrios autométicos e

voluntirios a ventilagiio alveolar através da aplicagiio de forgas expansivas aos pulmées.
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Seu funcionamento é de extrema importdncia para a fisiologia respiratbria e para a
patofisiologia de diversas doengas. As maiores dificuldades em se estudar seu
funcionamento com relagfio a sua estrutura tdm origem na disposicio geométrica
exiremamente complexa de seus elementos ativos e passivos. As apresentacdes a seguir
referem-se 4 evolugio dos modelos mecanicos desta parte componente do sistema

respiratorio.

4.4.1 Evolucdo

O modelo mais simples considera o pulmio e a parede toracica como sélidos
elisticos com uma pressdo de distensio do pulmdo dada por P,, —P, (pressio
alveolar menos pressio pleural) e Fp, —F,, (pressio pleural menos pressio da
superficie corporal) para a parede tordcica. Além disso, os miisculos inspiratérios sfio
agrupados em um tnico esforgo AP, aplicado 3 parede toracica. Assumindo que o
fluido intrapleural € incompressivel, chega-se i restrigfio de que a variagio de volume do
puimio € equivalente 2 variagio de volume da caixa toricica (v, = ¥, ). Este modelo
consegue abranger uma certa quantidade de manobras, sendo inadequado para as
variagdes dependentes de fregiiéncia do pulmio.

Fio

Al

Figura4-7 Modelo da caixa tordcica com um grau de liberdade (Kaye, 1997)
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O modelo for entdo expandido para dois ou mais compartimentos
(Ver = vy + vy, +...), cada um com propriedades mecinicas proprias, como descrito por
Otis, Mead, ¢ Mount, unificados por Lorino. Além disso, estes modelos nio mais
consideravam o pulmio como puramente eldstico, mas apresentando efeitos de segunda
ordem (complacéncia, resisténcia e inertincia). Ainda assim, esses modelos tinham
problemas para grandes deslocamentos volumétricos, pois nestes casos, efeitos antes

despreziveis para pequenas variagdes de volume, tornam-se significativos [22].

A maior parte dos modelos considerava a parede toracica como de um tnico grau
de liberdade no relaxamento, ou seja, em deformacdes que nfo envolvem esforgos
musculares ativos da caixa toricica. Mais tarde, pesquisadores tentaram analisar as
contribuigSes individuais da caixa toricica e do abdémen. A teoria mostrava que o
gradiente de pressio dominante que regia o movimento da parede toricica durante a
respiragdo era determinado pela diferenga entre a pressio intra-abdominal com relagio &
pressdo da superficie corporal. Acreditava-se ser o gradiente de pressio gerado pela
contragdo do diafragma durante respiragio normal. Goldman e Mead sugeriam que o
diafragma fosse capaz de agir sobre todo o sistema respiratério. Qutros debateram a

hipotese e argumentaram que outros misculos também seriam necessérios [22].

Mead postulou um segundo mecanismo, a area ou zona de aposicio, para
considerar efeitos diretos da pressio abdominal sobre a caixa tordcica, desenvolvendo
com Loring um modelo com este mecanismo associado aos efeitos do diafragma.
Primiano, argumentando que estes modelos funcionavam apenas para padrdes
respiratorios normais, propds um modelo com trés graus de liberdade que considerava os

movimentos paradoxais® observados em neonatos e pacientes tetraplégicos [22].

Recentemente, diferentes abordagens tém sido utilizadas no estudo do
fancionamento da bomba inspiratéria. Uma delas utiliza técnicas baseadas em imagens

{tomografia computadorizada, ressonfincia magnética) para descrever as agbes dos

? Estes movimentos ocorrem devido a ndio utilizagio de determinados musculos respiratorios que
normalmente seriam acionados na respiragdo normal. Isto ocorre particularmente em pacientes
tetraplégicos e em neonatos, ou recém-nascidos.
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musculos inspiratérios através de mudangas geométricas correspondentes (Gaulthier et
al., 1994; Paiva et al., 1992; Whitelaw, 1987; Whitelaw et al., 1983). Outro tipo de
sbordagem utiliza modelos com multiplos graus de liberdade, come ja desctito
anteriormente (Angeliflo et al, 1997, Bem-Haim e Saidel, 1990; Borick e Rodarte,
1997, Petroll et al., 1990; Primiano, 1982; Ward et al., 1992). Os modelos apresentados
2 seguir representam alguns aspectos e técnicas bastante interessantes utilizados na
modelagem de partes do sistema respitatério.

4.4.2 Modelo de Wilson

Wilson, et al. (1999) [38] utilizou um modelo matematico da caixa toricica para
analisar e determinar uma representagio quantitativa e testavel da hipétese, hd muito
aceita, de que os miisculos respirat6rios conduzem a caixa toricica ao longo da trajetoria
onde o trabalho respiratéric é minimo. O modele utilizado considera o sistema
respiratorio como sendo de comportamento elastico e linear, podendo ser expandido
tanto por acio de uma pressio extema, aplicada 4s vias aéreas superiores (ventilagio
passiva), quanto por forgas ativas dos misculos respiratorios (ventilagio ativa), A Figura

4-8 mostra um esquema do modelo utilizado,
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Figura 4-3 Modelo com miitipios graus de liberdade, representando esquematicameante as costelas e os
méscuios intercostals (Wilson et al., 1999)
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Um aspecto interessante deste trabatho é a consideragio de miltiplos graus de
liberdade — conseguida por analogia a um modelo mecinico linear com solugdo por um
sistema de equagdes diferenciais — bem como um métode de calcular o trabalho
respiratério. No entanto, o pulmiio é modelado como um compartimento tinico e

homogéneo, com valores de pressio e volume anicos.

4.4,3 Modelo de Ricci

Uma nova abordagem, elaborada por Ricci et al. (2002), propde que a bomba
inspiratoria seja descrita através de um modelo simples com trés graus de liberdade
regidos por um conjunto de equacdes diferenciais, utilizando dados de entrada obtidos
por reconstrucdes e medigSes fisiologicas por meio de ressonidncia magnética, resultando
ém simulagdes numéricas mais realistas de seu comportamento. Desta forma, abrir-se-ia
a possibilidade de se prever o impacto de doengas ou de intervengBes médicas (por
exemplo, cirurgias de reducfio de volume pulmonar em casos de enfisema, paralisias
parciais de diafragma ou outros misculos respiratorios, ou em ventilagio mecinica) na

fungio do sistema respiratério [23].

Este modelo serd detalhado mais adiante, no momento em que for feita uma
anghse critica dos trabalhos estudados.

4.4.4 Modelo de Kaye

O trabalho de Kaye (1997) trata da integra¢io de um modelo mecénico do
comporiamento fistolégico do sistema cardio-respiratério com wum ambiente
tridimensional virtual e interativo. Sua idéia é, desta forma, associar parimetros
fisiologicos com suas correspondentes interpretagdes em termos de anatomia
tridimensional [22]. O modelo mecdnico considera, devido is aplicagGes propostas, os
elementos da caixa toricica, incluindo as caracteristicas regionais associadas aos
misculos e sub-compartimentos da bomba inspirat6ria. Assim, as patologias associadas

séio puramente mecdnicas, como perfusdes no térax ou paralisias parciais.
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O modelo mais complexo, de onze graus de liberdade, é desenvolvido com o
auxilio de outros dois modelos parciais, um com um {mico grau de liberdade e outro com
seis graus. SHo sempre utilizadas analogias mecinicas, sendo obtidos os volumes e
pressdes em cada regifio do sistema em fungdo dos esforgcos dos diversos misculos
respiratorios. O modelo respiratorio final (o {rabalho ainda adiciona caracteristicas da
mecnica cardiovascular), € bastante complexo, contanto com componentes laterais para

a caixa toracica e o diafragma e considerando a influéncia do mediastino®.

Apesar de considerar apenas as caracteristicas da caixa foricica e dos
mecanismos responsaveis pelo seu funcionamento, a modelagem proposta por Kaye &
bastante interessante, pois consiste em um modelo com multiplos compartimentos e
graus de liberdade, sendo capaz de observar aspectos regionais do acionamento dos
misculos da ventilagio. O trabalho serd mais detalhadamente estudado no proximo
capitulo.

4.5 Efeitos Gravitacionais

4.5.1 Modelo de Tarczy-Hornoch

As caracteristicas regionals no enchimento dos pulmdes sfo bastante
importantes, pois a superinflagio pode causar lesdes ou pneumotéraxes nos pulmdes, o
que pode vir a causar deficiéncias nas trocas gasesas. Um efeito adicional 2 reforgar esta
tmportincia consiste na infludncia dos efeitos gravitacionais sobre a ventilagio
pulmonar’. Resultados de tomografia computadorizada de pacientes com S.ARA.
(Sindrome da Anglstia Respiratéria do Adulto) indicam um gradiente vertical de
enchimento (Gattinoni et al., 1988). A influéncia dos efeitos gravitacionais se faz mais
relevante em tratamentos que utilizam liquidos durante a ventilagio (ou em patologias
que provocam aumento de liquido no pulmio), intensificando os efeitos da densidade do
fluido inspirado [24].

? O mediastino funciona como uma membrana que separa a caixa tordcica em duas partes, movendo-se
livremente de forma a manter pressdes iguais em ambos os lados [22].

* No funcionamento normal do sistema respirat6rio ocorre um gradiente de pressdes devido as diferencas
de concentraghio verticais do fluido intrapleural causadas por agio da gravidade.
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Este modelo introduz a modelagem de caracteristicas regionais do préprio
pulmio, em adi¢do aos modelos da caixa toracica discutidos anteriormente. Apesar de
considerar apenas um aspecto especifico da mecénica do sistema (efeitos estaticos),
desprezando efeitos resistivos e de perda de carga, o trabalho apresenta aspectos bastante
interessantes na modelagem multicompartimental, com resultados bastante conclusivos.
Mais uma vez, este modelo sera discutido com maior nivel de detalhamento na préxima
se¢do, onde apresentaremos suas principais caracteristicas e alguns resultados de

simulagdes,
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-2 Anadlise e Simulacdo dos Modelos e Efeitos
.Envolvidos

Analisaremos agora os principais modelos apresentados no capitulo anterior, de
modo a apresentar uma discuss#o com maior enfoque nos efeitos mais importantes
presentes no sistema respiratério. Os modelos foram estudados e simulagBes foram
realizadas, procurando-se avaliar a relevincia dos aspectos e efeitos considerados no

desenvolvimento de um modelo mais amplo e abrangente.

5.1 Efeitos Gravitacionais - Modelo de Tarczy-Hornoch [24]

5.1.1 Introdugao

A importincia de caracteristicas regionais no enchimento dos pulmdes ja foi
comentada anteriormente neste trabalho, constituindo uma das principais motivagdes do
desenvolvimento do mesmo. O modelo aqui discutido considera estas caracterfsticas na

anélise dos efeitos causados pela agio da gravidade no enchimento dos pulmdes.

O enchimento regional dos pulmdes depende da pressdo transpulmonar local

(Prp) que € a diferenga entre a pressio alveolar local (2,;,) e a pressdo pleural local

(Pp. ). Apesar de £, ser uniforme ao longo de um pulmio bem inflado com gés, isto
néo ¢ valido quando existe pressdo hidrostatica originada por colunas de liquido nas vias
aéreas — esta é uma condigio comum em algumas patologias pulmonares,

principalmente proximo a ou em FRC. Assim, a pressio de boca (P,,) entregue por

ventiladores artificiais néio reflete necessariamente a pressdo alveolar local (2, ).

Apesar de o gradiente vertical de pressio pleural ser aproximadamente uniforme
em um pulmfo cheio de gis, ele pode variar consideravelmente do fopo 4 base do
puimio se alguma doenga, fluido de edema ou liquido terapéutico aumentar o peso do
pulmdo [24]. Mesmo que a pressio pleural (P, ) média puder ser estimada pela
utilizacgio de um cateter esofageal, é clinicamente impraticivel medir o gradiente

vertical de 7, .




|_Capitulo 5 - Andlise e Simulagio dos Modelos e Efeitos Envolvidos 46

Para explorar 0 modo como o peso do pulmio e as forgas hidrostaticas podem
afetar as pressdes pleural e alveolar regionais ¢ assim causarem variagdes regionais ao
longo de gradientes verticais no enchimento dos pulmdes, Tarczy-Hornoch et al. (2000)
desenvolveram um modelo matemético multicompartimental do pulmio suspenso em
um térax expansivel com forma constante, conforme a Figura 5-1. O modelo original foi
desenvolvido para analisar a influéncia da ventilagdo liquida parcial e total. Estes
aspectos ndo serdio aqui comentados, sendo o modelo tratado apenas para o caso de

ventilagdo com ar.

5.1.2 Consideractes e Hipoteses

A distribuigdo regional de volumes pode ser verificada mais facilmente a partir
de um modelo com multiplos compartimentos dispostos verticalmente zo longo de um
gradiente gravitacional. Assim, o modelo proposto consiste de compartimentos, ou
‘fatias’, empilhadas verticalmente e envoltos por uma caixa toricica de forma constante.
Os compartimentos sfio de forma arbitraria, mas com segio transversal uniforme, de area
constante. Apenas situagbes estaticas, sem fluxo, foram consideradas. Uma via aérea

fornece gés no ponto médio de cada compartimento,

Para este modelo, considera-se que os fatores que regem o volume alveolar de
um compartimento sio sua complacéncia, seu volume residual e a respectiva pressdo
transpulmonar. A complacéncia varia com as propriedades elasticas do tecido e com as
tensdes interfaciais entre o gis de enchimento e a parede alveolar. Por simplicidade,
foram assumidas curvas pressio-volume (P x¥') lineares (Figura 5-2) — desta forma, o
modelo nfio atinge a capacidade pulmonar total (TL.C), mas sim um volume préximo ao
maximo antes que a curva se torne ndo-linear. A parede toracica, compreendendo a caixa

toricica, o diafragma e o abdémen, é inflada na faixa linear da curva PxV .



| Capitulo 5 - Andlise e Simulagio dos Modelos e Efeitos Envolvidos 47

. -CHEST WALL _PLEURAL
g e s SPACE

¥ ¥ ==
‘o)
b.‘Pm
i P
T e ol
S-peePy
2 Halt
Height
e ]
]
]
’ Prwwe
" hrissue Vrssue | J’
[ PP
. £ Compartment e
_tpdlqbv-g '“ “ r\. nsom
.‘
'.
| "
oy Poy,
Vrissue
s Pirn
=es e|--7
n
4 L. Of---Py,

Figura 5-1 Esquema do modelo multicompartimentai do pulm&o considerando apenas efeitos
gravitacionais. O esquema mostra # compartimentos apbs sua inflagio. O retingulo de altura Huoex
representa o espago pleural. A traquéia transmite a pressSo da abertura das vias aéreas (P,,) até os »
compartimentos.

