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O indice de distensédo pulmon&sk,) é utilizado para identificar hiperdistenséo
alveolar (HD) e recrutamento ciclico (RC) de patdersob ventilagdo mecanica (VM),
porém € susceptivel a viéses causados por artefatasstrumentacéo (atrasos inter-
canais e filtragem) e modificacbes no modelo denesiva (inclusdo da inertancia do
sistema respiratoriolsr). Este trabalho descreve os efeitos destes vidsmmm
analisados sinais de pressdo e vazdo de uma baskdds do Laboratério de
Engenharia Pulmonar (LEP/UFRJ). Os modelos utitzaidram: Modelo Dependente
do Volume, Modelo Dependente do Fluxo e do VolunMoeelo Dependente do Fluxo
e do Volume com Inertancia. Os sinais de vazaoressfao foram atrasados em 5, 10 ou
20 ms ou filtrados digitalmente com filtros Buttemnth, 22 ou 42 ordem, fase nula ou
nao-nula, com combinagdes iguais ou diferentesedpiéncia de corte de 10 e 20 Hz. O
%E, foi calculado para cada condi¢do. Os resultadmergiaram que &6E, estimado
com o0 modelo conhsz € similar ao estimado com o modelo skem A inclusdo ddss
no modelo, em geral, ndo corrige os vieses gerpdlns artefatos. As diferencas no
%E, causadas pelos atrasos ou pela filtragem saogleepa monta. Assim, lagg nao
foi relevante para as estimativasg, quando comparada as estimativas com modelos
semlx. Os artefatos causaram pequenos viese%olg de até cerca de 13 pontos

percentuais.
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The index of pulmonary distensiofoE,) is employed to identify to alveolar
overdistension and tidal recruitment of patientslernmechanical ventilation (VM).
However, it may be biased by instrumentation astfa(delays inter-canals and
filtering) and modifications in the estimate modgiclusion of the inertance of the
respiratory systemlsz). This work describes the effect of these biasignals of
pressure and flow from a database of the Pulmoiaryineering Laboratory were
analyzed (LEP/UFRJ). The models employed were: MellDependent Model, Flow
and the Volume Dependent Model and Flow and thauviel Dependent Model with
Inertance. The signals of flow or pressure had béelayed in 5, 10 or 20 ms or
digitally filtered with Butterworth filters, ® or 4" order, null or non-null phase, with
equal or different combinations of frequency cutoff 10 and 20 Hz%E, was
calculated for each conditioithe results evidenced th#E, estimated with the model
with Iz is similar to that estimated with the model withtg. The inclusion of thés
in the model, in general, does not correct the dolasaused by the artifacts. The
differences i6E;, caused by the delays or by filtering are smalug;ihelz was not
relevants for the estimates Wk, when compared to the estimates with models without

Isz. The artifacts caused small biase%dB,, of at most about 13 percentage points.
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1 INTRODUCAO

A Ventilagdo Mecanica (VM) consiste em um recunddi@al para manutencgéo
das trocas gasosas efetivas do sistema respiratipamdo suas funcbes estdo
comprometidas. Embora muitas vezes indispensagebeevivéncia dos pacientes, a
VM pode prejudicar as fungbes pulmonares e aumeadataxas de mortalidade se
executada de forma incorreta, com ajuste inadeqdasi@ressoes e volumes (ROUBY
et al., 2004; SUAREZ-SIPMANNt al., 2007).

As lesbes associadas a VM (Ventilator Induced Lumgry - VILI) podem
advir, dentre outras fontes, de um processo remetite recrutamento de unidades
alveolares colapsadas e da hiperdistensédo alveplargeram forcas de cisalhamento
nos tecidos e, consequentemente, processos inlaox(GATTINONI et al., 1987,
AMATO et al., 1998; BIGATELLO et al., 2005; MOLS et al., 2006). Estas,
geralmente, sdo deflagradas por ajustes ventibstdriadequados, especialmente do
volume corrente (Y) e das pressoes (PIN al., 2004; CARVALHO et al., 2006).
Entretanto, o0 ajuste destes parametros ndo € unsemsm na literatura e o
estabelecimento de uma ventilacdo protetora tern sigdo de muitas pesquisas
(PACHECO, 2007; CARVALHG al., 2008).

Existem formas de se monitorizar a mecanica pulmanse facilitam o
estabelecimento de algumas condutas durante a &M como: construcdo da curva
presséo-volume (PV) e estimacdo de parametros damsa por modelos matematicos.
Toda esta preocupacdo com a ventilagdo protetora per objetivo prevenir ou
minimizar o aparecimento das VILI por meio do estabimento de ajustes do
ventilador mecanico em faixas de seguranca de gwess/olume. A vantagem de se
monitorizar a mecanica pulmonar € justamente carhas propriedades fisicas do
sistema respiratorio (SR), bem como a interferédestas na ventilacao.

Apesar da andlise da mecanica ventilatéria propoaci uma contribuicao
importante no acompanhamento do comportamentddigem do SR em condi¢bes
normais e patoldgicas, as técnicas desenvolvidaa peedida dos parametros da
mecanica respiratéria ndo sao largamente empregadpsatica clinica (KARASON e
STENQVIST, 2001), pois a monitorizacdo da mecanéspiratoria exige, em alguns
casos, a aplicacdo de técnicas especificas podsadoempregada apenas por

profissionais bastante treinados.



Técnicas como a constru¢do da curva PV, por exensglm de uso limitado,
uma vez que exigem treinamento especifico, demanidanpo, tém interpretacdo
complexa, séo influenciadas por alteracées amlgerta@igem colaboracdo do paciente
ou requerem procedimentos que redundam em riscpac@nte como a necessidade de
desconexdo do ventilador mecanico podendo geraomgensacao fisioldgica.

Em meio a estas dificuldades, a modelagem mateamsitigge como alternativa
favoravel para o acompanhamento do SR, pois sa& tlatuma técnica simples de
estimacdo dos parametros da mecanica respirapmicekemplo,resisténcia, elastancia
e inertancia), a partir da vazao e da pressao mediddo volume calculado. Apesar
disso, esta técnica também apresenta suas limitagde mais importante delas € o
estabelecimento de um modelo que seja adequadegi@maar todas as caracteristicas
do SR de modo mais fidedigno.