A pressdio transpulmonar £, ¢ calculada como a diferenga entre a pressio no
interior ( £, ) e no exterior do puimio (P, ). No pulmio inflado, P, é uniforme e é igual
a pressdo aplicada na via aérea (P,,, como na Figura 5-1). A pressio pleural P, em

qualquer ponto resulta da pressdo pleural no topo do pulmio (P.,,) adicionada da
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pressdo devida ao peso do pulmio e do fluido acima daquele ponto. A densidade do
tecido pulmonar e seu conteiido determina o gradiente relativo de pressio pleural. O
valor absoluto de P, no topo, P, é determinada pela parede toracica, que neste
modelo é tratada como um tnico compartimento. Da mesma forma que para o pulmao,
por simplicidade, foi assumida uma relagio P x¥ linear para a parede toricica (Figura
5-2). A pressio pleural no ponto médio do puimdo, determinada a partir de P,,, e dos

pesos do pulmio e do fluido de enchimento, deve ser igual A pressfio pleural absoluta
necesséria para distender ou contrair a parede tordcica. Isto permite a determinacio de

FPorg-
%% Volume Torad

et orado 100 Y0 AFTLC SAL PFC PFC]égR

65

TORAX
13 * 0
0+ t . ——t ; et
-20 -10 0 10 20

Pressao (anH20)

Figura5-2 Relagies entre pressiio e volume dos pulmies e parede toricica usadas no modelo
matematico

5.1.3 Equacionamento
Segundo as consideragSes descritas e referindo-se ao i-ésimo compartimento, o

sistema pode ser descrito a partir das seguintes equagdes. O volume do i-ésimo
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compartimento (V,) resulta de seu volume residual (Vgr; igual a FRC), sua

complacéncia (C ) e a pressdo transpulmonar local ( 2, ; )y

KZVRV'+C})‘I‘P:‘ (5-1)

H

O volume residual ¥, ¢ igual ao ¥, total, do pulmio inteiro, dividida pelo

nimmero total 7 de compartimentos:

VRV

VRV:’ = (5-2)

A complacéncia total do pulmio C,, é caiculada como a diferenca entre o
volume na capacidade total (V,,.. ) e ¥, dividida pela pressio de picoem V., P, -

Ve =V,
Cor :L'@P_IW) (5.3)

pico
P, depende da tensdo interfacial entre o pulmio e o ar — no artigo, foram

utilizados valores determinados empiricamente por Tarczy-Homoch et al., 1996, 1998,

que podem ser vistos no alto da Figura 5-2 para os fluidos estudados. A complacénecia C

para o i-ésimo compartimento foi calcuiada dividindo C,; pelo nimero total n de

compartimentos em paralelo:

c=Cu (5.4)

R
Ppp; da equagio (5.1) € calculado pela diferenga entre a pressdio alveolar P,
média no interior do i-ésimo compartimento (E’; ) e a pressio pleural local P,, média

no exterior do mesmo (2, ; ):

PfPi‘—'E—PPL' (5.5)

H

*No modelo proposto, a complacéncia, tratada como ¢ « » € calculada para o fluido de enchimento x, que
poderia ser ar, salmo ou perfluoroquimico (PFC). Aqui, os indices x serdio suprimidos, pois se trata apenas
de ventitag#o com ar.
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}TA: ¢ a pressio aplicada & traquéia (P,,) mais a pressio hidrostatica exercida
pelo ar — esta pressio depende da densidade p e da altura de coluna de fluido H,. No

caso do ar, a densidade pode ser tomada como nula, simplificando a equacio:
E: =P (5-6)

H,, que desta forma torna-se desnecessario no restante dos calculos, é calculado
como a soma das alturas dos i—1 compartimentos acima do i-6simo compartimento,
incluindo a espessura do tecido e do fluido. A altura de tecido, representando a espessura
do tectdo pulmonar e do sangue dentro de cada compartimento, adiciona-se a altura dos
compartimentos e, conseqlientemente, 3 altura da coluna de fluido. O volume do tecido

Veoas € tratada como uma camada de altura 4, . A altura do compartimento inflado é

tecido

h,, de forma que a distincia total até o meio do i-ésimo compartimento &;
(h ecido + hi ) i-1
H, = 20, 5 (o +1,) (5.7)

A presséio pleural média para o compartimento, P;,, na equagdo (3.5), & a média

de P, nos compartimentos vizinhos 20 i-ésimo, P, @) (acima) e Py, , (abaixo):

P+ P
PPLi:(i(l—l)z‘—PL])‘ (58)

A pressio P, abaixo do i-ésimo compartimento ¢ a soma das pressdes

exercidas pelos pesos dos compartimentos acima e seus conteidos mais a pressio

pleural P, , no topo do pulmio. Em termos de densidades e alturas, temos

{considerando que o fluido inspirado & o ar e que sua densidade & nula):
Fors = Popo 1 My Prvcia (5.9)

A solugfio do sistema considera um volume alvo ¥, para o preenchimento do
pulmio. Surge entio uma nova equagio que relaciona este volume com a soma dos

volumes V| dos n compartimentos:
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Vae =2V, (5.10)

e substituindo a equacdo (3.1) na (3.10), temos:
Ve = Z;(VRH + Py, C) (5.11)

Substituindo os valores das equagbes de (5.2) a (5.9) em {5.11), e utilizando no

momento £,, =0, pode-se calcular um valor tnico para P,,,. Substituindo este valor

nas equagdes anteriores, determina-se seqiiencialmente para cada compartimentio os
valores de volume, altura, pressio pleural, pressio de via aérea e pressio transpulmonar.

Isolando P, , por meio de alguma algebra, chega-se a relagio a seguir:

P, = ( Ppr’co )I:VRV‘Vinf_n(nC RV) B pﬁmezn (’—lJ:| (5.12)

pico

Até o momento, os célculos foram feitos para o caso em que P,, = 0. De modo a
casar o valor de P, caiculado para o ponto médio do pulmio (P, ) através das

equagdes (5.1)(5.13) com o valor de P,, imposto pela parede toricica, equagdes (5.14)
e (5.15) a seguir, todas as pressdes hidrostiticas calculadas anteriormente devem sofrer
um deslocamento (offsef) pela adigdo de uma constante igual a diferencga entre estas duas

pressdes. Para determinar a pressdo pleural P, ,,, no ponto médio do pulmio, deve-se

identificar em que compartimento se localiza este ponto. Assumindo um gradiente linear

para Py entre as fronteiras dos compartimeritos, temos P, , em uma fragfio & entre as

bordas superior e inferior do i-6simo compartimento dada por interpolagéo:
Py, = PL(r’—l)+a(PPLi _PPL(H)) {5.13)

a fracio o deve ser escolhida de forma que P, caia sobre o ponto médio do pulmio

inteiro, e seja iguala Py, ..
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Para determinar a pressdo pleural P, necessaria para atingir um dado volume
toracico Vyy , utilizamos as equagles a seguir. ¥, ¢ a soma do volume de gis V., e do

volume total de tecido V, ,,, sobre todos 0s compartimentos:

Vi =Ve + 2 Vo (5.149)

A relagio pressio-volume da caixa toricica segue a mesma relagiio que o
pulmio:

Vog =Vpro+Cop Poy (5.15)
onde ¥y, , corresponde & intersecglio com o eixo de volume e C,,, € a complacéncia da
parede toracica. A diferencga entre P, obtido pelas equagdes (5.15) e (5.13) fomece o

valor a ser adicionado a P,; e P, ,. Das equagdes (5.14) e (5.15), temos:

1
Cew

P, = (Vinr D Vissie -Vm) (5.16)

Conversdo entre Altura e Volume

Assumindo que a forma do tbrax seja constante, podem-se converter variagdes de
altura em variagdes de volume. Assume-se também uma forma cilindrica para o t6rax®,
com uma relagio S entre a altura H,, e o didmetro d (raio r).

Hos oy gt
=g Cup=33) )

Utilizando relagdes de areas e volumes, chega-se 4 seguinte relagiio, que forece

uma forma de conversio entre o volume V, e a altura 4, de cada compartimento, dada a

area A da secdo transversal do pulmédo:

vV
h =-L 5.18
y (5.18)

i

¢ Qualquer forma poderia ser assumida para o pulmio e caixa tordeica; no entanto, optou-se por utilizar a
mesma forma considerada no artigo,
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5.1.4 Simulacdes

Parametros

Os parimetros utilizados no modelo em estudo foram escolhidos de modo a
simular o pulmio esquerdo de um humano adulto ereto (extraidos de Forster et al,. 1986
apud Tarczy-Hornoch et al., 2000) estimando o pulmio como sendo duas vezes mais
alto do que largo (f =2). A capacidade pulmonar total foi admitida como 2700 m/,
bem como o volume alvo (¥, ; =¥},). Estes valores levam a uma altura H,,, =251 cm
e largura de 12,5 cm. Foram utilizados cinco compartimentos (# =5). O volume total

do tecido pulmonar (parénquima e sangue) foi utilizado como 400 m/ .

Os parimetros escolhidos para a parede tordcica foram F,, =2000mi e
Cep =120mlfcmH ,0 . O volume residual V;, foi definido como uma porcentagem
fixa de 20% de V.. A complacéncia C,, foi calculada a partir do valor de

P

vieo = 30 emH ,O , para o ar, conforme sugerido por Tarczy-Hornoch et al., 1996, 1998.

Resultados

As equagdes do modelo foram implementadas no software Matlab, de modo a
simuld-lo numericamente. Os resultados foram comparados aos obtidos por Tarczy-
Homoch et al. (2000) para os mesmos parimetros, mantendo-se as mesmas unidades
para os valores. Para novas simulag3es, as unidades de volume foram convertidas para

L, de altura para m e de complacéncia para L/cmH,0, de forma a compatibilizar os

valores com a liferatura em geral.

Os grificos a seguir apresentam os resultados obtidos nestas condigdes. O
primeiro deles, Figura 5-3 (a), mostra as distribuigdes das pressdes alveolar, pleural e
transpulmonar ao longo do pulmio. O segundo, Figura 5-3 (b), mostra o volume de cada
um dos » compartimentos. Note que a altura em ambos os graficos foi considerada

como crescente de baixo para cima.
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Figura 5-3 Gréficos de pressiio (a) e volume (b) para 5 compartimentos, Py = 0 @ Cow = 120 cmH0

Por motivos de comparagfo, sdo apresentados na Figura 5-4 a seguir os
resultados apresentados no artigo estudado. Os resultados mostram que ocorre um
gradiente de pressdes (e volumes) ao longo da diregio vertical do pulmio, o que resulta

em uma diferenga de aproximadamente 5cmH,0 entre o primeiro e o Wltimo

compartimento.

7 O artigo analisa, de forma comparativa, os resultados para ventilag#o liquida parcial e completa, utilizada
principalmente no fratamento de pacientes com S.AR.A. O grafico referido mostra os resultados obtidos
em simulagBes com o uso de solugio salina e PFC (perfluocarbono). No caso de ventilagio liquida h4 uma
pequena alterago das equagdes, devido principalmente 4 alterag#io da densidade do fluido inspirado; estes
aspectos ndo apresentam relevéncia para o presente trabalho.
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Variacbes

Foram feitas ainda mais trés simulagBes, uma para 100 compartimentos
(n=100) e o restante dos parimetros ignal, outra para uma entrada de pressio na via
aérea ndo nula (P, =5 cmH,0 ) e outra para complacéncia da parede toracica reduzida

(Cew =60mlfcmH,0). Os resultados sfo apresentados a seguir com os respectivos

comentarios.
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Figura 5-5 Gréficos de pressiio {(a) e volume {(b) para a = 100, Py = 0 € Cow = 120 cmH 0

A Figura 5-5 mostra os resultados para a primeira destas simulagBes, com um
numero aumentado de compartimentos (» =100). Percebe-se que, como esperado, nio
ocorre variagio nos valores, ficando os grificos apenas mais definidos (note que,
aparentemente, as retas iniciam mais abaixo do que antes e terminam mais acima; isto
ocotre porque 2 altura € tomada no centro dos compartimentos e, desta forma, com um
maior nimero deles, os centros ficam a distincias menores das bordas).

A Figura 5-6 a seguir mostra os resultados da segunda simulacdo, para
Pio =5cmH,0 . Utilizou-se ainda n = 20, mantendo os demais parimetros inalterados.
Percebe-se que ocorre apenas um deslocamento positivo de mesmo valor nas pressdes,
conforme esperado, sem alteracBes de outros valores.

A filtima simulagio, Figura 5-7, mostra os resultados para complacéncia reduzida
(Cep =60ml/cmH,0), ainda com n =20. Percebe-se que ocorrey um aumento nas
pressdes pleural e alveolar e uma redugSo na pressio transpulmonar. Isto ocorre porque,
com a redugiio da complacéncia da caixa toricica, esta se torna mais rigida, tendendo a
retornar a sua posigao de repouso com maior intensidade. Desta forma, a pressdo pleural
eleva-se, pois o conteiido existente entre o pulmio e a parede toricica fica mais
comprimido. Ha ainda um pequeno aumento na pressio alveolar, conforme sugerem as
equagbes (3.13) e (3.16), pois a pressBo pleural exercida pela caixa toracica deve
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i -se 4 pressdo pleural no ponto médio do puimio. Conseqgiientemente, como o
aumento na pressdio pleural foi maior que o aumento na pressfio alveolar, a pressiio

transpulmonar, definida como a diferenga entire as anteriores, torma-se menor.
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Figurs 5-7 Griéficos de preasiio (a) ¢ volume {(b) paran = 20, Py = 0 € Cow = 60 cmH,0
5.1.5 Comentarios

Este modelo possui1 como caracteristicas favoriveis a consideragiio de aspectos
regionais no interior do pulmdo, através da utilizagio de compartimentos. No entanto, o
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modelo ¢ estatico, considerando apenas os efeitos eldsticos do sistema respiratério e
negligenciando efeitos dinimicos, como viscosidade e perda de carga, bastante
importantes para um estudo mais completo do sistema. Percebe-se que os efeitos
gravitacionais sdo importantes e devem ser considerados, pois chegam a apresentar

variagdes elevadas na pressio e volume dos compartimentos - da ordem 5 emH,0 .

QOutra caracteristica interessante do modelo é sua independéncia de um ntmero
fixo de compartimentos, com posi¢io fixa, dependendo os parimetros de alguma fungio
determinada (no caso uma interpolagfio linear). Desta forma, a qualidade dos valores
pode ser melhorada com o aumento da quantidade de mformagdo (o aumento do nimero
de reservatorios). A possibilidade de se utilizar algo semelhante na modelagem de
efeitos de viscosidade pode apresentar vantagens e desvantagens. Como desvantagem,
na verdade um aspecto a ser estudado com maior cautela, temos o possivel aumento da
dificuldade de se determinar equages da dinimica que sejam independentes de posicio.
Por outro lado, temos como vantagem o fato de que com o aumento do nimero de
compartimentos ocorre uma diminuigdo na espessura dos tubos que fomecem o fluido
aos pulmdes, com alteragGes nas caracteristicas do escoamento, isto aproximaria o
modelo do sistema real, pois os bronquiolos tornam-se cada vez menores antes de

atingirem os alvéolos.

5.2 Analogia Elétrica — Modelo de Bonassa [40]

Este item apresenta uma modelagem matematica feita por analogia elétrica,
proposta por Bonassa em 1997 [40]. O modelo utiliza a técnica de Bond Graphs, ou
grafos de ligages, explicada no Apéndice L

5.2.1 Equacionamento

Em 1997, Bonassa propds um modelo de um uanico compartimento
(viscoelastico) baseado no método de Bond Graphs, visando simular guaiquer modo de
ventilagio (pressio e/on volume controlados). Este modelo inclui, além do sistema
respiratdrio humano, com diafragma, pulmdes e vias aéreas, também fontes externas de
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esforgos, que representam o ventilador pulmonar mecinico. A finalidade deste modelo
era o estudo e avaliagBo do esforgo {ou trabalho) muscular exigido do paciente em
ventilagio assistida. Com estas caracteristicas, tornou-se possivel através do modelo a

simulagio de ciclos respiratorios espontineos controlados.

O modelo foi desenvolvido através de analogia elétrica, sendo o sistema
respiratbrio comparado a um circuito elétrico. O circuito elétrico analogo utilizado é
mostrado na Figura 5-8 a seguir.

CH,

Fc()

- C

.
b
iy
It

PIEP

P P ;I-__ Pm(t)

Figura 5-8 Circuito elétrico anklogo ao sistema respiratério com pulméo de um Gnico compartimento ¢
atundo através de um ventilador mecénico

Este circuito possui elementos particulares dos ventiladores automaticos, como a
pressdo suporte, PS(z), a PEEP (Positive End Expiratory Pressure) e as chaves (CH,,
CH, e CH,), utilizadas na selegio dos modos de ventilagio. Os parimetros e ajustes
respectivos a estes itens serdo feitos de modo a elimina-los ou simplifica-los em nossas
simulagBes. Desta forma, foi selecionado o modo de ventilagio mais simples, 0 volume
controlado, que consiste do ajuste de um determinado volume forecido ao paciente
através de certo fluxo e com uma freqiéncia de ciclos também ajustada Todos os

demais parimetros foram ajustados neste sentido.
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A Tabela 5-1 relaciona os parimetros (varidveis de energia e elementos passivos)

utilizados no desenvolvimento deste modelo.

Tabela 5-1 Parfimetros do Modelo por Bond Graphs

Parametro Descri¢iao
R =R, Resisténcia intrinseca do ventilador (cmH,0/(L/s))
R =R Resisténcia do ramo inspiratdrio do circuito do paciente
i (emH ,0/(L/5))
R, =R, Resisténcia do tubo endotraqueal (cmH ,0/(L/s))
R =R Resisténcia do ramo expiratorio do circuito co paciente, incluindo
i S valvula de exalagiio (cmH ,0/(L/s))
R, =R, Resisténcia das vias aéreas do sistema respiratério (cmH,0/(L/s))
C=C,+C, ComPlacéncia do sistema respiratorio, incluindo pulmio e caixa
T | toracica (L/emH,0)
P, =P(t) Pressio suporte (cmH, 0)
P, =P, Pressio na via aérea {cmH ,0)
P, =P, (1) Pressiio eldstica (cmH ,0)
B, =Py (t) Esforco inspiratério do paciente (cmH ,0)
av, [dt Fluxo controlado (Z/min)
av, jds Fluxo de demanda (Z/min)
av, /dt Fluxo na via aérea (L/min)
dv, [dt Fluxo inspiratério (Z/min)
av, [dt Fluxo expiratorio {L/min)
V, = V(t) Volume corrente (L)

A Figura 5-9 a seguir mostra 0 Bond Graph completo deste sistema, com suas
fontes de energia (pressdes e volumes) e seus elementos passivos (resisténcias e
complacéncias). Novamente, é importante ressaltar que nem todos os parimetros
mostrados no grafo serfio utilizados nas simulagdes.
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Figura 5-9 Bond Graph do sistema respiratério humano e ventilador puimonar mecinico

A partir do modelo em Bond Graph do sistema e, considerando as relages
existentes entre os seus elementos, é possivel chegar a uma série de equagdes que

descrevem o comportamento dindmico do sistema respiratério. As principais delas sio:

Fluxo Inspiratério:
av, av\ v, dv, v,
PO-R| —L—— |- 2+R,—24+R. 24P (¢
dV7__[ @ ‘[dt dt] cTha T E’P()}
dt R, (5.19)
av v, av,
P(t)~R ————-(R, +R,)—=+P_. (¢
dV?_[() e R R) m()]
dt (R +R,) (5.20)
Fluxo Expiratdrio:
@y _By (5.21)
dt R,
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v, [ +(R, +R) +Pm(t)]

_ 522
dt R, (5-22)
Variagdo do Volume Corrente:
arv v, V. dv,
w, |PORG ey S " Pur0)] | e ) G
dt (R, +R,) R,
(5.23)
Lidl
dVg PO & 1

1

“R+R, )+[ + J—[%+(R3 +R5)%+Pm(t)] [(R_R_) - ](5 24)

5.2.2 Simulacbes

A partir do modelo idealizado por Jorge Bonassa, foi possivel simular, utilizando
planilhas em Excel, varias dinimicas respiratorias, sendo seus resultados mostrados a

seguir. Em cada simulagiio foram alterados os pardmetros relativos as caracteristicas do

pulmio humano (resisténcia e complacéncia), de forma a simular patologias, sendo que

0s pardmetros relacionados aos ajustes do ventilador (esforgos externos) foram mantidos

0s mesmos para todos 0s €asos.
Os ajustes do ventilador foram os seguintes:
» Modo: Volume Controlado
¢ Volume:1 L
« Fluxo: 30 L/min

Caso 1: Individuo Saudavel

Complacéncia: 0,2 (L/emH ,0) Resisténcia: 90 (cmH,0/(L/s))
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Figura 5-12 Caso 1: Volume
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Caso 2: Complacéncia Aumentada

Complacéncia: 4 (L/cmH,0) Resisténcia: 90 (cmH,0/(L/s))
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Figura 5-13 Caso 2: Presaio
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Figura 5-15 Caso 1: Volume
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Caso 3: Complacéncia Diminuida

Complacéncia: 0,01 {L/cmH,0)

Resisténcia: 90 (cmH ,0/(L/s))
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Figura 5-18 Caso 3: Volume
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Caso 4: Resisténcia Aumentada

Complacéncia: 0,2 (L/cmH ,0)

Resisténcia: 150 (emH,0/(L/s))
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Figura 5-21 Caso 4: Volume
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Caso 5: Resisténcia Diminuida

Complacéncia; 0,2 (L/cmH,0) Resisténcia: 20 (cmH,0/(L/s))
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Figura 5-24 Caso 5: Volume
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5.2.3 Comentarios

A partir dos resultados das simulages é possivel concluir que o modelo é valido,

pois para todos os casos as saidas foram aquelas esperadas, isto é, representam padrdes

fisiolégicos conhecidos.

Casol - Individuo saudavel: a pressdo alveolar se mantém razoavelmente
constante e num patamar de 45cmH;0. A constante de tempo, isto é o

esvaziamento passivo do pulmiio se d4 em torno de 18 segundos.

Caso 2 — Complacéncia elevada: A pressdo alveolar ainda se mantém num
patamar razoavel, em tomo de 45cmH,0. No entanto a constante de tempo se
apresenta muito elevada, em tomo de 360 segundos. Isto indica que o
paciente nio consegue expirar grande parte de seus pulmdes antes que outro
ciclo respiratorio seja disparado pelo ventilador,

Caso 3 — Complacéneia baixa (S.A.R.A.): Devido i rigidez dos pulmdes, a
pressio alveolar atinge um pico de 140cmH:0, o que pode ser prejudicial ao
tecido pulmonar. A¥m disso, o esvaziamento dos pulmdes se di de forma
extremamente rapida, sendo caracterizado por um alto fluxo expiratério (em

torno de 60L/min) e uma constante de tempo extremamente baixa,

Caso 4 — Resisténcia elevada (Asma): A pressio alveolar se apresenta num
patamar perigosamente elevado, enquanto a constante de tempo também se
apresenta elevada (em tome de 30 segundos) fazendo com que a respiragiio se
dé de forma lenta.

Caso 5 — Resisténeia baixa: A diminuvigio da resisténcia do sistema
respiratéria se reflete numa baixa pressdo alveolar, acompanhada de um

rapido esvaziamento dos pulmdes (constante de tempo em tomo de 4

segundos).
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5.3 A Bomba Inspiratoria — Modelo de Ricci [23]

5.3.1 Introdugdo

Q modelo proposto por Ricci et al., 2000 [23] pode ser enquadrado na categona
de modelo formal, como descrita no capitulo anterior. Este modelo propde a utilizac8o
de imagens geradas por reconstrucdes tridimensionais obtidas por ressondncia magnética
(MRI, magnetic resonance imaging) para descrever agles dos misculos inspiratorios
através de variagles geomeétricas correspondentes. Sfo utilizados trés graus de liberdade,
com um conjunto de trés equacgdes diferenciais com os dados de entrada obtidos através
das imagens.

5.3.2 Modelo
O modelo proposto por Ricci et al., 2001 considera dois compartimentos (Figura
5-25). a caixa toracica (RC, rib cage) e o abdémen (AB), com todas as se¢les sagitais

idénticas ao longo de d,. A caixa toracica inclui dois elementos rigidos /, e I, sendo

que I, pode girar em tomo de sua &ncora na coluna vertebral rigida (angulo a)e I,

pode transladar horizontaimente.

O compartimento abdominal inclui dois elementos deformaveis I, e d,, sendo
que d, pode se transladar horizontalmente e /, tem sua posigio e orientagio definidas
pelos movimentos de RC e pela elongagio do abdominal obliquo &, (£ é o 4ngulo

eatre [, e d,).

O diafragma € representado por uma membrana elistica associada a um
componente muscular ativo. Possui uma finica linha de mnsergio ao fundo de RC inferior
e apresenta a forma de um domo cilindrico (Whitelaw et al., 1983 apud Ricci et al.,
2001). A porgiio vertical do domo esta inserida no RC inferior, relacionando-se com o
compartimento abdominal. Quando o diafragma se contrai ¢ desce, RC fica exposta,

através desta zona de aposicdo (Z a pressio abdominal positiva resultante,

qops)z

provocando a expansdo da caixa toracica. A altura / da zona de aposigio determina a
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posigo do diafragma —~ h decresce, do volume residual (RV, expiragdo maxima) até
quase zero, na capacidade pulmonar total (TLC, mixima inspiraciio) (Cluzel et al., 2000
apud Ricci et al,, 2001). O dngulo y define a inclinagdo do limite inferior do domo do
diafragma sobre a horizontal, e é usado para calcular o volume correspondente.

,f><

(b}

(s

Figura 5-25 Modelo proposto por Ricd et al., 2001. (a) mostra uma projecio lateral de (b), esboco
tridimensional do modelo

A posigio geométrica do modelo é determinada através de trés graus de
liberdade: a posi¢iio d,, de RC, a posigio d,, de AB, e k.

As forgas que atuam no sistema respiratdrio sdo devidas 3 acio dos misculos

toracicos (), dos muasculos abdominais (F,,, — transversus abdominis e F,_, — rectis

abdomini) e do diafragma (7,,). Estas forcas e as caracteristicas de AB e RC
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determinam as pressGes abdominal € pleural, p, e p,. Os misculos sdo representados

no modeio como uma combinacio em paralelo de um elemento ativo, um elemento
elastico e um elemento viscoso (o elemento viscoso foi desprezado no diafragma por
simplicidade). As equag¢Bes a seguir relacionam os esforgos citados com as

correspondentes deformagdes provocadas:

d, -1 d
F,=F, o0)+k,~—%+B, L (5.252)
b, .
lar B lOar iar
F,=F, .()+k, o 1 B, 5 (5.25b)
Oar Dar
Fo=F. ()+k, L/l YN B, 4, (5.25¢)
IOa'a lOaa
Faia —toa
T = Tatoce )+ 2 g 0= (525d)
od

sendo & a rnigidez elastica, B a viscosidade, /, o comprimento de referéncia do

F

aa—at

elemento e I F

p=at? ar—at ?

e T, . fungBes do tempo dadas.

O balanco de forgas fornece as seguintes equacdes:

27T 4,
Po—p, =4 (5.26a)
d,

F,=F, senf+05p. 1 cospf (5.26b)
{Fp + 1y, seny + I, senfp-05p, 1, -05p,1, cos B)cosa =

pp cosax (5.26¢)
=| 1, +1, + Ty, cosy — I, cos f+0,5 p, I, senB | sencx

2 sence

A equacio (4.2a) corresponde a Lei de Laplace, fomecendo o equilibrio entre a

diferenga de pressdo através do diafragma, sua curvatura e sua tensio. As equagles
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(4.2b) e (4.2c) descrevem o equilibrio das forcas horizontais nos nddulos livres
localizados nas bases de RC e AB.

Manipulando as equagdes (4.1) e (4.2) chega-se a um sistema de duas equagdes

diferencias com trés incognitas:

{dp =fbd, d,,h

i =gld .8 (5.27)

com uma terceira equagio vinda da hipdtese de que o conteido do volume abdominal é

incompressivel:

Vpld o dy,h)=cte ouVy(d,.d,, h)=0 (5.28)

5.3.3 Comentarios

A abordagem utilizada neste modelo é bastante interessante, pois sugere uma
forma de obtengfio de medidas de dificil acesso. No entanto, 0 modelo ndo se aplica
adequadamente ao estudo em execugio. Isto porque trabalha com o tipo de modelagem
formal, utilizando distdncias ao invés de volumes e pressdes, necessitando ainda de
equipamentos adicionais e parimetros inacessiveis. O modelo de ventilagio pulmonar
desejado deve lidar, em uma abordagem clissica, com o comportamento mecinico do
sistama respiratorio, pois se desejam os valores de pressic e volume nos diversos pontos

de interesse do sistema respiratério.

Isso ndo implica, no entanto, que o trabalho ndo possa contribuir no
desenvolvimento de um modelo mais completo, pois a utilizagdo de imagens de MRI
pode ser de grande valia na determinacio de parimetros inacessiveis. Por exemplo, no
caso de utilizagdes praticas do modelo no tratamento ou na previsio de tratamentos para
um paciente especifico, o diagndstico por imagem pode auxiliar na obtengio ou
estimagio dos pardmetros mais importantes, de uma forma antes impossivel (ou

extremamente desconfortivel para o paciente).
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Em termos de mecinica respiratoria, o modele é um tanto limitado, possuindo
poucos graus de liberdade; sua contribuigiio é entdo pegquena para no estudo da caixa
toracica e da bomba inspiratéria — sendo suprimido, por exemplo, pelo modelo

apresentado a seguir.

5.4 Caixa Toracica — Modelo de Kaye [22], [39]

Na dissertacdio de Kaye, 1997, sdo apresentados quatro modelos sucessivos da
mecinica respiratéria, sendo o mais simples com um grau de liberdade e o mais
completo com onze graus de liberdade®, compreendendo efeitos de regionalidade na
atuacdo dos musculos respiratérios. Os modelos intermediarios apresentam dois e seis
graus de liberdade. A proposta do autor € utilizar estes modelos associados a um modelo
cardiovascular da respiragio na implementagio de um sofiware de simulagio

tridimensional para a analise de traumas toracicos.

Os modelos sugeridos por Kaye acrescentam caracteristicas regionais de
acionamento dos musculos respiratérios, dando multiplos graus de liberdade 4 caixa
toracica. Abordam elementos bastante particulares do sistema respiratério, como o
mediastino e a jungfio comum {(common junction), além de um tipo de trauma, o
pneumotdrax’ (exceto no primeiro modelo, o mais simples). S3o elementos bastante
importantes e especificos para a traumatologia; no entanto, continuam interessantes em
um modelo que enderecga as heterogeneidades da ventilag8o.

5.4.1 Introdugao

A abordagem utilizada por Kaye, 1997, para modelar os processos fisiolégicos
consiste no desenvolvimento de uma representacio do sistema e de seus componentes,
descrevendo-os, juntamente com suas propriedades e restriges, em termos de equagdes
de equilibrio de forcas e volumes. As equagBes relacionam forgas atuando sobre os
componentes em fungio do tempo, e siio expressas como equagbes diferenciais

¥ As equagBes para este modelo nfio s&io apresentadas no trabalho.
® O pneumotérax consiste em uma perfiragdo da caixa tordcica, permitindo que o ar entre e saia do espago
intrapleural, provocando colabamento do pulmaéo.
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ordinarias. Desta forma, os modelos sfio dirigidos pelas entradas (por exemplo, forcas
desenvolvidas pelos milsculos respiratorios, pressfo nas vias aéreas, pressio da

superficie corporal, etc.) [22].

Desta forma, diversos comportamentos fisioldgicos interessantes foram obtidos
naturalmente. O autor afirma que nfo se especificou a priori nenhuma simplificagio
para alguma patologia em especial, sendo os resultados obtidos através da aplicagiio de
um tratamento rigoroso baseado em principios fisicos, acarretando em ganho de
flexibilidade para modelar uma grande faixa de comportamentos fisiologicos.

5.4.2 Fundamentos

A equagiio basica para modelos classicos relaciona uma somatbria de diferencas
de pressdio com uma fungo de volume, suas derivadas e as derivadas de diferencas de
pressdes [221:

SAP=f(V,V,V,..., AP) (5.29)

Na formulagfio classica, o sistema respiratério é modelado como uma série de
compartimentos rigidos ou deformaveis através dos quais o gas flui. A variavel AP
representa uma diferenca de pressdio, tipicamente entre os extremos de um
compartimento ou através de uma superficie. Esta equagiio expressa um equilibrio de
forcas em uma dada estrutura em funglio de um deslocamento generalizado daquele
componente (V) e de forgas generalizadas (AP ).

Sendo a anatomia respiratéria modelada como estruturas viscoelasticas,
conforme ja citado, as relagdes entre AP e V para cada estrutura incluirio apenas
volume e sua primeira derivada. Linearizando a equagdo (5.29) por truncamento de uma
expansio de Taylor em torno de um ponto de operagio (F,, ¥, ) [22]:

3 (AP - AR,) = %(V—Vo)+ %(Vﬂrﬁ,) (5.30)
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As variagbes em torno de um ponto de operagdo serdo representadas por letras
minusculas, reduzindo-se assim a equagiio (5.30) na forma geral das equagBes utilizadas

nos modelos a partir de agora:
Z@:iwl—ﬁ (5.31)

Nota-se que o coeficiente (3f/8¥) do volume é a complacéncia e o coeficiente

(6f / 61}) da primeira derivada do volume ¢ a resisténcia.

Nas descrigdes de Kaye, sfio utilizadas analogias fisicas com o sistema
respiratorio. Sdo utilizados discos sem massa movendo-se no interior de cilindros (ver
Figura 5-26b como exemplo), atuados por geradores de forga ativos (denotados por F')
¢ elementos mecénicos passivos (denotados por ). Estes atuadores representam
musculos, em geral, e os elementos passivos representam o comportamento mecinico
dos tecidos correspondentes. Os elementos passivos foram implementados como
elementos viscoeldsticos, sendo seu comportamento dependente de resisténcia e

complacéncia (f(x)={(1/C)x + Rt) e com resposta de primeira ordem (com constante de

tempo 7 =RC).

5.4.3 Modelo de Um Grau de Liberdade

0O modelo mais simples mostrado pelo autor coincide com o modelo mais comum
encontrado na literatura. Baseia-se na hipé6tese de que qualquer variagio de volume da
caixa toracica resulte em uma igual variacio no volume dos puimdes — na verdade do
pulmdio, pois ainda € considerado inico pulmio como representagio de ambos. Isso
ocorre porque o fluido intrapleural transmite integralmente as forgas da caixa toricica

para os pulmdes, devido a incompressibilidade de seu contetido.
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Peo

R.J W

APcwn

(a) (b)

Figura 5-26 Modelo de 1 grau de liberdade, (a) mostra as varidveis do sistema e (b) mostra o respectivo
modelo esquemético de discos @ dilindros proposto pelo autor

Equacionamento

A fisiologia ¢ modelada com trés equagdes. A primeira, equagio (5.32),
representa a restrigio de volume citada acima. A segunda, (5.33), expressa o equilibrio
de forgas generalizado na parede tordcica. A terceira, equacdo (5.34), representa o

equilibrio de forgas generalizado no pulmio, que também é uma estrutura viscoelastica.