O modelo de estimativa mais utilizado é o modetedr unicompartimental
(MLU) que é simples e representa as caracteristesistivas e elasticas do sistema

pulmonar dadas pela equacéo do movimento.

P(t), i, = K, V() + EV (1) + P, (1)

motriz

ondeK; representa a resisténcia linear do BR, elastancia linear do SR; a pressao
residual do SRY (t) corresponde & vazaowt) o volume.

Entretanto, existem modelos alternativos em queifinadbes da equacéo 1
visam a modelar ndo-linearidades e multicomparttaiglades do SR nédo estimadas
pelo MLU. Dentre estas modificacbes tém-se a iddude termos nao-lineares de
resisténcia e elastancia. Outra modificacdo do ML&Jinclusdo da inertanciag), um
termo linear, cuja contribuicdo na equacdo do mewim parece ser pequena em casos
de frequéncias respiratérias baixas (DORI&tidl., 1983).

Sullivan et al. (1976) propuseram a inclusdo @a e do termo néo-linear da
resisténcia ;) no MLU para estimativa dos parametros da mecéwéctilatoria, ja
que observaram que erros na estimativa dos pa@sneterados pela negligéncia das
caracteristicas do tubo-orotraqueal (TOT), sdo zieds se estes termos sao
considerados no modelo. Pegdtral. (1992), por sua vez, ndo encontraram melhoras no
coeficiente de determinagdo que justificassem mséo de parametros no MLU. Ja
Muramatsuet al. (2001) indicaram melhoras nas estimativas dos petram pela

utilizacdo do modelo de 4° grau para a elastand@a2® grau para a resisténcia.



O emprego destes modelos alternativos também éogenéo. A importancia de
K, apontada por Sullivaet al. (1976), por exemplo, nédo foi encontrada por Ketral.
(1994), estes autores afirmaram que este termoimfA@nciaria a estimativa da
elastancia. Pachecet al. (2006) propuseram a inclusdo # na estimativa dos
parametros da mecénica em pacientes anestesiaoloserzaram influéncia deste na
estimativa de um indice de distensdo pulmo¥at,] proposto por Kanet al. (1994) e
calculado conforme a seguinte equacgao:

%E, = M 2)

(E,+E, V)

Relataram que &, né&o influenciou de forma significativa %E, no modo
ventilagdo controlada a volume (VCV), mas em manlatrolado a pressao (PCV), esta
incluséo resultou em valores maiores para o indice.

Outro parametro que causa discussdo entre os padqes é dsx. Este
elemento, em geral, € desconsiderado na avaliag&istemas respiratorios adultos.
Porém, Turneet al. (1991) afirmaram a existéncia de erros na estaata resisténcia
e da elastancia pela negligéncialgano modelo de estimativa. Modesioal. (2006)
confirmaram que a auséncia do componente inercedistivo dependente da vazao no
modelo gera viéses importantes nas estimativascedmente do componente elastico
nao-linear ;) do SR, repercutindo na identificacao @d, e dificultando o correto
reconhecimento das condi¢cdes de recrutamento,riliael® e hiperdistensdo. Mais
recentemente, Jandeeal. (2008) também observaram, em simulacdo matemé@tiea,
as estimativas deste indice sofreram alteracOesréates da auséncia da no modelo
de estimativa.

Mesmo com controvérsias sobre as modificagbes d&J,Mbram sugeridos
indices de distensao pulmonar para facilitar atifiescéo de recrutamento ciclico (RC)
e hiperdistensdo alveolar (HD). Fisharal. (1988) propuseram o indic&,/C que
consiste no coOmputo da complacéncia dos 20% fdeisurva PV para se determinar o
RC ou a HD. Outro indice sugerido foi%E, (equacgéo 2) e este foi apontado como
adequado para a estimativa da HD e RC. Kenal. (1994) confirmaram em seus
estudos que este indice é menos sensivel as m@oliades da resisténcia do SR
guando comparado dyy/C. Por sua vez, Raniegf al. (2000) propuseram o indice de
estresseb, que € baseado na morfologia da curva pressaostarbfida com vazao
constante, como preditor de condi¢cdes de RC e HRan@o o valor dé fosse inferior

a 0,85 ou superior a 1,15, o indice mostrava umemento das concentracdes



pulmonares de citocinas e de marcadores morfolégledesao pulmonar. Grassal.
(2004) utilizaram este mesmo indice e comparandoro imagens tomograficas dos
pulmdes confirmaram que se trata de um bom indicddoRC e HD, mas de uso
limitado, pois as estimativas s6 podem ser reaig@&in modo VCV.

Em um estudo recente, Carvaldoal. (2008) analisaram o comportamento do
indice de estressb, do %E, e da elastancia do SR e observaram que os indices
mostraram-se adequados apenas para as estimaalezadas em pulmdes normais.
Estes mesmos autores sugeriram que a PEEP emngeieon valor mediano encontrado
para a elastancia do SR no grupo de animais comgeasl normais corresponde a uma
melhor relagéo entre areas recrutadas e hiperdidten

Apesar destes indices serem importantes identdreaddas condi¢cdes de RC e
HD do SR, a monitorizacdo deste sistema enfrerdhlggmnas de degradacéo do sinal
(MURAMATSU et al., 2001), muitas vezes geradas por artefatos negsamento ou
na montagem experimental. Estudos em simulacaotaponue os modelos sao
sensiveis a atrasos intercanais, gerados pelastarésticas dos conversores A/D ou
impostos pela geometria da montagem experimental, egemplo, e a filtragem
analégica (JANDREst al., 2005). Estes problemas muitas vezes sao gerantasap
haver um cuidado metodolégico com a aquisicdo @uEss nem uma padronizacdo
para aquisicdo de dados que permita a comparag@oosnestudos e produza o0 minimo
de interferéncia nestes sinais.

Dessa maneira, entende-se que a monitorizacdo daeSB descrever seu
comportamento da forma mais fidedigna possivel,nmesonsiderando as limitagdes
externas de aquisicdo dos dados. Ocorre que aagistintlos parametros da mecéanica
pode ser influenciada pelos diferentes modelos mitieos e os indices, como o de
distensédo pulmonal4 E,), também podem sofrer influéncia tanto dos modeglanto
dos artefatos de aquisicdo. Porém, Jaetet. (2005) observaram que a adicéolga
parece compensar erros relacionados com a filtrag@tnasos entre canais durante a
aquisicao dos sinais.

Como a estimativa dos parametros da mecéanica a&&pir € suscetivel a
influéncia dos diferentes modelos, dos atrasos-c#rais e da filtragem, este trabalho
se propOe a identificar estes efeitos causadositp@sos inter-canais e implementacao
de filtros na estimativa d#E,, observando se a presenca de diferentes elemamtos
modelo altera significativamente a estimativa déstee, bem como selg € capaz de

compensar os erros gerados pelos artefatos comoonasimulagéo.



1.1 Objetivos

1.1.1 Geral

» Identificar os efeitos dos atrasos inter-canaisgplecacédo de filtros digitais e
dos modelos matematicos no indice de distensdoomam(%E) em sinais

obtidos de um grupo experimental.

1.1.2 Especificos

» Modificar o critério de exclusdo de ciclos respiraids proposto por Pacheco
(2007);

* Modificar o célculo do%E, pela inclusdo do médulo d& no denominador da
equacao;

e Comparar os resultados @6E, obtidos por Pacheco (2007) aos resultados do
%E, calculados com o novo critério de exclusdo prapestom a modificacao
da equacao para obtencé&o do indice;

* Observar a influéncia da inclusaoldana estimativa do RC e da HD dada pelo
indice %E,, comparando as estimativas obtidas com o procesgande
Pacheco (2007) e a nova metodologia;

e Avaliar se als corrige os erros das estimativas %@, gerados por atrasos

inter-canais e filtros digitais;



Capitulo 2 REVISAO DA LITERATURA

2.1 - Mecanica Ventilatoria

A respiracdo consiste basicamente do processo tdmdando ar nos pulmdes,
troca gasosa nos capilares sanguineos (hematsa@jeedo ar dos pulmdes. Todo esse
processo parece simples, mas varios componeniessfisstdo envolvidos no processo
e contribuem particularmente para a execucao gestesso fisiologico. Por isso é
importante o conhecimento do comportamento dest@panentes no SR.

O SR é composto das vias aéreas, superiores eioiefer brénquios,
bronquiolos, alvéolos e estruturas da parede t@acavidade abdominal e musculos
respiratorios que se organizam harmoniosamentepgpanaover o deslocamento gasoso
cujo principal fim é renovar o ar alveolar, elimimagas carbdnico (Cadvindo do
metabolismo tecidual e disponibilizar o gas oxigéf@,) do ar atmosférico para os
tecidos. O funcionamento adequado destas estrytaraste que aconteca a ventilacdo
espontanea.

A ventilagdo esponténea constitui-se de duas fasespiracdo que é ativa e a
expiracdo que é passiva. Durante a inspiracdo teangsntracdo da musculatura
respiratoria: acdo dos musculos intercostais goem@wvem o movimento de abertura
das costelas (alca de balde), contracéo do esteithmmastoideo para elevacdo do 0sso
esterno e contracéo do diafragma, todo esse motomeauscular promove uma redugéo
na pressao intratoracica que fica menor que a weasnosférica e esta diferenca
permite que o ar entre nos pulmaoes.

Durante este processo, forcas contrarias a0 mowimesspiratorio estao
presentes e caracterizam as propriedades meca@lucsistema respiratorio. As forcas
que se opbdem ao fluxo aéreo nas vias aéreas eskwadento dos tecidos sédo as for¢as
resistivas e as que se opfem a variacdo do voluwmelnéolos e na caixa toracica
proporcionadas pela forca motriz sdo as forcastiedds Qualquer alteracdo que
comprometa essa fase respiratoria faz com que igidod necessite de ventilacdo
artificial.

A presenca das forcas eldsticas limita a inspir@@germitem que a expiracdo
ocorra, pois, ao final da inspiracéo, as forcasettacédo do sistema respiratorio elevam
a pressao alveolar acima da pressdo atmosféricaando a fase da expiracdo que

ocorre passivamente até que as pressdes se auililiiste processo s6 € passivo



gracas a energia potencial elastica armazenadsegéeeutilizada, esta energia vence o
atrito dos tecidos e a resisténcia ao escoamerst@akes nas vias aéreas. A expiracdo
s6 é ativa caso haja um aumento da demanda veéritilau da resisténcia ao exercicio
fisico e os musculos expiratorios séo recrutados.

As pressdes envolvidas no processo respiratoriempadr descritas assim:

PS? = I:)ava - R) (3)
I:>p = ava I:?ntrapleural (4)
P‘I' = Pintrapleural - Pb 5)(

ondePx € a pressdo motriz do SRya € a pressdo de abertura das vias aégasa

pressdo barométricaPp € a pressdo motriz do pulméd:,?mrapma, € a pressao
intrapleural;Pr € a pressdo motriz da parede toracica.

O conhecimento de cada parte do sistema respoap@imite estabelecer as
melhores condi¢cdes da ventilacdo, porém, nem t@dapressdes envolvidas sdo
facilmente identificadas e quantificadas. A pressdi@pleural, por exemplo, s6 pode
ser identificada por processos invasivos. Uma foattarnativa de se estimar as
variacOes desta pressao é a monitorizacédo da pressefagica (MILIC-EMILI, 2003),
cujas variacfOes correspondem as variacoes da pregsdpleural média, o que nédo é

comum na préatica clinica.

2.1.1 Propriedades Fisicas do Pulméo

2.1.1.1 Resisténcia

A forca resistiva do SR aparece em virtude do catebtre os gases e a
viscosidade. O atrito pode ser aumentado formatovida (diametro e bifurcacdes), ja a
viscosidade é dependente de uma espécie gasasste com a temperatura.