Vew = Vi (5.32)
1 .
(P.PL — Pps )"’ Abepns = C—VCW +Rey Vop (5.33)
oW
1 )
(Pao —PrL)= “C—VL +R, v, (5.34)

L

onde p representa pressdes e v volumes, com indices significando L para pulmio,
CW para parede toracica (chest wall), PL para espago pleural, BS para superficie
corporal (body surface) e AO e AW para vias aéreas (AO para boca — airway opening
— e AW para o interior das vias — airway). Os parimetros podem ser visualizados na

Figura 5-26. Note que R, engloba as resisténcias de via aérea R, e de resisténcia do
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tecido R;r. O termo Ap.y,, representa o esforco generalizado (uma diferenca de

presséo efetiva) exercida pelos musculos respiratorios da caixa toracica,

Implementacdo

De modo a simular o modelo de um grau de liberdade, foi necessdria a
introdugio de uma quarta equagiio, a de igualdade de fluxos. A hipotese ¢ bastante
razoavel, visto que a variagio de volume da caixa toracica deve ser acompanhada por
uma variagfo igual do conteudo do pulmio. Desta forma,

Vew =V, (5.35)

Assim, dadas as igualdades (5.32) e (5.35), podemos abandonar os subscritos e
utitizar simplesmente v e v. Em seguida, somam-se as equagdes (5.33) e (5.34), de
modo a eliminar a incognita p,, . Isto resulta em uma equagio diferencial de primeira

ordem, com uma incognita e um termo de excitagio:

. 1 i
v (RCW +R, )"' v ( + —J = (pAO — Pgs )"‘ APy (5.36)
Cow €,

Note que no lado direito da equagio temos a soma de trés termos,
correspondentes & entrada forgada. Desta forma, pode-se aplicar valores ndo nulos, ou
mesmo fungdes de tempo, em qualquer um dos termos, de modo a simular ventilagio
ativa e passiva. Se este termo for p,, , teremos ventilagio passiva com pressdo positiva,
para pacientes entubados — este é o tipo predominante de ventilagdo na atualidade. No

caso de pg., temos ainda ventilagio passiva, porém agora com pressio negativa —
utilizada nos antigos pulmdes de ago. Finalmente, no caso de Ap,,, ndo nulo, temos

respiragiio comum, ativa, exercida espontaneamente pelo paciente através dos musculos
respiratorios. Desta forma, pode-se simular diferentes comportamentos com a
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combinagiio de dois destes efeitos, como, por exemplo, pacientes em desmame'®, que j&

comegam 3 fentar respirar sem dependéncia extema,

Simulagdo
Para simular o funcionamento deste modelo, determinamos sua fungfio de
transferéncia, a partir da equagéio (5.36). Utilizando a Transformada de Laplace chega-se
a:
v i

Ao s(R., +RL)+( ! +LJ
C,

Cw CL

(5.37)

A equagio (5.37) foi simulada no software Simulink, com a entrada e os
pardmetros definidos em rotinas de Matlab. A entrada utilizada foi de quarto de seno
com amplitude padrio de 7 cmH,0 e periodo de 4 s, conforme a Figura 5-27.

Entrada

defta pcwm (cmH20)

Figura 5-27 Entrada padrio utilizada nas simuacSes do modelo de 1 6L

** O desmame consiste na retirada do paciente do ventilador mecénico, quando j4 hé uma meihoria
suficiente em seu estado clinico que permita sua independéncia. Nos momentos anteriores ao desmame o
paciente comeca a apresentar esforgos espontineos, que indicam sua recuperagfio.
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A malha de Simulink € mostrada na Figura 5-28. Foi utilizado o algoritmo ode45

para a solugio da equagio diferencial, com um tempo de simulagio de 6 5.

nUMEE)

W

Erdrada

Ly

pewm den(s)

Funcze de
Transterenola

(utech

Fen2

dw

pao - (u 7 CI)

Fond

(RI® )

Fen

dv

TALS palv

dusdt

dv f dt

S

h 4

pakv
ppl

dw

]

powm

Figura 5-28 Malha para simufagiio do modelo de 1 GL. Os blocos intermedisrios realizam as operaghes
algébricas com os resultados parciais

Foram feitas simulagles para trés conjuntos de parimetros e condigdes miciais.

A Tabela 5-2 a seguir mostra estes valores. Os parimetros da primeira simulagio foram
obtidos de Kaye, 1997 [22], sendo os demais variagdes individuais de algum parimetro.

Tabela 5-2 Parimetros e condicBes iniciais utilizados nas simulagtes

Parametro Simulagio 1 Simulacéo 2 Simulacio 3
Ry 03 cmH,OfL/s | 0,3cmH,0/L/s | 03 ecmH,O/L/s
R, L7emH,0/L/s | 0,2emH,0/L/s | 1,7emH,0/L/s
Ceow 015 L/emH,0 | 015L/emH,0 | 015 L/cmH,0
C, 0,5L/femH,0 | 0,5L/femH,0 | 015L/cmH,0
Pgs 0 0 0
Pao 0 0 0
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Um quarto tipo de simulagfio foi realizado utilizando-se p,, e p,; como
entradas. Seus resultados, no entanto, nic serdo mostrados, pois seu efeito € idéntico ao

de uma entrada de Ap.y,, , como pode ser visto na equagio (5.36).

Resultados

Desta forma, temos como resultados para a primeira simulagio os seguintes

grificos.

7 T T 7 T 08 T T T 13
[} S-S AR 8 YRR SR S A - L Bl e e S R A 1
[ E——— foenfurneaas FUNPONN TSR e resereeees Nr /e o
5 T . E. .......................................... -
g g (/1] i S [ . |- [ — [—— L7 A .
:Eq ) SP— A $oamemmnnren fresmnfoann et framramenfon [ - =
2 H @
E H s Dafrrerranas TSP RS DRSS, ¥ R P I S ~
a 3}.- .' i e
.:! : 0 3freserandios [ Foemmeeernes herererener Frrernnegeas frmrnunanan f
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Figura 5-29 Resultados parn a primeira simulagio. (n) mosira a entrada utilizada; (b) mostra o volume
ni caixa torécica € no puiméo; {c) mostra o respectivo fluxo; (d) mostra as pressies pleural e alveolar
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Entrada

(b)

Pressoss
2
—_ $ : %n.
=3 : 23
-] "":" |- 3 i
2 : i H
; i g
z | 4

oy
t(s) t{5)
(c) (d)

Figura 5-30 Resultados para a segunda simulaciio, de um paciente com resisténcia reduzida (em relacio
8o individuo sadio da primeira simulacio). (a) mostra a entrada utilizada; (b) mostra o volume na caixa
torhdica e no pulmiio; (c) mostra o respective fluxo; (d) mostra as pressies pleural e alveolar

Os graficos da primeira simulagio, Figura 5-29, mostram que o fluxo assume
valores positivos e negativos, correspondentes 4 inspiragio e & expiragfio,
respectivamente. Estes deslocamentos de ar ocorrem devido ao gradiente de pressées
que existe entre os pulmdes e o meio externo. Pode-se perceber na Figura 5-29d que a
pressdo pleural é quase sempre negativa. Isto ocorre devido ao movimento da caixa
toricica em relagdo pulmio — quando a primeira se desloca, o pulmio a segue para

manter 0 volume intrapleural nulo, reduzindo a pressdo neste espago. A pressio pleural
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fica positiva apenas no final da expiraglio, em que o espago intrapleural acaba
comprimido pela parede toricica e o pulmdo. Percebe-se ainda em (d) que a pressdo
dlveclar altema-se entre positiva e negativa. Este ¢ o fator responsével pela inspiracio e
expiracdo, pois € quem gera o gradiente necessario para produzir o fluxo que provoca g
entrada e a saida de ar dos pulmdes.

Enteadz Yolumes (vew = W}
7 T T ¥ . [ D ? N T L) =4 & = T T
[ TP A |23 TR PR SR S S -4 OB
5 - H . [ -] S S e WU, [ H
g, i
A H
ﬁ F N o bomeermnrans I TTEPPS. T Frrnreranian Y Freeruunenn - = Jdpne- ) 3 ¥ t ' —
= H o
gfg' i | SR~ JURRL SRR~ RN WS ST S ; S—— . 'g 13| —— e A T e -
o H
a=x .
< i
] S S Tt LT Tt [ RPN - 0z}
L TRt T ........... . ................................ - )5 ) SRR SRR YA RIS PPN IR, WO Sy S S -
i N 1 i o i i i i
0IJ 1 2 3 4 5 B 0 1 2 4 5 3
(s} 1 (s}
(a) (b)
Fluxes (dvow = dv)) Fregsoes

g E :
i
1)
(c) (d)

Figura 5-31 Resultados para a terceira simulacio, de umn padiente com complacéncia redurida {em
relaciio av individuo sadio da primeira simulagiio). (a) mostra a entrada utilizada; {b) mostra o volume na
caixa toricica @ Ro pulmiio; {c) mostra o respectivo fluxo; (d) mostra as pressies pleura e alveotar

Na segunda simulagio, Figura 5-30, percebe-se que, para um paciente com

resisténcia reduzida, o volume e o fluxo se mantém quase inalterados, enquanto as
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pressdes, principalmente a alveolar, sdo bastante reduzidas. Isto ocorre porque hi uma
menor restrigio 4 passagem do ar — o individuo executando igual esfor¢o provoca um
gradiente de pressdes de menor intensidade, pois o ar passa mais facilmente por suas

vias aéreas.

No caso de um paciente com complacéncia reduzida, correspondente a terceira
simulagfio, mostrada na Figura 5-31, ocorre uma redugiio do volume de ar inspirado,
bem como do fluxo correspondente. Isto é seguido por um grande aumento na
intensidade da pressdo pleural (ela fica mais negativa) ¢ uma pequena redugfio na
pressio alveolar. Com complacéncia reduzida, o pulmio fica mais rigido, exigindo
maior esforgo para deforma-lo. Como o esforgo foi mantido constante, houve aumento
da intensidade da pressdo pleural, com conseqiientes redugdes em fluxo e volume.

5.4.4 Modelo de Dois Graus de Liberdade

Em prosseguimento ao primeiro modelo, o trabalho de Kaye [22] apresenta a
modelagem de um grau de liberdade adicional, correspondendo a um pneumotérax. Com
& adiciio deste elemento, a igualdade de volumes é alterada, pois agora o volume da
caixa toracica corresponde 4 soma dos volumes pulmonar e pleural,

A partir deste modelo as equages niio serfio reproduzidas, pois as mesmas néo
foram simuladas integralmente. Conforme serd discutido mais adiante, o enfoque do
trabalho de Kaye desvia-se da abordagem por nés escolhida — de um modelo para
ventilagio pulmonar. No entanto, os modelos serfio apresentados, pois consideram

aspectos bastante interessantes do acionamento da caixa toracica.

5.4.5 Modelo de Seis Graus de Liberdade

Em seqii€ncia, é apresentado o modelo de seis graus de liberdade, separando a
parede toracica {chest wall} nos componentes: caixa toricica (1ib cage), diafragma,
abddmen, mediastino e jungio comum (common junction). O abddmen é modelado
como um fluido incompressivel, de forma que o diafragma e o abddmen constituem um

tnico grau de liberdade — assim, qualquer alteragio no conteitdo abdominal ir4 provocar
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alteracdes no diafragma. E considerada a possibilidade de pneumotérax bilateral, de
onde resultam os seis graus de liberdade.

ribcage

ViR u Vil
Pao

[Vre,

ps

Figura 5-33 Modelo por analogia fisica com seis graus de fiberdade
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A Figura 5-32 mostra um esquema da caixa toticica e dos pulmdes, com algumas
varidveis e parimetros utilizados no equacionamento. Note que ndo ha a presenca dos
pneumotérax na figura, tornando esta representagio em um modelo de quatro graus de
liberdade apenas. A representagio esquemidtica de discos e cilindros utilizadas por Kaye
pode ser vista na Figura 5-33 — esta sim com os seis graus de liberdade [22].

5.4.6 Modelo de 11 Graus de Liberdade

O dltimo modelo proposto é constituido de 11 graus de liberdade na caixa
tordcica. Ele inclui, além dos seis graus anteriores, movimentos individuais para os dois
lados do diafragma, para os dois lados da junciio comum, e para flail chest, A analogia
fisica de discos e cilindros ¢ apresentada na
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Figura 5-34 Analogia fisica para o modeio de 11 graus de liberdade
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5.4.7 Comentdrios

Apesar de ainda ndo integralmente simulados em nosso trabatho, os modelos de
Kaye, sobretudo o de 11 graus de liberdade, parecem bastante completos e realistas,
pois, devido as suas consideracBes e hipdteses fisicas, conseguem atingir excelente grau
de aferigio com o sistema respiratério real — a dissertacfio apresenta diversas evidéncias
¢ resultados de simulagBes bastante interessantes para o ultimo modelo. Com a
simulagio do primeiro modelo, mais simples, pudemos concluir que, apesar de todas
estas vantagens, o modelo nfio é o mais adequado a ventilagio artificial, pois a adigio de
mais graus de liberdade nos acionamentos da caixa toricica nio acrescenta
caracteristicas interessantes para a ventilagio. Isto ficard claro no decorrer deste

relatorio.
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L Simulacgado Grafica -~ Um Modelo de Dois
Compartimentos

Apés o estudo dos diversos modelos e aspectos mais importantes da mecnica
fespiratdria, optou-se por desenvolver um simulador didatico simplificado para o estudo
de caracteristicas regionais de enchimento dos pulmdes. Para tanto, desenvolvemos um
modelo de dois compartimentos através da técnica de Bond Graphs, baseado no modelo

de um compartimento mostrado anteriormente.

O simulador contempla aspectos de ventilagio artificial (passiva, do ponto de
vista do paciente) invasiva, contando com parimetros do ventilador artificial ¢ do tubo
endotraqueal. Foi utilizado um dnico modo de ventilagio (volume controlado), estando
disponiveis ajustes de volume e fluxo (vazio) fornecidos ao paciente e freqiiéncia de
ciclos respiratérios iniciados pelo ventilador. O programa permite ainda o ajuste
individual dos pardmetros de cada pulm3o (resisténcia e complacéncia dos lados direito

e esquerdo), bem como as resisténcias da traquéia e do tubo endotragueal.

6.1 Modelo
Conforme mencionado, o modelo utilizado no simulador foi desenvolvido por
analogia elétrica, utilizando a técnica de Bond Graphs e tendo como base o modelo

proposto por Bonassa, 1996 [40}.

6.1.1 Considera¢des e Hipbteses

Consideramos o sistema respiratério como uma estrutura viscoeldstica, sendo os
pulmdes modelados com dois compartimentos caracterizados por resisténcia (R, e R,) e
complacéncia {C, e C,) proprios, individuais — note que os indices 7 ¢ 2 denotam
respectivamente os pulmdes direito e esquerdo. Estes valores de resisténcia
correspondem a efeitos de viscosidade e turbuléncia que ocorrem nas vias aéreas
terminais, desde os brénquios principais até os alvéolos. Além destes parimetros, a parte

fisiolégica do modelo conta ainda com uma resisténcia para as vias aéreas, R, .
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Na parte do modelo referente ao ventilador artificial, utilizamos basicamente os
elementos presentes no modelo de Bonassa, porém com algumas simplifica¢gbes. Aquele
modelo destinava-se a estudos de um modo de ventilagio mais complexo, para avaliagio
de trabalho respiratbrio. Aqui utilizaremos o modo de volume controlado, que consiste
simplesmente no fornecimento de um volume pré-ajustado com uma vazio determinada
e em uma freqiiéncia de ciclos também selecionada. Desta forma, termos como Pressdo
Suporte e PEEP (Positive End Expiratory Pressure), bem como a resisténcia intrinseca
do ventilador serfio ignorados, conforme mostrado mais adiante — esfor¢os espontineos
também serfo ignorados no momento. Desta forma, teremos como parimetros externos
ao paciente a resisténcia do tubo endotraqueal, R,;, a resisténcia do ramo inspiratorio,
Ry, e a resisténcia do ramo expiratdrio, Ry, componentes do circuito de tubos e

mangueiras que ligam o paciente ao ventilador. Além disso, conforme citado, temos

também os ajustes do ventilador — volume, fluxo e freqiéncia.