Uma forma de se entender o comportamento da nesiagtépulmonar é
comparando-a a resisténcia de escoamento dosdlaidaubos rigidos e cilindricos. A
Figura 1 mostra esquematicamente trés formas @damento dos fluidos que aparecem

no SR.



Um tipo de escoamento é o laminar, onde o fluxareamom linhas concéntricas
e paralelas entre si e a velocidade das molécdasste do centro para a periferia.
Neste caso, a variacdo de pressao é proporcioredd, de modo que a relacdo entre
eles é linear. A constante de proporcionalid&dg depende da geometria da via (raio e
comprimento) e da viscosidade do gas. Uma formaxapada de se modelar este tipo
de escoamento é a equacdo de Hagen-Poiseuillecfque), nela o fluxo estd
diretamente relacionado a diferenca de pressédallnm ¢ o raio de circunferéncia e

inversamente relacionado a viscosidade do fluid@wemprimento do tubo.

. AP0z
V_W (6)

ondeV é avazdoAP é a diferenca de presséaog o raio do tuboj) € a viscosidade

do fluido el é o comprimento do tubo.
A resisténcia (K), neste caso, pode ser definida como a razao &uliferenca

de pressao e a vazao (equagéo 8).

AP
K, =— 7
Y (7)
Assim, a lei de Poiseuille pode ser reescrita, petstituicdo da equacéo 7 na

equagao 6 considerando um fluxo laminar, como nagip 8.

8y
K. =
Yot

No outro extremo, tem-se 0 escoamente totalmembellento que consiste no

(8)

aparecimento na perturbacdo do fluxo laminar, gefjaaumento da velocidade ou por
alteracdes na geometria das vias aéreas que favardesorganizacdo das moléculas
dos gases entre si e promovem um turbilhonamenfturo. Neste caso a variagcdo de
presséo depende fundamentalmente do quadrado &@a. vaz

A turbuléncia acontece quando a vazao excede uor waitico dado pelo
namero de Reynolds. Este é determinado por umaufarempirica que relaciona a
velocidade do escoamento, a densidade do fluid@metro do tubo e a viscosidade do
fluido:



201 v Ld
A ®

ondeR. corresponde ao numero de Reynotds,o raio da circunferéncia do tubog a

velocidade média da vazabé a densidade do fluidosg é a viscosidade do fluido

Para tubos retos e rigidos, o fluido é considetadmlento quando o niumero de
Reynolds supera 2000. Para tubos com diametrosefisomposicdo do gas definida,
guanto maior for a velocidade do fluxo, maior setéarbuléncia no fluxo.

Entre estes dois tipos de escoamento tem-se o dextansicéo. Este ocorre nas
velocidades intermediarias, o fluxo apresenta tawiaticas tanto do fluxo laminar
quanto do fluxo turbilhonar e, nesse caso, ha gaaslas na composicdo da pressao
(K1 eKy).



Fluxo Laminar

AP=KI1.V

Fluxo de Transi¢do

P,
—_ >
P,
AP=K, . V+K,. VP
P3
Fluxo Turbilhonar
— o —_

P, P,

AP =K, . [V

Figura 1 - Figura esquematica do tipo de fluxoamb dos tubos rigidos e cilindricos e
equacao de Rohrer associada.

A presenca dessas formas de escoamento dos fio@toste entender como a
vazdo do SR se comporta ao longo das vias aéreassgam que qualquer tipo de
modificacdo no escoamento gerada por imperfeicAaaixa toracica, nas conexdes do
circuito, presenca de secrecédo, umidade nas maagui ventilador ou variagdes no
TOT, por exemplo, levam ao aparecimento de um ter&aclinear de resisténciky).

A importancia de se modelar este termo foi vista pollivanet al. (1976).
Estes autores indicaram, em seus estudos expesdisieqie o0 calculo das medidas da

mecanica respiratoria seria estimado erroneament, sndo fosse considerado e
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mostraram que os valores #e seriam de 17,5 cmi@L-*s%, 8,1 cmHOL-*s" e
4,8 cmHOL-?<” para os TOT de tamanho 6, 7 e 8, respectivamente.

Diversos fatores podem conduzir a perturbacbesesiaténcia do SR. Dentre
eles esta a geometria das vias aéreas que apreserda e bifurcacdes e a viscosidade
dos gases que se altera com a temperatura e a sigagpoos gases. Em situagdes de
enfermidades, este parametro é bastante suscatippeiturbacdes, por exemplo, pelo
acumulo de secrecdes nas vias aéreas, alteracbamperatura corporal, ou constricao
das vias aéreas.

Outro fator importante a se considerar € que softilagdo artificial, a
instrumentacédo é um fator condicionante ao aumggnt@sisténcia no sistema, uma vez
que os equipamentos utilizados na instituicdo da Y& como mangueiras e o tubo
orotraqueal, por exemplo, favorecem ao aparecimdstdurbilhonamento no fluxo

aéreo, devido a seu formato bem como predispfeswi@aulo de secrecdo e umidade.

2.1.1.2 Elastancia

A forca elastica € uma propriedade fisica ineremtqualquer estrutura que
possua capacidade de se deformar e retornar aestsdp inicial quando esta forca é
retirada. No SR, esta capacidade que os tecidesu@asde retornar ao seu estado de
repouso apos serem submetidos a uma forca extérmtante evidente.

Durante o processo de insuflacdo, o pulméo e alpdogacica se distendem até
a forca de expanséo do parénquima torna-se memoa Gorca de retracdo elastica da
parede toracica dando lugar ao processo de expjragdgual as estruturas distendidas
assumem novamente seu formato inicial e o gas lalvesai das vias aéreas
passivamente.

Na Figura 2, observa-se o comportamento elasticpudmao e da parede
toracica que possuem tendéncias de distensdo etrdedo distintas. Esta diferenca
permite que o SR alcance uma posi¢cdo de equiliheogual o pulmdo se mantém
aberto com um volume chamado de capacidade resiugional (CRF). A
composicao do comportamento elastico da paredeid¢aré dos pulmdes determina o
comportamento do SR (visto na linha continua).

A curva pressao-volume (PV) descreve o comportametdstico do SR
durante a respiracao, seja de pulmdes saudaveisemies (HARRIS, 2005). Em geral,
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essa curva tem um formato sigmoidal que refletguolibrio de forcas entre a parede
toracica e o parénquima pulmonar. Na Figura 2 padebservar a contribuicdo destes
dois componentes.

Para volumes abaixo da CRF a parede toracica baontrimais
significativamente para a curvatura devido a graiodga de expanséo. A reducao da
complacéncia neste ponto € refor¢cada pela ingdad#i alveolar e o colapso das vias
aéreas. Na CRF, a forca de retracdo da paredeceise contrabalanceia com a forca
de expansdo do pulm&o deixando-o em estado debeguilPara volumes acima da
CRF, o parénquima contribui de modo predominanta @aaurvatura devido sua grande
forca de retracéo.

100 T T

! Z
g | Ponto de Retragéd 7 @
—————— " —— —_—— - | -4 20

=+ Sistema Respiratério
(Linha Continua)

60 =
60

/ Capacidadg <
I _Parénquima Residual
! Pulmonar ~ Funcional |

piil

% Capacidade Vital

20
olume Residual

\ ] Vollllme N{l’nim
0 710 0 10 20 30 0

0], reuowng apeproede)) o

Pressdo Elastica (cml,O)

Figura 2 - Comportamento elastico da parede taaeicdo pulméo (Adaptada de
RAHN et al., 1946).

Na curva PV destacam-se duas regifes de concavida@eante que
representam areas de grandes variacdes de volum@gruenas variacdes de pressao.
Para a concavidade inferior, acredita-se que temmgredominio de recrutamento de
unidades alveolares colapsadas e, para a concavisiggerior, maxima distenséo
elastica do parénquima.

Estas regidbes de concavidade sao conhecidas comimspae inflexéo.
Entretanto, esta denominacdo ndo € a mais acetawayez que o ponto de inflexdo
corresponde ao ponto onde a derivada segunda dm&alcontece e a curva muda de
sinal. Na prética clinica, estas regides da cuda imdicadas visualmente pelos
profissionais, 0 que ocorre de modo impreciso gesiib (VENEGASet al.,1998).
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As condi¢des de RC e HD acontecem em grande faixeaud/a PV e ocorrem
simultaneamente em diferentes partes dos pulmdes,se localizando apenas nas
regides de concavidade (HARRIS, 2005). Entretdardqredominio do RC na regido da
concavidade inferior da curva, na qual a baixa dac@mcia induz a reabertura de
alvéolos colapsados pelo desequilibrio entre aafaie expansdo do parénquima e a
forca de retracdo da parede toracica. Ja na regidmoncavidade superior, tem-se 0
predominio da HD, no qual as altas pressdes induzédnperdistensdo dos alvéolos
normalmente aerados.

Um outro fenbmeno observado na curva PV é a hssedurante o ciclo
respiratorio (Figura 3). A histerese indica que@spdo necessaria para se alcancar um
dado volume durante a inspiracdo € maior que aquetassaria para que ocorra a
expiracdo. Este fenbmeno depende do volume cereeiét determinado pela forca de
tensao superficial do alvéolo, pelo processo deutamento e de-recrutamento e pela
absorcao de gés durante a medida da curva PV (H3RIRD5).

»

Regido de

Ramo Expiratério prs  Hiperdistensdo

L.

Ramo Inspiratério

Volume

Regidio Linear

“— Regiio de Recrutamento

Pressdo

Figura 3 - Figura esquematica da curva PV com ooranspiratorio € o ramo
expiratorio evidenciando a histerese da curva.

A elasticidade do pulmé&o pode ser modelada de fosmaplificada

relacionando-se as variacoes de presséo e volulS& pconforme a equacéo 10.

AP
E=—" 10
AV (10)

ondeE é a elastanciaP € a variacdo de pressaqaé € a variacdo de volume.
Entretanto, modelar o comportamento da elastaraiasiderando que ha uma

relagao linear entre as variagoes de presséo meaddo reflete a realidade do SR tanto

em condi¢cdes normais quanto em condi¢des de p&adogventilagdo mecéanica e uma
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forma aproximada de se representar este comportarégpela inclusdo de um termo
nao-linear da elastancigy) nos modelos de estimativa, conforme equacéo 11.

AP =(E, +E,[AV)[AV (11)
ondeE; e E,[AV séo, respectivamente, o componente linear e néarloia elastancia.

A importancia deste termo na modelagem do SR tdm apontada em muitos
estudos. Kanat al. (1994), por exemplo, observaram que, com o aumeéatBEEP,
ocorria uma reducdo d6 e um aumento dB,, em modo PCV e modo VCV, e que a
presenca destes elementos podia expressar a éoeiastde areas de RC e HD
indicando um ajuste de PEEP que minimizasse as. Vit outro lado, Berstest al.
(1998) realizaram titulacbes de PEEP em pacientes 8ARA e associaram 0
comportamento d&; a HD. Ja Lanterét al. (2001) analisaram o comportamento da
ventilacdo mecanica em neonatos e também consderamparte elastica do SR como
sendo lineark;) e ndo-lineark,).

E importante ressaltar que as evidéncias do coaperito elastico dos alvéolos
aponta das pdE; e E; tem-se mostrado adequadas ndo sO aos casos bmigatomas
também as condi¢cdes de normalidade dos pulm&esal@art al. (2008) estudaram
indices para minimizacao do estresse mecanico wuaditulacdo de PEEP, dentre eles,
0 % E, que utiliza a parcela d&; e doE; no seu codmputo e que foi apontado com um

bom indicador de RC e HD em pulmdes sadios.