6.1.2 Circuito Equivalente

0O modelo por analogia elétrica se basela no circuito elétrico mostrado a seguir,
na Figura 6-1, ainda com alguns componentes do circuito anterior. Isto porque, para
permitir futuras melhorias do simulador, os pardmetros simplificados serio apenas

ajustados de forma a ndo interferir nas simulagdes, estando ainda presentes nas

equacdes.

6.1.3 Equacionamento
A partir do esquema elétrico apresentado e utilizando as técnicas mostradas no

Apéndice 1, elaboramos 0 Bond Graph mostrado na Figura 6-2 a seguir,
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Figura 6-1 Circuito elétrico anélogo ao sistema respiratério utilizado no modelo do simulador
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Figura 6-2 Bond Graph para o modelo de dols compartimentos utilizado no simulador
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As variaveis de interesse sio o volume e a pressio em cada puimio, Vi, e py

para o pulmdo direito e ¥, € p,; para o esquerdo, o fluxo que vai para cada brénquio
(conseqiientemente para cada pulmdo), respectivamente ¥, ¢ F, para direito e

esquerdo, a pressdo e a vazio que vio para ambos os compartimentos, p, e Vg, bem

como algumas grandezas auxiliares.

Fluxo nas Vias Aéreas

Calculemos inicialmente o fluxo nas vias aéreas, V,. Temos que
Vo =¥y =¥, =¥y ©.1)
¥, pode ser obtido por

V.-‘,r= p6 =p5_p7 (62)

RWS RINS’

por sua vez, temos p,

Ps=py=p, -p, =PS(t)-R. V, (6.3)
pois

P, = PS(r) (6.4)

Py =Ry V, (6.5)
e ainda

Vs =V, =V, -V, =V, - FC(t) (6.6)

Precisamos ainda determinar p,, que é dada por
Py =Py = Pot P+ Py — s ©.7
utilizando as relagdes a seguir

Dis =P (t ) (6.8)
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Py =Ry Vm =Ry V‘vg (6.9)

Py =8y p}n =Ry, VQ (6.10)
. v . V.

Ps =R VlB*‘ﬁ:RZ V19+'C',1§‘ (6.11)

1 2

Substituindo as Equages de (6.3) a (6.11) em (6.2) e utilizando alguma

manipulagfio algébrica, temos ¥, em fungio de ¥, e V:

4 . A
liPS(t)"’RPS FC(I)"%_Rl Vis = V5 (RTE +RVA)+PEJT’(I):!
V, = L (6.12)
i (RINS +RPS)
De forma anéloga, temos If"m
v, = ;;:P (6.13)
sabendo que
vV ) ;
P = Py =2+ R Vi + ¥y (B + Ryy) = P (1) (6.14)
1
Logo,
v . .
' j:_C'l-'-Rl Vis +V5 (RTE"'RWI)_PESP(I)}
v, ! (6.15)

RE’L’P
Assim, podemos determinar ¥, em fungdo de ¥,, e de ¥, substituindo (6.12) e

(6.15)em (6.1) e definindo R, |

Ry = l _ .= (6.16)
‘RINS +RPS REXP

o que resulta em ‘
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PS(1) FC(r) {Vu ; }
+ —Ryp | B4R V- Pt
(REVS + Rps) [1 + Eﬂ) = C] tn ESP( )

v, = 6.17)

|,1+;§EQ'(R7E+RVA)]

Fluxo nos Puimdes
O fluxo que vai para cada uma das duas ramifica¢Ses bronquiais principais pode

ser calculado a partir da relagio

By = P ('_" Pst) (6.18)
¢ portanto,
Pt Py =Pt Py (6.19)

que em fungdo de fluxos e volumes fica

v, . ¥ .

c,+11+ RV, = i+ RV, (6.20)
Sabendo que

Vo =Vig +Vs (6.21)

teremos que (no caso, determinaremos primeiro ¥;; e depois Vi)

N 4 . NV
RV,+ “cl'_l =R, [V, +¥, )+# (6.22)

1 2

Isolando ¥, na equagiio (6.22) e substituindo (6.17), utilizando ainda (6.16),
determinamos a expressio seguinte expressio, que depende apenas dos volumes (¥, €

Fis)



| Capitulo 6 - Simulacio Gréfica — Um Modelo de Dois Compartimentos 93

PS) ,  FCG) - (V__ m,(r)}

ﬁ_ﬁ_”? ' (Rpys +Rps ) (1+ Ryys /Rps C
c, ¢ 1+ Ry, - (Ryg + Ry,)
Vie =
R +R,+RR,- Reg
1+REQ'(RTE +RVA)

(6.23)
Utilizando agora a equagio (6.21), determinamos ¥, , em funciio de ¥;; e V,

Vs

=V, -V, (6.24)

Pressfes
As pressdes a serem determinadas sio e p,, pressio atvante sobre ambos os
compartimentos, p,; no pulméo direito e p,, no pulm3o esquerdo. Suas expressdes ja

foram anteriormente citadas, mas serfo retomadas aqui. As pressdes sobre os pulmdes

sfio dadas, respectivamente, por:

My
=1L 6.25
11 Cl ( )
Y (6.26)

A pressio p, pode ser determinada através de qualquer um dos dois

compartimentos, visto que atua sobre ambos em paralelo.

. V : V-
Po=RVy+—L=R,V;+ 2

6.27
C C, 6.27)

Devemos acrescentar ainda um equacionamento para a pressio na via aérea,

denominada p,, e definida como

DPyy =P = Dot Pyt Py — s (6.28)
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Os termos de (6.28) ja foram definidos anteriormente nas EquagBes de (6.8) a (6.11),

resultando em

: V. .
Pu =RV +ﬁ+(RIE + Ry, )V, ~ Po (1) (6.29)

Volumes

Os volumes nos pulmdes, ¥, e V,,, so determinados por integragio dos

respectivos fluxos (¥, e ¥,,) ao longo do tempo do ciclo:

Vo = [V dt (6.30)
1 A I8 )

.
Vg = [V at (6.31)

Conforme seri explicado mais adiante, no tépico que trata da implementacio do
programa de simulagio, esta integracio serd feita como uma somatdria, devido as
caracteristicas do software de programagio utilizado.

O volume total, ¥, é definido simplesmente como a soma dos volumes em cada

pulmio, ou seja,

V=V,+V; (6.32)

6.2 Implementacdo

Este item explica como deverdo ser implementadas as equagdes deste modelo no
software de simulagfio, pois existem certos detalhes que podem resultar em erros. Dada a

interdependéncia das equagdes do modelo — as pressdes dependem dos fluxos, que séo
inter-relacionados (¥, e ¥,, dependem de ¥,;), e todos ainda dependem dos volumes
em cada pulmio (¥}, e ¥},) — 0 mesmo deve ser simulado em um processo iterativo,

com passos seqiienciais.
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Desta forma, ¥,, ¢ calculado antes dos demais, utilizando condigiio inicial zero

para os volumes. Isto possibilita o cilculo de ¥,, e posteriormente V., , definido pela
diferenga entre os anteriores. A seguir sdo calculados os volumes, ¥;, ¢ V,,, por meio de

uma somatdéria. O calculo sera feito desta forma devido ao software utilizado — o
Macromedia Flash MX — que nfo resolve equagdes diferenciais. Desta forma, a cada
passo de simulagio € somado ao total do volume uma parcela correspondente, ou seja,
na inspiragdo, por exemplo, para o pulmio direito, teremos
Vi =2 Vig - A (6.33)
Yins

sendo At o intervalo de tempo decorrido a cada passo de simulagdo. Note que na
equagdo (6.33) a somatéria é definida para o tempo inspiratério. De forma semelhante,

determina-se 0 volume na expiragio.

As pressdes sfo determinadas entio com base nestes valores, dentro do mesmo
passo de simulagdo. No passo seguinte, sio utilizados os valores determinados no passo

anterior, de forma iterativa.

6.3 Simulador Didatico

Conforme citado e indicado por toda a modelagem mostrada neste capitulo,
nosso simulador foi desenvolvido para mostrar graficamente as influéncias dos
pardmetros existentes no sistema respiratorio. Foi utilizado para tanto um ventilador
mecdnico simplificado ligado ao paciente, capaz de fornecer-lhe volume, fluxo e
freqiiéncia pré-ajustados. Serd comentada a seguir a linguagem de programacio utilizada

€ os principais recursos e resultados fornecidos através do programa desenvolvido.

6.3.1 Ambiente de Programacao

O ambiente de programagio utilizado foi 0 Macromedia Flash MX, componente
do pacote Macromedia Studio MX. O principal motivo da escolha deste software foi sua
facilidade de desenvolvimento de aplicativos grificos. H4 uma grande integracio entre
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os elementos graficos — comparaveis a um software de desenho e edi¢fio de imagens — e
codigos de programacgdo, o que elimina a necessidade de bibliotecas especificas. Além
disso, a linguagem de programag#o (denominada pela Macromedia como Actionscript) é

bastante semelhante i linguagem C, tornando o aprendizado bastante rapido.

A seguir, serdo comentadas algumas caracteristicas particulares deste software.

Integracao entre Cddigo e Elementos Graficos

Uma das vantagens desta integragio existente entre a parte grafica e o cédigo de
programacio ¢ a possibilidade de se ter codigo anexado a um elemento grafico, como
um botdo ou um elemento deformavel (por exemplo, os pulmdes, como seré mostrado
mais adiante). Isto torna o cédigo bastante claro e organizado, facilitando seu
entendimento — é verdade, no entanto, que isto pode dificultar a debugagio do codigo. A

Figura 6-3 a seguir mostra um exemplo deste recurso para o botdo de ciclo manual.

Outro aspecto interessante ¢ que o layout da tela é definido diretamente,
arrastando os itens. Desta forma, pode-se organizar a disposi¢do das coisas de acordo
com o efeito final desejado. No nosso caso, de um software didatico e interativo, este

aspecto mostrou-se bastante atil.

Layers

Os elementos de um programa desenvolvido em Flash podem ser organizados em
layers, ou camadas, cuja ordem define seu nivel na tela (no caso de elementos graficos).
Mas o mais interessante é a possibilidade de separa¢io de coédigo entre diversas
camadas, de maneira semelhante 3 utilizago de diversos arquivos em C++. A Figura 6-4

a seguir mostra a utilizagiio das layers.
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Figura 6-3 Exempio de cédigo anexo a um botio
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Figura 6-4 Organizaclio do programa em layers. Os quadros (linha vertical vermelha) que possuem
¢6digo apresentam um pequenc ¢ (de Actionscrip) em seu interior
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Taxa de Quadros

Como um software predominantemente voltado para a execugio de “filmes” na
tela, o Flash utiliza o parimetro de taxa de quadros para controlar a velocidade com que
um programa ¢ rodado. Desta forma, todas as execugbes que exigem callback’ — em
nosso caso a grande maioria do programa — sio executadas no miximo na taxa de
quadros ajustada.

Esta taxa de quadros pode atingir no miximo 120 quadros por segundo. Desta
forma, o menor intervalo de tempo que pode ser considerado na atualizagio da tela é de
aproximadamente oito milisegundos. O problema é que a elevagio deste pardmetro

exige uma maior carga computacional, limitando a velocidade de execu¢éio do programa.

6.3.2 O Simulador

O simulador desenvolvido apresenta uma tela de 800x 500 pixels, onde sfo
exibidos os botdes de controle, os grificos de volume, fluxo e pressdo, uma janela de
ajuste de parimetros do paciente ¢ uma janela de valores de pico. As duas Gltimas sdo
méveis ¢ podem ser fechadas pelo usuirio. A Figura 6-5 mostra uma segéio de exemplo

do simulador em funcionamento.

A seguir serfio discutidas as caracteristicas individuais do simulador.

Implementacdo e Caracteristicas de Simulacdo

A implementa¢io do modelo no sofiware desenvolvido em Flash foi feita da
mesma forma citada anteriormente, no Item Erro! A origem da referéncia nio foi
encontrada., referente 4 implementagio em Excel. Desta forma, as equagBes sio
resolvidas em seqiiéncia, utilizando como passo de simulagio a taxa de quadros
definida. Foi escolhida uma taxa de 24 quadros por segundo (ou Jps), suficiente para nio
atrasar a simulagdo e ndo perder quadros, mas ainda com carga computacional
relativamente baixa — o programa se comportou bem em festes realizados em

" Funetes de callback sio seqtiéncias de codigo que devem ser executadas recorrentemente a cada
intervalo de tempo definido, de maneira semethante a uma interrupgdio utilizada em acionamento de
hardware através do computador.




| Capitulo 6 - Simulacio Gréfica — Um Modeio de Dois Compartimentos 99

computadores com processadores entre 400 e 900 MHz, com um minimo de 128 MB de
memoria RAM. Obviamente, uma taxa de quadros maior poderia fornecer resultados
melhores, mas optou-se por reduzir as exigéncias computacionais para permitir uma

utilizagdo mais ampla do software, independente da configuragdo do computador.

J_O)Mucrmdln.l’l.ashl’hy!tﬁ —— —— g@_ﬁ::”

Fle View Control Help e
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Figura 6-5 Seclo de exemplo rodada no simulador

| Ciclo Manual

A sequéncia das equagdes foi utilizada como anteriormente, ou seja, primeiro os
fluxos (V,, seguido por ¥, e ¥,,), depois os volumes (¥, , ¥, e V', nesta ordem) e
finalmente as pressdes (seqiiencialmente p,,, p,, p, € p,,) As explicacdes sobre a
discretizagdo do tempo em Flash tornam ébvios os motivos destes calculos segiienciais,

bem como a necessidade de se transformar as integrais de fluxo em somatorias.

Para a execugfio das somatorias e para os calculos de alguns valores auxiliares,
foi necessaria a determinagio dos intervalos de tempo, nomeado df no aplicativo. Isto foi
feito medindo-se o tempo entre o inicio e o término de cada cicio, bem como dos tempos

parciais, de inspiraco e de expiracio.
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Para a selegio de valores de parimetros caracteristicos destas duas fases —
mspira¢io e expiracio — foi utilizada uma varidvel de controle que indica em qual delas
© programa se encontra. Desta forma, o controle de inicio e término das etapas é feito

através desta varidvel. As diferengas de c6digo entre estas fases s3o predominantemente

a variagio de R, e Ry, e a verificagio de condigdes de parada.

Estas duas resisténcias séo controladas de modo que, na inspiragio, R, tenha
seu valor real e Ry, tenda ao infinito'”, representando o fechamento do ramo
expiratério. Na expiragho € feito o contrario, ou seja, € o ramo inspiratério que deve ser
fechado, com R, indo para infinito. Os valores que anteriormente foram citados como
sendo desnecessarios no modo simulado foram ajustados da seguinte forma: PS(t),
Py (t) € PEEP s3o nulos e sem botdes de ajuste; Rp; foi ajustado como infinito, para

impedir a passagem de ar para o ramo inspiratorio. Desta forma, os valores de volume,
fluxo e pressdo sio calculados automaticamente para as duas fases da respiragio, sendo
o ciclo invertido quando sio satisfeitas as condigdes de parada — volume pré-ajustado

atingido no caso da inspiragio e fluxo quase nulo na expiragio.

Bottes de Controle

Os botdes de controle sio os responsiveis por ligar o simulador, por abrir as
Janelas do paciente e de dados, e controlar os parimetros da ventilagio. A Figura 6-6 a
seguir mostra estes botfes.

Volume Fluxo PFregiéncia
mL Lis Lmin

BOO o J-

Figura 6-6 Botées de controle do simulador

Ciclo Manual

"2 0 valor de infinito utilizado foi de 10°, muito maior que os demais, e suficiente para simular o
fechamento das vélvulas.
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O primeiro botdo & esquerda liga (ou desliga) o simulador, dando inicio (ou fim)
a seu funcionamento. O proximo botdo abre a janela de ajuste de parimetros do
paciente, caso ela ainda ndo esteja aberta. O botio seguinte abre a janela de dados de
pico (que aparece fechada no inicio da execugio do programa). Os trés botdes a direita
sdo do tipo rotativo, e correspondem, respectivamente, aos ajustes de volume, fluxo e

freqiiéncia respiratoria,

Por fim, temos o botdo de Ciclo Manual, utilizado para iniciar forcadamente um
ciclo diferente dos respectivos 4 freqiiéncia ajustada. Apés o seu acionamento, é
esperado o tempo de um ciclo completo antes de um novo ciclo ser iniciado, defasando

os graficos em relagfio 4 janela.

Janela de Parametros do Paciente
A janela de pardmetros do paciente, chamada de Simulador Pulmonar em sua
barra de titulo, permite a visualizagio dos pulmdes em funcionamento e o ajuste dos

pardmetros do paciente e do tubo endotraqueal.