2.1.1.3 Inertancia

A inertancia trata-se de um componente linear i@laclo a aceleracdo da massa
dos gases e tecidos durante a respiracdo. Comlgsten componente mecanico que
expressa a relacdo entre a aceleracdo destas massiéizadas e a pressdo necessaria
para produzir este efeito. Para o caso particiarnd tubo cilindrico de comprimenito

e raior, a inertancia pode ser representada como na egidca

ap =PV (12)
” dt

ondep € a densidade do fluidbé o comprimento do tuboreé o raio do tubo.
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Por ser um componente de valor matematico pequeoagjeeinfluéncia nas
frequéncias as quais 0 SR esta submetido tambémegeena, este componente tem
sido por vezes desprezado (MEAD, 1956; DUBO& al., 1956). Porém,
Sullivanet al. (1976) ja indicaram que a completa descricdo do €81a relacionada a
presenca diw e que a negligéncia deste termo gera erros maasta dos parametros
da mecanica respiratoria.

Por outro lado, Lantergt al. (1999) observaram que em procedimentos com
componentes de alta frequéncia e que apresentéonlj@ades ou variacdes no canal de
vazao, dss contribui de forma significativa na equagéo do mm@nto.

Apesar do comportamento tia parecer ser importante apenas em situacdes que
os fluidos ficam mais densos, o0 raio da circunfeigérdos canais € reduzido ou a
ventilacdo ocorre em alta frequéncia, Sullietal. (1976) j& apontavam para erros na
estimativa de parametros da mecanica respiratoriae desconsiderar este termo nos
modelos de estimativa. Estudos mais recentes, muia}do matematica, também tém
apontado que a negligéncia deste parametro podeiiral erros de interpretacao pela
subestimacéo de alguns termos da equacdo do mdeinmEm como superestimacao
de outros termos (MODEST@ al., 2006). Além disso, Jandetal. (2005) mostraram
que a inclusao dés nos modelos de estimativa auxilia na minimizacase drros

gerados por artefatos de instrumentacao.

2.2 Monitorizacdo da Mecanica Pulmonar

A monitorizacdo da mecanica pulmonar tem por olgetidentificar o
comportamento fisiolégico do SR tanto em condigd@snais quanto em situagcbes de
enfermidade. Além disso, permite estabelecer umbhaneelagcéo entre as pressdes e 0s
volumes a que os alvéolos estdo submetidos evitandmndicoes de repetitivo RC e
HD, bem como otimizar os procedimentos terapéuti@ssociados a VM
(MURAMATSU et al., 2001).

Para a ventilacdo na SARA, por exemplo, a énfaserétecdo do pulmao. Para
se alcancar este resultado, uma monitorizacdon@ta da agressdo mecanica imposta
aos tecidos durante a ventilacao artificial sem@artante, pois o pulmao sob VM é

susceptivel a lesdes provocadas pelo processonoontie RC e HD e esta situacéo
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pode ser prevenida ou minimizada com a execucdmdeavaliacdo e monitorizacao
rigorosa dos ajustes do ventilador.

Tém-se discutido acerca da monitorizacdo da mez&motilatoria e ajustes do
ventilador mecéanico na manutencdo de pressdess@eresxpiratéria ao Final da
Expiracdo - PEEP e Pressédo Inspiratoria Maximaua)Pem faixas de seguranca e
volumes adequados para reduzir a incidéncia de fKANO et al., 1994; RANIERIet
al., 2000; GRASSGt al., 2004).

Amato et al. (1998), por exemplo, afirmaram que estratégias aprabinam
manobras de recrutamento, baixosevaltas PEEP melhoram a sobrevida de pacientes
e reduzem a incidéncia de barotrauma. Por outr, IRdubyet al. (2002) afirmaram
que altos niveis de PEEP geralmente podem seriades@ um risco significativo de
leséo induzida pelo ventilador. Estudos com tonfa@ymavestigando os efeitos da VM
tém sugerido que o recrutamento/de-recrutamentoaldéolos atelectasiados e a
hiperinsuflacdo de alvéolos normais podem ocort&ando niveis inapropriados de
PEEP sao usados, associados ou ndo a distribuigdgrahde parte do volume
inspiratorio para regides normais (GATTINO®&tlal., 2001).

Além disso, estudos tém descrito que as lesGesomalres decorrem do ajuste
inadequado dos parametros do ventilador, (REEP, relacdo Inspiragéo: Expiracdo —
I:E, Fracdo Inspirada de Oxigénio O, modo VCV, modo PCV e tipo de onda de
fluxo) que levam a HD e ao RC das unidades alvesldAMATO et al., 1998;
NEVE et al., 2001; PINO, 2004; PACHECE al., 2006). Dries e Marinét al. (2002)
concluiram em um estudo de revisdo que a descdedoma PEEP adequada e que
minimize as agressfes ao SR € ainda determinaftarrda particular considerando a
experiéncia clinica, o que torna a avaliacao btestaubjetiva.

Desse modo, a analise da mecanica ventilatoria oaitagea como subsidio
importante no acompanhamento dos pacientes soltagéot artificial, uma vez que ela
visa a melhor identificacdo dos parametros da megarentilatéria comoKs, E, I,
por exemplo.

Tal importancia é confirmada na literatura. DuggatKavanagh (2005), por
exemplo, afirmaram que a identificagdokiee dak equivalentes do SR ajudam a guiar
0s ajustes da ventilagdo mecénica. Carvallab. (2006), por sua vez, mostraram que a
monitorizacdo dos parametros da mecéanica pulmenardce a determinacédo da PEEP

a ser ajustada em casos de lesdo pulmonar.
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2.2.1 — Estimativas pela Curva Presséao-Volume

A curva PV consiste em um método para avaliacdoetzinica respiratéria que
descreve como o pulméo se deforma com a inspiracéepiracdo. Trata-se de um
meétodo que permite avaliar a interacéo entre aadapécica e o parénquima pulmonar
tanto em condi¢c6es normais quanto em condi¢coefpatas (HARRIS, 2005). Mesmo
com uso limitado, a curva PV tem ajudado os profess a identificar a patologia,
maximizar os ajustes ventilatérios, acompanharcdueéo da doenca e realizar alguns
progndsticos, principalmente nas situacdes de VM.