Simulador Pulmonar x

Pulm#o Esquerdo

Resisténcia
(emH20 £ Ls)
20 &

(L7 cmH0)

—

0.025 ¢

Figura 6-7 Janela de ajuste de parimetros do paciente, Simulador Pulmonar

Cada um dos ajustes encontra-se devidamente identificado ¢ com as respectivas

unidades. No caso dos pulmdes, os ajustes estio proximos ao respectivo compartimento,
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e podem ser ajustados de forma independente. Os valores extremos foram obtidos em [1]

e em [37]. AFigura 6-7 mostra a janela com os puimdes no inicio da fase expiratéria.

Os pulmdes mostrados na janela se deformam de acordo com o volume

inspirado. Isto fo1 feito aplicando-se fatores de escala adequados 3 variagio de volume.

Ha ainda um botdo no canto superior direito da janela para permitir seu
fechamento. Clicar e arrastar a barra de titulo arrasta a janela por inteiro, que possui seu
fundo transparente para permitir a sobreposigio de itens grificos sem perda de

visualiza¢do das informagdes.

Janela de Valores de Pico

Fhuxo de Pico 31
Pressdo de Pico 19

Figura 6-8 Janela de valores de pico ocorridos durante a ventilagiio, Dados

Esta janela, mostrada na Figura 6-8, tem comportamento idéntico 4 anterior
(abertura e fechamento, transparéncia e arraste). E chamada de Dados em sua barra de
titulo, e exibe os valores de pico de fluxo e pressio — importantes na prevengio de lesdes
indesejaveis como resultado de uma ventilagio mal conduzida. Em implementagdes

futuras, esta janela devera acomodar uma maior quantidade de dados.

Gréficos
A regifio dos graficos pode ser considerada a mais importante do simulador, pois
¢ onde sfo efetivamente exibidos os resultados quantitativos da simulag§o. Seu aspecto

gerat € mostrado na Figura 6-9 a seguir.




| Capitulo 6 - Simulagio Gréfica — Um Modelo de Dois Compartimentos 103
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Figura 6-9 Janela de grificos em uma secio de exemplo do simulador

Nos trés graficos (volume, fluxo e pressdo) a linha mais escura representa o valor
total, para os dois compartimentos em conjunto, de cada tipo de dados. No caso de fluxo
¢ volume, as linhas claras representam respectivamente fluxo e volume em cada
compartimento, enquanto a linha escura corresponde & soma destes valores. No grafico
de pressdo, a linha escura corresponde & pressdo sobre ambos os compartimentos em
paralelo, sendo as linhas claras relativas as pressdes de cada pulmio (apenas

componente elastica).

A Figura 6-10 a seguir mostra um exemplo, para o grafico de volume, explicando
cada componente da janela de grafico — note que isto se repete de forma idéntica para os

demais graficos.
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Figura 6-10 Grifico de volume exemplificando as caracteristicas presentes em cada gréfico

A implementagio da parte dos graficos foi feita utilizando-se comandos para
desenho de linhas do Flash MX Devido as caracteristicas da linguagem, foram
utilizadas trés camadas superpostas: a primeira contendo a linha atual que esta sendo
desenhada; a dltima contendo a linha desenhada na tela anterior; finalmente entre elas,
ha uma camada com em branco deslocando-se com velocidade um pouco maior que a
atual. Desta forma, surge uma linha que varre continuamente o grifico da esquerda para

a direita, atualizando-o gradativamente.

6.3.3 ExecucBes de Teste

A seguir sio mostradas algumas simulagdes rodadas em nosso simulador
didatico. Elas mostram alteragBes de pardmetros individuais e dos ajustes do ventilador,
As figuras mostram telas completas, de modo a se visualizarem os pardmetros utilizados

em cada execugcio,
A primeira, Figura 6-11, apresenta uma execugfio, para comparagio, com 0s
ajustes iniciais que sio utilizados quando o simulador é ligado. A seguinte, Figura 6-12,

mostra 0 uso do botdo de acionamento de ciclo manual.
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Figura 6~11 Execuglio padrio do simulador, com os ajustes para um paciente sadio

so0 b Volume 0.043526
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Figura 6-12 Execugdio padrio com o acionamento de um ciclo manual. Note que, com a mesma
freqiléncia, o ventilador executa um cicio préximo ao outro
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Figura 6-13 Paciente com resisténcia aumentada em geral. Note os valores de resisténcia da traquéia e
dos pulmées direito e esquerdo

A Figura 6-13 mostra um paciente com resisténcia aumentada em geral, ou seja,
a traquéia e ambos os pulmdes tém resisténcia maior que o normal (embora diferentes
entre si). Percebe-se nos graficos que ha um aumento na pressio total, bem como tempos
de expiragio mais prolongados. Isto ocorre pois h4 uma maior resisténcia 3 passagem do

ar, tornando sua expuls#o mais dificultada.

Na préxima execugiio, Figura 6-14, mostramos um paciente com resisténcias
bastante desiguais entre os dois pulmdes. Nas curvas de volume, fluxo e pressdo, é
possivel notar que o pulmio direito, com baixa resisténcia, é esvaziado com grande
facilidade, em oposigio ao esquerdo. Isto € evidenciado através de um aumento do fluxo
total, mostrado no grafico e no valor de pico, muito maior que nas execugdes anteriores.
Esta facilidade de esvaziamento dos pulmdes ocorre devido 4 baixa restrigio que existe &
passagem do ar pelo ramo bronquico direito. A curva de menor pressio corresponde a

este pulmio.
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Figura 6-14 Execuglio para paciente com resisténcias desiguais entre os pulmdes
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Figura 6-15 Paciente com complacéncias desiguais entre os pulmdes
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A Figura 6-15 mostra uma simulagio para paciente com complacéncias desiguais
entre os pulmdes direito e esquerdo. Percebe-se agora, que o pulmiic de alta
complacéncia (o esquerdo), menos rigido, ¢ cheio com muito mais facilidade,
esvaziando-se, porém, com grande dificuldade — note o longo tempo de expiragdo,
Contrariamente a isto, temos o pulméo direito, de baixa complacéncia (e mais rigido),
que se enche muito pouco {observe o pequeno volume) ¢ ¢svazia-se rapidamente.
Devido a este pulmio mais rigido ocorre um aumento da pressio total, que acaba
compensada, nesta simulacio, pelo pulmio mais complacente.

A Figura 6-16 a seguir mostra uma simulagiio para o paciente padriio com ajustes
do ventilador alterados. Foi aumentado o volume fomecido ao paciente (note a escala do
grafico de volumes), o fluxo de fornecimento de ar (mais uma vez, observe a escala do
grafico comrespondente) e ainda, a freqiiéncia de ciclos por minuto, que foi dobrada,
resuitando, obviamente, em um tempo menos entre cads ciclo.
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mt Lfs Ymin
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Figura 6-16 Execusio para ajustes alternativos do ventilador (para o paciente padrio)
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ﬂConclusﬁes

Apos o estudo dos diversos modelos e aspectos mais importantes da mecénica
respiratoria, percebemos existir uma grande variedade de aspectos e caracteristicas
importantes para a ventilagio e para a respiraciio em geral. Além disso, conforme j4 foi
comentado, existem alguns modelos bastante complexos, especificos para o estudo de
alguns fenGmenos e comportamentos particulares do sistema.

O sistema respiratorio € bastante complexo, envolvendo aspectos de diferentes
naturezas — sejam elas mecinicas, quimicas ou nervosas — e até de outros sistemas — 0s
modelos mais abrangentes encontrados na literatura consideram interagbes entre o
sistema respiratério e o sistema cardiovascular [22], [41). O desenvolvimento de um
modelo mais completo, seja ele para ventilagio artificial ou para qualguer outra
aplicagéio, deverd considerar mais de um sistema e/ou natureza, a fim de contemplar
maior realismo e acuracia. A implementaciio deste tipo de integragio entre sistemas fica
muito além de do escopo definido, e ainda, exige um tempo muito maior que o
disponivel para um trabaltho executado na graduagéo.

Estes foram os motivos bésicos que impulsionaram nosso enfogue para um
modelo mais simples, porém capaz de auxiliar mais amplamente a compreensio dos
principais parimetros ventilatdrios — através de um aplicativo interativo onde se pode
verificar em tempo real as alteragdes de estado do paciente. Aliado a isto, temos a
motivagdo inicial de trabalhar com a ventilagio mechnica artificial, auxiliando o
entendimento e a previsio de certas estratégias de ventilagfio.

Entendemos entdo que a pequena alteragiio dos objetivos iniciais é valida e
bastante bem-vinda. Além disso, apresentamos aqui um estudo bastante completo dos
aspectos envolvidos no sistema respiratério, levantados na literatura disponivel sobre
fisiologia e anatomia, bem como sobre biomecdnica e engenharia biomédica. Os
modelos existentes estudados detalham os aspectos de maior importincia, que deverio
ser considerados na confecgio de um modelo mais complexo. Além disso, sugerem
técnicas e abordagens até entfio impossiveis ou nio propostas, plausiveis agora devido
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ao desenvolvimento de novas tecnologias e procedimentos — como por exemplo, para a
determinagfio de pardmetros inacessiveis através dos métodos tradicionais in vivo através

de imagens de ressondncia magnética ou tomografia computadorizada [23], entre outros.

Este trabalho pode fornecer a estudantes de engenharia (principalmente
mecénica) um passo inicial no desenvolvimento de novos trabathos, visto o crescimento

da bioengenharia como 4rea de pesquisa e desenvolvimento de tecnologia,
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nSugestﬁes para Atividades Futuras

A luz dos comentarios feitos no capitulo anterior, de conclusdes, podemos

sugerir algumas atividades derivadas deste trabalho.

A primein delas seria dar continuidade ao simulador desenvolvido,
acrescentando novos modos de ventilacio e, talvez, mais compartimentos nos pulmdes —
dois ou trés em cada lado. Seria também interessante a utilizacdo de algoritmos que
indicassem evolugdes e melbhorias no estado do paciente, indicando se os procedimentos
utilizados estdo surtindo os efeitos desegjados.

QOutra sugestio seria a implementacio dos modelos apresentados mas nfo
simulados, como os modelos mais complexos de Kaye ou o modelo de Ricci. Talvez
estes modelos possam ser associados com outros, fornecendo novas abordagens e
metodologias — como a utilizacio de MRI em modelos convencionais, ou a utilizagfo de
malhas de elementos finitos para visualizagGes tridimensionais. Além disso, parece
bastante importante a inclusio de efeitos cardiovasculares e de trocas gasosas, de forma
a avaliar a respiragdo como um todo,

Uma sugestdo um pouco diferente, mas que pode aproveitar 0s conceitos de
anatomia, principalmente, aqui apresentados, consiste no desenvolvimento de um
modelo (possivelmente de impedincias) para utilizagio em tomografia. Um modelo
deste tipo poderia fornecer melhores imagens e possibilitar reconstrugdes mais realistas
dos orgdos da regifio peitoral — ndo apenas do sistema respiratorio.
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Bond Graphs

I.1 Método

A técnica dos Bond Graphs consiste em uma ferramenta de engenharia
normalmente utilizada no desenvolvimento de modelos para sistemas dinimicos
complexos. Trata-se de um método de modelagem altamente intuitivo, baseado na
representagio grafica da estrutura energética dos sistemas. Suas ferramentas
proporcionam nfo apenas a possibilidade de se desenvolver sistemas de equagdes que
descrevam um sistema de forma concisa, mas também de se visualizar o comportamento
do sistema como um todo, considerando aspectos de controlabilidade, observabilidade,

etc.

O conceito basico dos Bond Graphs estdé na representagio dos sistemas em
termos de grafos de energia, conectando os elementos do sistema fisico 4s chamadas
estruturas de jungdo, as quais sfo representacBes das restrigbes do sistema. Desta
manetra, um sistema fisico pode ser representado por simbolos e linhas, identificando a
trajetéria dos fluxos de energia. Os parimetros representativos de resisténcia,
capacitincia e inertincia sdo interconectados, de forma em que se mantenha a

conservagio de energia, através de grafos e jungdes, resultando numa estrutura em rede.

Baseada na representagéio grafica do Bond Graph, a derivagio do sistema de
equagdes é tdo sistematica que pode ser realizada através de algoritmos pré-definidos.
Todo o processo de modelagem e simulagio do sistema pode ser realizado por algum
dos seguintes softwares: ENPORT, Camp-G, SYMBOLS, COSMO, LordSim etc.
Porém, por sua simplicidade, a simulagio de tais modelos pode ser processada até

mesmo em planilhas de calculo, tais quais as fornecidas pelo aplicativo Microsoft Excel.

1.2 Parametros e Variaveis

A linguagem dos Bond Graphs tem por intengfio expressar sistemas fisicos em
geral através das intera¢les de energia que ocorrem nos mesmos. As componentes de

energia, tais quais esfor¢go e fluxo possuem diferentes interpretagdes em diferentes
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dominios fisicos, como por exemplo, em sistemas elétricos, hidraulicos, pneumaticos,

guimicos, térmicos, magnéticos ou puramente mecanicos.

A Tabela I-1 a seguir mostra as varidveis de energia para Bond Graphs
convenientes a0 tipo de modelo proposto neste trabalho.

Tabala I-1 Varibveis de Energia
Esforgo (e) | Fluxo (f)
Pressio (P) ’Fiuxo (@v/ds)

Além das variaveis representando a energia do sistema, também é possivel
definir alguns elementos passivos, isto é, que niio possuem fonte de energia. A Tabela I-
2 a seguir mostra os elementos passivos basicos para Bond Graphs convenientes ao tipo

de modelo proposto neste trabalho.

Tabela I-2 Elementos Passivos

Elemento | Relacdo
Resisténcia (R) [e=R- f

Complacéncia (C) | e = é | fir
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Identificacao e Validacdo de Modelos
Fisiologicos

I1.1 Identificacdo

Um passo importante apds a construgio de um modelo matemético € o que se
chama de processo de identificagdo. Nesta fase, escolhe-se o tipo de modelo que ira
aproximar o sistema em estudo, definindo-se as hipdteses razoiveis e seu dominio de
validade. O modelo pode ser do tipo entrada-saida (ou seja, uma expressfo matematica
que relacione somente as medidas acessiveis ou estimadas as entradas impostas ao
sistema, como na Figura lI-1), ou um modelo do tipo estrutural (definido por um
conjunto de equacgdes que devem aproximar as interacSes do sistema, como um modelo
compartimental). Decidida a estrutura do modelo, completa-se a fase de identificagio
com o processo de estimagdo dos pardmetros que definem o modelo escothido. A Figura

II-2 mostra um esquema geral do processo de identificacfo,

Entrada wt Medida p¢
w9 Modelo Entrada-Saida ny
(caixa preta”

e /\

Figura II-1 Modelo entrada-salda

Quando se fala em associa¢iio de um modelo estrutural (por exemplo, do tipo
compartimental) a um determinado sistema, precisa-se determinar se ele pode ser
identificado. Esta caracteristica é chamada identificabilidade a priori, e define a
possibilidade de se estimar todos 0s pard@metros do modelo a0 menos no caso ideal em
que ndo se tém erros no modele e nem nas medidas do sistema (Lopes, 2002) [26]. Sea
estrutura for identificdvel a priori, deve-se projetar um experimento que possibilite o
acesso a todos os parimetros desejados, considerando que existam compartimentos
inacessiveis as medidas, estando ainda as medidas disponiveis sujeitas a ruido. O projeto

deste experimento deve visar a minimizagio do nimero de medigBes acessadas, seja pela
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caracteristica de mvasividade, seja pelo desconforto causado ao paciente pelas condi¢des

do teste.
Sistema
Conhetimento ﬂ MedigBes
a priori
*  Estimagdo de
‘:> Estrutura do Par&metros
: Modelo
HipGteses
> Modeio =
2 3
Validagdo do
Modelo

Figura II-2 Processo de identificagio (Lopes, 2002)

Partindo-se¢ de um modelo compartimental (modelo estratural) e sabendo que
este ¢ identificavel a prion, € necessaria a utilizagio de um procedimento de estimaciio
de pardmetros, para adaptar os parimetros do modelo as medig¢des realizadas no sistema.
Como exemplo de estratégias de estimagio paramétrica, temos a estimagdo por minimos
quadrados, a estimagdo por minimos quadrados nfo-lineares e a estimagio de maxima

verossimithanga (Lopes, 2002) [26].

No caso de se desejar construir um modelo detalhado, com a inclusio de
caracteristicas regionais, ¢ importante nfio s0 um modelo femporal, mas também um
modelo espacial, que considere as heterogeneidades do sistema. Neste caso, pode-se
utihizar técnicas de diagndstico por imagem, nfo-invasivas, como a tomografia
computadorizada ou a ressonincia magnética, de modo a determinarem-se grandezas

relevantes associadas ao funcionamento do sistema em estudo.
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I1.2 Validacao

As fases de identificacfio e validagio sdo muito préximas, com alto grau de
interagdo, sendo que aspectos de uma fase devem ser considerados na outra, bem como

resultados inadequados.

A fase de validagio de um modelo consiste na verificagio se ele é realmente
adequado para representar o sistema em questio, considerando as finalidades
inicialmente propostas. O modelo deve ter consisténcia, sem contradigbes logico-
matematicas. Deve ser verificada a validade externa do modelo, a partir de principios
empiricos (verificar se o modelo estd de acordo com outros dados experimentais
disponiveis), tedricos (verificar se o modelo nio estd em desacordo com outras teorias ja
aceitas), pragmdticos (verificar se o dominio de validade é realmente aceitivel para sua
finalidade) e heuristicos (conferir se 0 modelo permite a verificagiio das hipoteses sobre
o sistema) (Lopes, 2002) [26).
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Softwares

III.1 Modelagem e Simulac¢ao

III.1.1 SAAMII

O software SAAM 1 (Simulation, Analysis and Modeling Software I} é uma
ferramenta de pesquisa que auxilia o projeto de experimentos e a anilise de dados. E um
programa de modelagem compartimental e numérica desenvolvido para auxiliar na
criagio de modelos, no projeto e simulagio de experimentos e na anilise de dados
experimentais. Modelos compartimentais sfo construidos graficamente através da
criagio de uma representacio visual do modelo. Modelos numéricos sdo construidos

através da entrada de equagdes algébricas diretamente.

SAAM |l Compartmental - DRALZ STU

_Eio Edt Yew Show Compue Set Window Hep

ol#la] o ”!IF!lEqI _lﬁT»IEBIi!I_LJ_I

TIII

, DRAL3

a(1,4

-iln.':r.:.' ‘{“. k(zgl)
LG Em nees k{’-;“') p 4
T Lo ' ‘

s ] O k(ru

-
< | Ld 77

SELECT model funchion or component [caP [NUM | VA

Figura I1I-1 Mdédulo Compartimental do SAAM 1X

O médulo compartimental (Figura HI-1) fornece ao usuario uma roolbox para a

criagio do modelo e do experimento dentro das mesmas formula¢des discutidas no Item
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4.3 (Modelos Compartimentais). Desenhado o modelo e especificadas as entradas e
saidas, o software detenmina automaticamente a formulagio do sistema de equagdes
diferencias associado 4 estrutura do modelo. No médulo numérico, ¢ usuario especifica
o modelo diretamente através de equagdes algébricas ou seleciona um dentre os modelos
predefinidos no programa (polinomial, exponencial, gaussiano, entre outros) — vide
Figura III-2. O software apresenta resultados em forma de graficos ou tabelas, em ambos

0s modulos [30].

Equation Builder - B

i~ Equation Type —
! " Michaelis-Menten
| € Scatchad
O Sum of Gaussians
" Sumof Polynormals
|| & Sum of Exponentials
| ' Bolus f '
" Genetal
" Prmed Infusion
[ Corstant Infusion 11 |
V' Sum of Coefficients = O | ‘ ‘
|

Number of Teims: |E
Paste: Equations I Cancel | Help |

Figura I11-2 Mdédulo numérico (construtor de equacies)

Ha ainda um médulo de geraciio de estimativas e plotagem de resultados, o

primeiro deles mais voltado para processos metabélicos,
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Figura I1I-3 Janela de plotagem do SAAM 11

I111.2 Identificacdo e Validacao

I11.2.1 GLOBI 2

O GLOBI 2 (GLOBal Identifiability) é um software bastante utilizado na
identificacio a priori de modelos compartimentais lineares. A classe de modelos
considerados € a dos modelos compartimentais lineares, porém o método utilizado pode
ser empregado em modelos mais genéricos. O software apresenta um dominio de
validade bastante extenso, sendo bastante eficiente para modelos de dimensdes
relativamente elevadas, com configuragdes experimentais a miltiplas entradas e
miltiplas saidas, com condigBes iniciais com parimetros incégnitos e vinculos lineares
ou ndo. O programa apresenta uma interface grafica que permite ao usuario a facil

insergéio de dados e leitura de resultados [29].
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Listagem do Cédigo do Simulador

A listagem do c6digo fonte do simulador sera apresentada com divisdes em itens

correspondentes s Jayers utilizadas no Macromedia Flash MX.

IV.1 Layer Definicbes

/
T
var powerOn = false; g
b=1 i
var ins = true; i p P ¢
var pressure = (; // pres
var auxPressure = 0;
var pressll = 0;
var pressl3 = (;
var press?2 = 0;
var pressld = 0;
var pressl? = 0;
var flow = {; s
var flowBAW = O;
var flows = 0;
var flowl8 = 0;
var Elowl9 = 0;
var fa = 0;
var fb = 0;
var fe = 0;
var fd = 0;

var flowAWLPM = 0;
var volume = 0;

var volll = 0;
var voll3 = 0;

var Rps = 0;

r

var Rexp = 0; Y IE
var Rins = 0;
var Rte = 2;
var Raw = 2;
var Rawl = 20; 4 Ju
var Raw2 = 20;

30 15
var Cwll C.025; puln Lt

1
=
=
X
o
~

var Cwlz2
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var Pesp = 0;
var presssSup = (0;

currentTimeInit = var Date (};
var currentTime = currentTimeInit.getTime();
var cycleTime = 6;
var cycleStart = currentTime;
var cycleEnd = currentTime + cycleTime;
var lastTime = 0;
var dt = 0;
var £ = 0;
var tpause = O;
var tins = 0;
var tinsc = 2;
var texp = 0;
var texpc = 4;
var tcycle = 6;

var manualCycle = false;

-

var initVolInspTime = 56;
var volInspTime = initvVelInspTime;
var auxVollInspTime = initVolInspTime;

var initFlowPContr = 31;
var flowPContr = initFlowPContr;
var auxFlowPContr = initFlowPContr;

var initRespRate = 10;
var respRate = initRespRate;
var auxRespRate = initReapRate;

var volDisplay = 0.80;
var flowDisplay 60;
var freqDisplay 10; ]

IV.2 Callback Principal

[

function mainCallback({}

{
currentTimelLoe = var Date {);
currentTime = currentTimeLoc.getTime();
dt = {currentTime - lastTime) / 1000;
t += dt;
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cycleTime = (60000 * (1 / respRate)}}:;
lastTime = currentTimeLoc.getTime/();

if (rright == undefined || rleft == undefined)
{

Raw = rtragqueaeaux;
Rte = rtubeaux;
Rawl = rrightaux;
Cwll = crightaux;
Raw2 = rleftaux;
Cwl2 = cleftaux;

}

else

{
Raw = rtraqueae;
Rte = rtube;
Rawl = rright;
Cwll = cright;
Raw2 = rleft;
Cwl2 = cleft;

if (volume > v_peak)

v_peak = volume;
if (Math.abs (flowAWLFM) > f_peakp)

f peakp = Math.abs (flowAWLEM) ;
1f (pressure > p peakp)

p_peakp = pressure;
if (powerOn)

if {ins}
{
flow = flowPContr / 60;

Rps = 1000000000;
Rins = 0.5;
Rexp = 1000000000;

{ (i / (Rins + Rps)) + (1 / Rexp) );
{ fa / (1 + {({Rte + Raw) * fa}) }:

fa
fb

o



| Apéndice IV - Listagem do Cédigo

xii

else

fc = { (pressSup / (Rins+Rps)) +
(flow / (1 + (Rins/Rps)}) };
fd = { fe / (1 + {{Rte + Raw} * fa)) ) -
{ {(volll / Cwll) - Pesp} * fb );
flowls = { {1 / (Rawl + Raw2 + (Rawl*Raw2*fb)}) *
({voll3 / Cwl2) - (volll / Cwll) + {Raw2 * fd))
HH
flowe = ( { fc [/ {1 + ((Rte + Raw) * fa)) } -
{(({volll / Cwll) + (Rawl * flowl8) - Pesp) *
fb) };
flowl® flow9 - flowl$8;

flowAW = flow9;

if (flowAW >= ()
{

tins += dt;

if (volume < {volInspTime / 100))

{

volll += {(flowl8 * dt):
voll3d += (flowl9 * dt);
volume = volll + woll3;

else

volume = volInspTime / 100;

ins = false;
tinsc = tins:

texp = 0;
}
}
else
{
ing = false;
tinsc = tins;
texp = 0;
!
pressll = velll / Cwll;
pressl3 = voll3 / cwl2;
press? = (Rawl * flowl8) + pressll;
pressld = Rte * flow9;
pressl7 = Raw * flow9;

pressure = press% + pressld4d + pressl?7;

flow = flowPContr / 60;

Rps = 1000000000;
Rins 1000000000;
Rexp 2;

i
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fa = { (1 / (Rins + Rps)) + (1 / Rexp) );
fb = { fa / {1 + {{Rte + Raw) * fa}) );
fo = | (pressSup / (Rins+Rps)) +

(flow / {1 + (Rins/Rps}}) }:
fda = { fe / (1 + {((Rte + Raw) * fa)}) ) -

{ ({volil / Cwll} - Pesp) * fb );
flowlg = { (1 / (Rawl + Raw2 + (Rawl*Raw2*fb}}) *

{{voll3 / Cwl2) - {(volll / €wll) + {(Raw2 * fd)}
yi
flow? = { { fo / {1 + {{Rte + Raw) * fa}} ) -
{{({volll / cwll}) + (Rawl * flowl8) — Pesp) *
b)) :
flowle flowd - flowl8;

flowhAW = flow9;
flowBWLEM = flowhW * &0;

texp += dt;

volll += flowl8 * dt;
voll3d += flowl® * dt;
volume = volll + wvoll3;

if ({currentTime > cycleBEnd} || (manualCycle))

{

manualCycle = false;

ins = true;

texpc = texp;

cycleStart = currentTime;

cycleEnd = currentTime + cycleTime;
tins = 0;

DataField.PeakFlow.text = Math. round(f_peakp):
DataField.PeakPress.text = Math.round{p peakp):
v_peak = 0;
f peakp = 0;
f peakm = 0;
p_peakp 0:

}

volll / Cwll;
voll3l / Ccwl2;

presslil
pressl3

Lo |

press9 (Rawl * flowlB) + pressll;
presslid Rte * flowS;

pressl? = Raw * flow9;

pressure = press% /*+ pressld */+ pressl7;

1

setInterval {(mainCallbkack, 59):;
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IV.3 Callback de Graficos

var tLoc = 0; D
var line = 1; =

var switchlLine = false;

var firstRun = true; r -
var graphWidth = 392; oL e

!/ 11
var v_xstart = 0; /2 em
var v_XEnd = 592; // i
var v_yStart = -40; ¥
var v_yEnd = -250; il y
var v_vLoc = 07 / ume 1 o¢ tota
var v_vLocl = 0; /e o
var v_vLoc2 = 0; lume local
var v_scale = 1; de volum
var v_scaleSup = "1.00%; / supe
var v_scaleInf = "0.00"; g
var v_peak = 0; I A

graphVolume. createEmptyMovieClip ("lineVolumell"”, 35}:
graphVolume. linevVolumell.moveTo (v_xStart, v_yStart);
graphVolume. createEmptyMovieClip ("linevVolume2l", 36}:
graphVolume. lineVolume2l.moveTo (v_xStart, v_yStart):;
graphVolume.createEmptyMovieClip ("lineVolumeT1", 37};
graphVolume.linevVolumeTl.moveTo {v_xStart, v_yStart);

graphVolume.createEmptyMovieClip ("lineVolumelz™, 31};
graphVolume. lineVolumel2.moveTo (v_xStart, v_yStart):
graphVolume. createEmptyMovieClip ("lineVolume22", 32);
graphvolume.lineVolume22.moveTo (v_xStart, v_yStart);
graphVolume. createEmptyMovieClip ("lineVolumeT2™, 33);
graphVolume. lineVolumeT2.moveTo {v_xStart, v_yStart);

graphVolume.Vol Blank.swapDepths (34);
graphVolume.Vol eixoX.swapDepths (38);
graphVolume.Vol eixoY.swapDepths (39);

var £ _xStart = 0
var £ xEnd = 5%2;
var £ yStart =
var £_yEnd = -249;

var £ vLec = 0; /

var £ vLocl = 0; /

var f vloc2 = 0; /

var £ scale = 1; of:

var £ scaleSup = "&0"; Sups

var £ scaleInf = "-60";

var f_peakp = 0; / 1 UXC 1 t

var f peakm = 0;



| Apéndlice IV - Listagem do Codigo

I
graphFlow.createEmptyMovieClip {("lineFlowll", 45}
graphFlow.lineFlowll.moveTo (f xStart, f_yStart):
graphFlow.createEmptyMovieClip ("lineFlow2l", 46);
graphFlow.lineFlow2l.moveTo (f_xStart, f_ysStart):
graphFlow.createEmptyMovieClip ("lineFlowTl", 47};
graphFlow.lineFlowTl.moveTo {f xStart, f_ysStart):

graphFlow.createEmptyMovieClip ("lineFlowl2", 41);:
graphFlow,lineFlowl2.moveTo (f xStart, f yStart);
graphFlow.createEmptyMovieClip ("lineFlow22", 42);
graphFlow.lineFlow22.moveTo (f_xsStart, £ _ystart);
graphFlow.createEmptyMovieClip {"lineFlowT2", 43});
graphFlow.lineFlowT2.moveTo (f _xStart, f yStart):
// F] rnk

graphFlow.Flow_Blank.swapDepths (44);
graphFlow.Flow _eixoX.swapDepths (48);
graphFlow,.Flow_eixcoY.swapDepths (49);

var p xstart = 0
var p_xEnd = 592;

. ™

var p_yStart = -60; Y

var p_yEnd = -243; £] b

var p_vleoc = (07 / ' 1
var p_vLocl = 0;

var p_vLoc2 = 0;
var p_scale = 4; i la de 1

var p_scaleSup = "30"; Bjs

var p_scaleInf = "-10";

var p_peakp = 0; e ]
var p_peak.m = 0; / 1€ 2SSl g

/ Line

graphPress.createEmptyMovieClip ("linePressll™, 55):
graphPress.linePressll.moveTo (xStart, yStart);
graphPress.createEmptyMovieClip ("linePressZl", 56);
graphPress.linePress2l.moveTo (xStart, yStart);
graphPress.createEmptyMovieClip ("linePressTl"™, 37);

graphPress.linePressTl.moveTo {(xStart, ystart);

graphPress.createEmptyMovieClip ("linePressiz", 51}):
graphPress.linePressl2.moveTo {(xStart, yStart);
graphPress.createEmptyMovieClip ("linePress22", 52):
graphPress.linePress22.moveTo {xStart, yStart):;
graphPress.createEmptyMovieClip ("linePressT2", 353):
graphPress.linePressT2.moveTo (xStart, yStart);

/7 z

graphPress.Press_Blank.swapDepths (54);
graphPress.Press_eixoX.swapDepths (58);
graphPress.Press_eixoY.swapDepths (59);
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function graphs ()
{
if (poweroOn)
{
if (firstRun)
{
GraphInitWindow. visible = true;
GraphInitWindow.GraphInitText. _visible = true;
GraphInitWindow.GraphInitProgress.setPercentComplete
{{tloc/graphWidth) *100};
}
else
{
GraphInitWindow. visible = false;

}

tLoc = £t * 50;

graphVolume.lineVolumell.lineStyle (1, 0x00CC%9, 100}
graphVolume.lineVolumel2.lineStyle {1, 0x00CC99, 100):
graphVolume. lineVolume2l.lineStyle (1, Ox0088FF, 100):;
graphVelume.lineVolume22,lineStyle {1, 0x0099FF, 100);
graphVolume, lineVolumeTl. lineStyle (2, 0x3300cCc, 100);
graphVolume. linevVelumeT2.lineStyle (2, 0x3300CC, 100);
graphVelume,Vol Blank. xscale = (100 * tioe) + 1000;
v_vLoc = {volume * 100} * v_scale;

v_vLocl = (volll * 100} * v_scale;

v_vLoc2 = (voll3 * 100) * v_scale;

graphFlow.lineFlowll.linestyle (1, 0x00CC98, 100);

graphFlow.lineFlowl2.lineStyle (1, 0x00CC39, 100):

graphFlow.lineFlow2l.lineStyle (1, Ox00FF00, 100}:

graphFlow.lineFlow22.linestyle (1, Ox0QQFF00, 100);

graphFlow.lineFlowTl.lineStyle (2, 0x009%00, 100);

graphFlow.lineFlowT2. lineStyle (2, 0x009900, 100);

graphFlow.Flow_Blank._ xscale = (100 * tLoc) + 1000;
f_vLoc = flOowAWLEM * [ scale;

f_ vhocl = flowl8 * 60 * f scale;