A andlise da curva PV esta sendo crescentemertédaca avaliacdo do ajuste
correto dos parametros do ventilador para as @dades mecanicas do SR do paciente
(HARRIS, 2005). A construcéo da curva PV e o caélahK; e E tem por objetivo
avaliar as funcbes do SR e determinar os melhqusteada VM para se otimizar a
terapia e minimizar riscos ao SR.

O estudo desta curva tem como principal foco aatesta de uma regido onde a
pressao provoca minimas agressoes ao sistema.deesitho, o Pll e o PIS sdo bastante
estudados, pois indicam o nivel de PEEP minimo essgo de pico maxima,
respectivamente (MOL®t al., 2006), muito embora estas indicacdes sejam lastan
controversas (VENEGA#& al., 1998).

A forma da curva PV pode variar por trés razfesvdriacdo no grau em que o
pulmdo é recrutado, 2 - variagcdes na distensiliéddo parénquima pulmonar de
unidades recrutadas e 3 - comportamento ndo-ldeeeaaixa toracica (LIt al., 1999).

Na SARA, por exemplo, o PIl fica acima da CRF, & Bta menor que a
capacidade pulmonar total, ocorre um decréscim@atgdo linear da curva e um
aumento da histerese (NE\&Eal., 2001). Suarez-Sipmarmhal. (2007) afirmaram que
o estudo da mecanica ventilatoria tem sido largénegalizado através da curva PV.
Mesmo sendo bastante conhecido entre os profigsjanaonfiabilidade deste método
na expressao da dindmica pulmonar é questiondiafa\ét al. (1999) apontaram, em
um estudo que comparou os pulmdes de pacientetesdmaguda conforme o Pll e os
efeitos da PEEP, que a auséncia ou a presencal @st®Idiretamente relacionado a
morfologia pulmonar. Quando o PIlI estava ausergear@as normalmente aeradas
coexistiam com as areas nao-aeradas, o incremenREBP produziu HD e RC. Nos
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pacientes com PII, o ar se distribuiu de forma hg@nea nos tecidos e o incremento de
PEEP resultou em RC sem HD.

Alguns indices matematicos tém sido propostos caternativa para se

identificar as condi¢cdes de RC e HD, tais com@ @, 0 indice de estresbee 0%E,.

Assim como a curva PV, também possuem aplicacadtalen e podem sofrer

interferéncia da condicéo da patologia, erros tienava dos parametros da mecéanica

e de artefatos da aquisicdo dos dados. Tais ingikrée mais bem descritos a seguir.

2.2.2.1 Curva Pressao-Volume Estatica

E uma técnica onde as medi¢des sio realizadas azio baixa ou zero, para se

excluir o componente resistivo e se calcul& @mo a relagéo entre pressao e volume

a cada ponto. Dentre as técnicas temos:

Técnica da superseringa:Consiste na injecdo lenta de um grande volume
(adultos até 2 1) em pequenas aliquotas (100 rgllidas de pausas e posterior
deflacdo. A cada pausa da injecdo, o volume ess@oesao medidos. Em geral,
quando a pressao das vias aéreas alcanca 480;rakhsuflacdo é interrompida
e a deflacdo executada do mesmo modo (HARRIS, 200&) ser feita a
insuflacéo e a deflacdo, € possivel acompanharsas inspiratoria e expiratéria
do paciente, porém € desconfortavel, de dificilizagdo técnica e exige que se
interrompa a VM em uso corrente no paciente, opmeeendo ser perigosa para
uso clinico (NEVE, LECLERGt al., 2001; STENQVIST, 2003).

Técnica de Oclusédo ao Final da InspiragdoConsiste na realizacdo de uma
oclusédo rapida da via aéreas ao fim da inspiragpdando se realiza uma vazao
constante. Com a pausa, a vazao cai rapidamenéeoanrantendo o volume
pulmonar constante e acima da CRF. Esse volume rdeeaacomoda,
promovendo uma queda quase instantanea na prdésgeease atinja um ponto
de inflexdo, depois a queda continua de maneiraesag alcancar um platd
(LUCANGELO et al., 2005) e neste momento se realiza a medida dimetaes.

A estimativa é feita pela andlise da razao entrarmcdo em diferentes pontos
de pressdo e a variacdo do volume no periodo pomdsente que prové

aspectos especificos da complacéncia. Para o caeutesisténcia, a razao se
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da entre a variagdo da pressdo em diferentes pantas fluxo de ar,
imediatamente antes da oclusdo. Esta técnica écileaplicacdo, pois consiste
no registro da pressao durante pausas ao fim gadn&o em diferentes tempos
inspiratorios, entretanto, consome tempo e dispdelirditacdes na pratica
clinica, j& que exige treinamento do investigadBESLIN et al., 1996;
NEVE et al., 2001).

e Técnica do Fluxo Inspiratorio Constante: Consiste na insuflacdo a vazao
constante e muito baixa, onde a pressdo resist@namuito pequena. A
elastancia pode ser calculada sob estas condpdissa interferéncia das outras
pressbes € minima (NEVE, DE LA ROQUE al., 2000). Esta técnica nem
sempre expressa comportamentos dinamicos impastanexige muito treino
para ser executada. Entretanto, preserva o higtdeanudancas no volume que
€ perdido com as técnicas que exigem desconexa@adente do VM
(HARRIS, 2005).