£ vioc2 = flowld * 60 * f_scale;

graphPress.linePressll.lineStyle (1, OxFFCC66, 100);

graphPress.linePressl2.lineStyle (1, OxFFCC66, 100);

graphPress.linePress2l.lineStyle (1, O0xFF9%00, 100):

graphPress.linePress22.lineStyle (1, OxXFF9900, 100);

graphPress.linePressTl.lineStyle (2, OXFF0000, 100):

graphPress.linePressT2.lineStyle (2, OxFF0000, 100);

graphPress,Press Blank. xscale = (100 * tLoc) + 1000;
p_vLoc = pressure * p_scale;

p_vLocl = pressll * p_scale;

p_vloc2 = pressl3 * p_ scale;
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if
{

(tLoc > graphWidth)

t=0;
switchline = true;

if {(line == 1)

{

line 2;

If

line 1;

}

//
graphvolume["lineVolumel"+linel.clear();
graphvolume["lineVolumel”+line} .moveTo

(v_xStart, - (v_vLlecl - v_yStart}}):
graphVolume{"lineVolume2"+line] .clear():
graphVolume["linevolumez"+line] .moveTo

(v_xStart, - (v_vLoc2 - v_yStart}):;
graphVolume["lineVolumeT"+line].cleaxr():
graphVolume["lineVolumeT"+line] .moveTo

(v_xS8tart, - (v_vLoc - v_yStart)):;

graphFlow["lineFlowl"+line] .clear{);
graphFlow["lineFlowl"+line] .moveTo

(£ xStart, - (f _vlocl - f_yStart)):
graphFlow["lineFlow2"+line] .clear{);
graphFlow["lineFlow2"+linel .moveTo

(£_xStart, - (f_vLocZ -~ £ _yStart)};
graphFlow["lineFlowT"+line] .clear():
graphFlow["lineFlowT"+1line] .moveTo

(f_xstart, - (£ vLoc - £ _yStart}):;

graphPress["linePress1"+line].clear();
graphPress["linePres=s1"4line] .moveTo

{p_xStart, - (p_vLocl - p yStart)):
graphPress["linePress2"+line] .clear();
graphPress["linePress2"+line] .moveTo

{p_xStart, - (p vLoc2 - p yStart));
graphPress["linePressT"+line] .clear();
graphPress["linePressT"+line] .moveTo

{p_xstart, - (p_vloc - p_yStart});

ur 1T
it (v_peak < 0.2)
{
v_scale = 5;
v_scaleSup = "0.20";
v_scaleInf = "0.00%;
}
else if (v _peak < 0.5)

{
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v_scale = 2;
v_scaleSup = "0.50";
v_scaleInf = "0.00";

}

else if (v_peak < 1)

v_scale = 1;

v_scaleSup
v_scaleInf

= |I1‘nn";
= II0.00II’.

v_scale = 0.5;
v_scaleSup = "2.00";
v_scalelnf = "0.00";

if (£ peakp < 50)

{

f scale = 2;

£ _scaleSup
f scaleInf

}

else if

"60“;

= "-g0";

(f_peakp < 110}

f scale = 1;
f scaleSup = "120";
f scaleInf = "-120";

f scale = 0.5;
f _scaleSup = "240";
f scaleInf = "-240";

if (p_peakp < 30)
{

p_scale = 4;

p_scaleSup = "30";
p_scalelnf = "-10%;
}
else if (p peakp < 60)

{

p_scale = 2;
p_scaleSup = "60";
p_scaleinf = "-20";

else

p_scale = 1;
p_scaleSup = "120";
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P__ScaleInf = "-30";

}

firstRun =

else

false;

if {switchLine)

{

if {line == 1}

{

else

graphVolume.lineVelumel?2. swapDepths
{graphVolume.lineVolumell) ;

graphVolume,. lineVolume22. swapDepths
{graphVolume.lineVolume21l) ;

graphVelume.lineVolumeT2. swapDepths
(graphVelume.lineVolumeTl);

graphFlow,lineFlowlZ . swapDepths
(graphFlow.lineFlowll};

graphFlow.lineFlow22. swapDepths
{graphFlow. lineFlow21);

graphFlow.lineFlowT2. swapDepths
{graphFlow.lineflowT1};

graphPress.linePressl2. swapDepths
(graphPress.linePresgsil);

graphPress. linePress22. swapDepths
{graphPress.linePressz2l);

graphPress.linePregsT2. swapDepths
{graphPress.linePressTl);

switchline = false;

graphvVolume.lineVolumell. swapDepths
{graphvolume.lineVolumel2} ;

graphVolume.lineVelume2l. swapDepths
(graphVolume.lineVolume22) ;

graphVolume.lineVolumeTl. swapDepths
{graphvVolume.linaVolumeT2) ;

graphFlow.lineFlowll.swapDepths
{graphFlow, lineFlowl2);

graphFlow.lineFlow2l.swapDepths
{(graphFlow.lineFlow22} ;

graphFlow,lineFlowTl. swapDepths
(graphFlow.lineFlowT2) ;

graphPress.linePressll. swapDepths
{graphPress.linePressl?);

graphPress.linePress2l. swapDepths
{graphPress.linePress22);
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graphPress.linePressTl. swapDepths
(graphPress.linePressT2);
switchline = false;
}
1
if {(!firstRun}
{
graphVolume["lineVelumel”+line] .lineTo
(tloc + v_x8tart, - (v_viocl -
v_yStart));
graphVolume|["linevolume2"+line] .lineTo
{tLoc + v_xS8tart, - (v_vLocZ -
v_yStart)):;
graphVolume["lineVolumeT"+linel].lineTo
{tLoc + v_xS8tart, - (v_vLoc - v_yStart)):
// Flow
graphFlow["lineFlowl"+line].lineTo
{tLoc + f xStart, - (£ vLocl -
f ystart));

else

t = 0;
tLoc =
v_vLoc
v_vLocl

v_vLocZ

f vloc = 0

f vLocl
£ _vLoc2

Io}

[ T w0V
Y

.

0;
0;

graphFlew["lineFlow2"+line] .lineTo
{tLoc + f xStart, - {f_vLoc2 ~
£ yStart));
graphFlow["lineFlowT"+line] .lineTo
(tLoc + f_xStart, - (f vloc - f_yStart)):

// Pressure
graphPress["linePressl"+line].lineTo

{tloc + p_xStart, - (p_vLocl -
p_yStart));
graphPress|["linePress2"+line].lineTo

(tLoec + p_xStart, - (p_vLoc2 -
p_yStart));

graphPresgs["linePressT"+1line],lineTo
{tLloc + p x8tart, - (p_vioc - p_yStart)};
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line = 1;
switchlLine = false;

graphVolume.lineVolumell.clear ();
graphVelume., lineVolumell.moveTo
(v_xStart,
graphVolume. lineVeolumel2.clear ();
graphVolume. linevVolumel2.moveTo
(v_x8tart, - (v_vLocl - v_yStart));
graphvelume.lineVolume2l.clear {(}:;
graphVolume.lineVolume2l.moveTo
(v_x3tart,
graphVolume. lineVolume22 . clear ();
graphVolume. lineVolume22 .moveTo
(v_xStart,
graphVolume. lineVolumeTl.clear (};
graphVolume.lineVolumeTl . moveTo
(v_x8tart, - ({v_vloc - v_yStart}));
graphvVeolume. lineVolumeT2.clear (};
graphvVolume. lineVolumeT2.moveTo
{v_xStart,

(v_vLocl - v_yStart}):

i

(v_vLoc2 - v_yStart));

{v_vLoc2 - v_yStart)};

1

{v_vLoc - v_yStart)}:

graphFlow.lineFlowll.clear{);
graphFlow.linefFlowll.moveTo

(£ xStart, - {f vLocl - f yStart)}:
graphFlow.lineFlowl2.clear{);
graphFlow,.lineFlowl2.moveTo

(f_xstart, - (f vLocl - £ _yStart}}:
graphFlow.lineFlow2l.clear();
graphFlow.lineFiow2l.moveTo

{f_xstart, -~ (f_vloc2 -~ f_yStart));
graphFlow.lineFlow22.clear ():
graphFlow.lineFlow22.moveTo

(f_xstart, - (f_vloc2Z - f_yStart));
graphFlow.lineFlowTl.clear{};
graphFlow.lineFlowTl.moveTo

{f_xStart, - (f_vLoc - f_yStart)};
graphFlow.lineFlowT2.clear();
graphFlow.lineFlowTZ.moveTo

{f xStart, - (£ vloc - £ yStart)):

b=

graphPress.linePressll.clear(};
graphPress.linePressll.moveTo

{p_xStart, - (p_vLocl - p yStart});
graphPress.linePresasl2.clear();
graphPresas.linePressl2.moveTo

{p_xStart, - (p_viocl - p_yStart)):
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ki

}

graphPress.linePress2].clear();
graphPress.linePress2l.moveTo
(p_xStart,
graphPress.linePress22.clear();
graphPress.linePress22. . moveTo
(p_xStart,
graphPress.linePressTl.clear();
graphPress.linePressTl.moveTo
{p_xStart,
graphPress.linePressT2.clear();
graphPregs.linePressT2.moveTo
(p_xStart,

setinterval (graphs, 590):

IV.4 Layer Main

function resetVar ()

{

manualCycle = false;

var

var
var
var
var
var
var
var
var
var

var
var
var
var
var
var
var
var
var
var
var
var

ins = true;

pressure = 0;
auxPressure = (;
flow = 0;

flowdAW = 0;
flowAWParc = 0;
flowAWLPM = O;

volume = {;
Pesp = 0;
Pel = 0;

cycleTime = O;
cycleStart = 0;
cycleEnd = 0;
currentTime = 0;
lastTime = 0;

t = 0¢

t

{p_vLoc2 - p_yStart));

{p_vLoc2 - p_yStart));

(p_vIhoc - p_yStart)):;

{(p_vLoc - p_yStart)):
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resetVar ():
GraphinitWindow.GraphInitText. visible = false;

PowerButton.onRelease = function ()
{
if {1powerOn)
{
powerQOn = true;
)
else
{
powerOn = false;
resetvVar ();
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Listagem do Cédigo em Matlab

As listagens a seguir mostram o codigo fonte dos arquivos M do Matlab

utilizados nas simulagdes dos modelos de Tarczy-Homoch, et al, e de Kaye.

V.1 Modelo de Tarczy-Hornoch

Simulacao de modelo publicado em

Tarczy-Hornoch, P.; Hildebrandt, J.; Jackson, J. C.

Gravitational Effects on Volume Distribution in a
Model of Partial and Total Liquid Ventilation

clear all;

Definicoes
n = input ('n: ");
Vtissue = 400;

Vtlec = 2700;

Vrv = 0.2 * Vtle:
vth0 = 2000;

vinf = vtle;

beta = 2;

Pac = input ('Pac: ');

Ppeak _x = 30;

Ccw = input ('Ccw: "};
rho tissue = 1;

rho_x = 0;

Vth = vinf + Vtissue;

Vrvi = Vv / n;

Ctot_x = (Vtlec - Vrv) / Ppeak x;

C x = Ctot_x / n;

A=pi* ((Vth / (2 * beta * pi))~(2/3})):

htissue = (Vtissue / A) / n;
para Pao = 0, calcula-se Ppl0 ccmo
auxl = 0;

for =1 :n
auxl = 3 - (1 / 2};

end
aux2 = (1/n) * ((Vtlc - Vrv)/Ppeak x} * (htissue * rho_tissue) * auxl;
Ppl0 = {(Ppeak x/(Vtlc - Vrv)) * (Vrv - Vinf - aux2);
fori=1:n
Ppl(i) = Ppl0 + (i * htissue * rho_tissue);
if 1 ==
Pplm({i} = {(PplO + Ppl{i)) / 2:
else
Pplm{i} = (Ppl(i-1) + Ppl(i})) / 2;

end




| Apéndice V - Listagem do Cédigo em Matiab

Pam{i) = Pao:

Ptp{i}) = Pam(i) - Pplm(i}:;
V(i) = Vrvi + C x * Ptp(i):
h{i) vi{i)y / A;

Hparc = 0;
for 3 =1 : {i-1)
Hparc = Hparc + htissue + h{7j}:
end
H(i) = Hparc + ((htissue + h(i))/2);
end

Compensacoes para Pao != (

Htot = H(n) + ({(h{n} + htissue)/2);

Hmid = Htot 2

for § =1 :
Hmin(j) H(j}) - ({h(n) + htissue)/2});
Hmax (3} H{i) + {(h(n) + htissue)/2);
if (Hmid > Hmin(j) & Hmid < Hmax(}))

mid = j;

end

end

B~

]

Hx = ({{Hmax(mid) - Hmin(mid))*Hmid) / Htet) + Hmin (mid):
alpha = Hx / Hmax(mid);

Ppl_alpha = Ppl{mid - 1) + alpha * (Ppl(mid) -~ Ppl(mid - 1));
Pplmid = Ppl alpha;

Pplcw = (1 / Cew) * (Vinf + Vtissue - Vth0):

offset = Pplcw - Pplmid;
Pam = Pam + offset:
Ppl = Ppl + offset;

Plotagens
for 3 =1 : 1: n
auxH(3j) = H(n+l-3);
end
're ces
figure (1):; clf;
hold on;
plot (Pam, auxH, 'r-', 'LineWidth', 2);
plet (Ppl, auxH, 'b-.', "LineWidth', 2};

plot (Ptp, auxH, 'g--', 'LineWidth', 2);
hold off;
grid on:
title (['Pressces para n = ' num2str(n, 3}
', Pac = ' num2str(Pao, 2} ', Cocw = ' num2str{Cew, 3)]);

xlabel ('Pressa (cmH20) ') ;
ylabel ('Altura do Pulmac (cm)');
legend ('Alveolar', 'Pleural', 'Transpulmonar');

Jolumes
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figure (2); clf;

hold on;

plot (V, auxH, 'o', 'LineWidth', 2};

hold off;

grid on;

title (['Volumes para n = ' num2str(n, 3)

', Pao = ' num2str(Pao, 2) ', Ccw = ' num2str(Cew, 3)1);

xlabel ('Volume do i-esimo Compartimento (ml)'});
vlabel ('Altura dec Pulmaoc {cm)'):

Salvar Graficos?
sgraf = input('sSalvar Graficos? (s/n)', 's'):

if sgraf == 's’
filenamel = mat2str (['Graficos\Pressac n_' num2atr({n, 3)
' Pac ' numZstr{Pao, 2) ' Ccw_' num2str{Ccw, 3) '.Jpg'l};
filename2 = mat2str (['Graficos\Volume n_' numZstr(n, 3)

' Pac ' numZstr{Pao, 2) ' Ccw ' numZ2str{Ccw, 3) '.ipg'l}:;
figure (1);
saveas (gcf, filenamel, 'Jpg'};
figure (2):
saveas (gcf, filenameZ, '"jpg'):

end

V.2 Modelo de Kaye
V.21 Entrada

clear;

theta(l) = 0;
pewm(l) = sin(theta(l)}:

for

end
for

end

i =2:100

theta(i) = (i-1) * (pi / 200):
pewm(i) = sin{theta(i)):

i = 101:200

pewm{i) = 1 - sin(theta(i-100)):

theta(200) = 0;
powm = 7 * pcwm;

tin(l} = 0;

for § = 2:200
tin{j) = (3-1):

end

tin = tin*(4/200);

n = size(tin);

n

niz);
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V.2.2  Fungdo de Transferéncia

Entrada;

Rcw = 0.3;

Raw = 1.7;

Rl = Raw;

Ccw = 0.15;

cl = 0.15;

pbs = 0;

pao = O;

num = [ 0 11:
den = [ (Rcw+R1) ({l/Cew)+(1/C1))1;

V.2.3 Plotagem

figure (1);

plot (tempo, entrada, 'LineWidth', 2);
title ('Entrada');

yvlabel ('delta p_ ¢ w m (cmH 20} ');
xlabel ('t (s)'):

grid on;

figure (2);

plot (tempo, v, 'Linewidth’, 2}:
title('Volumes (vcw = vl1)'};
ylabel ('volume (1)'):

xlabel ('t {s}');

grid on;

figure (3);

plot {tempo, dv, 'Linewidth', 2);
title('Fluxos {(dvcw = dvl)'};
ylabel ('fluxo (1/s}'};

xlabel ('t (=)"');

grid on;

figure (4);

hold on;

plot (tempo, ppl, 'b——"', 'Linewidth', 2);
plot(tempo, palv, 'r:', 'LineWidth', 2):
title{'Pressces');

legend('cpl', 'palv');

ylabel {'pressoes (cmH 20)'");

xlabel ('t (s)');

grid on;