2.2.2.2 Curva Pressao-Volume Dinamica

E uma técnica em que as medicbes ndo interferenvNiae descreve as
caracteristicas do SR em tempo real, 0 que naod gbter nas técnicas estaticas,

cujas condi¢des sao artificiais. Dentre as téecrie@a®s:

 Técnica de Oscilacbes Forcadas:Consiste em um meétodo rapido e
nao-invasivo 0til para analise das propriedadesamieas do SR usando o
dominio da frequéncia. Uma pressdo gerada extemtanmor um sinal de

7

excitacdo € aplicada no SR do individuo respiraedpontaneamente. A
resisténcia do sistema € calculada como a razde enpressdo e a vazao
resultante de cada frequéncia apresentada no apladado. Apesar das
vantagens obtidas com este método, limitacbes dmicté tém sido

reconhecidas, ja que ele exige a construcdo dequipamento que, por sua vez
exige calibracéo e a resisténcia estimada podeapéoas ser derivada do sinal
respiratorio, mas ser suscetivel a artefatos csigols mudancas ambientais e

nao-linearidades do proprio equipamento (MEt@l., 1998).
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Curva de Pressao das Vias-Aéreas em funcdo do tempBonsiste em se

tracar um grafico da pressdo em funcdo do tempantia fase inspiratéria sob
regime de vazdo constante. Assim, se obtém umadmedi que a elastancia é
mantida constante (RANIERI, ZHANGt al., 2000). Qualquer alteragdo na
funcao elastica do pulméo € visualizada pelo apassto de uma concavidade
ou uma convexidade na reta pressao em funcdo dmotesste comportamento

indica perda de linearidade e € modelado pela aquks.

P=alf+c (16)
onde P é a pressdo pulmonar, a é a elastanciar¢@opear, ¢ € uma constante que

descreve a pressao no tempo zero e b é indicdrdesesque se menor que 1 indica RC,

se aproximadamente 1 indica linearidade e se majoe 1 indica HD
(MOLS et al., 2006).

Método de Regressao Linear Multipla:Consiste em uma técnica de obtencao
dos valores de pressédo e vazdo em tempo real te ajusodelos matematicos
utiizando um método de solucbes mateméticas deramoi Método dos
Minimos Quadrados (MMQ). Diversas variaveis podemiscluidas no sistema
de solucdes e os valores estimados sdo comparadonsdidos por meio de um
coeficiente de determinacadd)(le pela variancia dos residuo$) (sermitindo
uma avaliacdo sobre a qualidade do ajuste do modiedta-se de um método
bastante vantajoso, pois requer menores cuidadasagpéicacdo, ndo depende
da colaboracéo do paciente e nédo se limita a fodeamda especificas do sinal
de vazdo (MODEST@t al., 2006). Estudos em suinos também utilizaram esta
técnica para monitorizacdo pulmonar e mesmo coroegdimento de lavagem
salina a técnica mostrou-se de facil aplicagdo QRIN 2004,
CARVALHO et al., 2006).

Assim como nas técnicas estaticas, estes métanbema apresentam limitacdes

como: exigir o ajuste de um modo ventilatorio effper (curva de pressdo em funcao

do tempo) ou necessitar de equipamentos sofisicgde ndo estdo disponiveis em

unidade de terapia intensiva, por exemplo. Apesatodos os métodos apresentados

identificarem situacdo de RC e HD, dentro de simaisalcdes, ndo ha um consenso que

determine a utilizacdo de uma técnica em detrimeéatoutra.
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E importante ressaltar que a curva PV, mesmo semdimstrumento facilitador
da monitorizagdo da mecéanica pulmonar, apresemtigaioes. Harriset al. (2000)
concluiram em um estudo com pacientes que o pantoféxdo raramente coincide
com o ponto de maxima complacéncia definido pelwvacdPV, apontando assim a
incerteza das estimativas pela curva PV. VieilRadenet al. (2003) afirmaram que a
técnica de ajuste da PEEP pela curva PV costumdtaieem PEEP elevada, como
consequéncia, apesar da melhora na gasometrigalaresta estimativa pode levar a
HD.

Além disso, a curva PV ndo consegue descrever @adamento agregado de
todos os alvéolos (multicompartimentalidade), bema as caracteristicas da histerese.
Vieira et al. (1999) revelaram que a curva PV nao identifica o@es de
heterogeneidade (RC e HD) que séo identificadaa fmehografia computadorizada.
Outra caracteristica relevante da curva PV é qaedebpreza os efeitos resitivos e

inerciais do SR, sua interpretagao restringe-seaapas propriedades elasticas do SR.

2.3 Modelagem Matematica

Como visto anteriormente, apesar da importancia cdava PV para
monitorizagdo da mecanica pulmonar, ela ndo comrsegscrever completamente as
caracteristicas do SR. Alternativamente, tem-seodefagem matematica que é capaz
de representar as caracteristicas do SR.

Neste estudo, os modelos serdo descritos de acordm analogo elétrico, no
qual a resisténcia elétrica corresponde a pregsagtiva, a capacitancia corresponde a
pressdo elastica (complacéncia), a indutancia sporale a inertadncia, a tensao

corresponde presséo, a corrente corresponde a @azéarga corresponde ao volume.

2.3.1 Modelos Matematicos

O modelo mais simples da mecéanica do SR, ou de csmmponentes, € o
modelo linear unicompartimental (MLU), descrito gpetquacdo 1. Em geral, este
modelo descreve as mudangas da pressdo de almatuvdas aéreas £ assumindo
um grau de liberdade e entendendo que o pulmaond&pg@ualmente em todas as
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dire¢cbes (HARRIS, 2005). O MLU utiliza a combinagd® um elemento resistivo e
outro elastico, com parametros constantes e carckrs, que pode ser descrito por um
tubo rigido e uniforme que liga ao meio externo hetéo elastico (FR¥t al., 1960;
PINO, 2004; PACHECO, 2006). Seu analogo elétrioepgesentado na Figura 7.

MR A VAYAVAN O

1 K,
E __ Pressdo

|_. Vazio

O

Figura 7 - Analogo Elétrico do Modelo Linear Unigeantimental do Sistema
Respiratorio.

Este modelo, apesar de simples, pode respondebgaoiparte das relacdes
entre pressao e vazao. Entretanto, o TOT, por erer@assivel de turbuléncia, por
ISSO a resisténcia passa a depender do compon&mténear que varia em funcdo da
vazdo e comportamentos como este ndo sao carad@sipor este modelo. Outras
propriedades mecéanicas como nao-linearidades, enodpe de HD ou colapso
alveolar, e multicompartimentalidade, também n&ods&critos pelo MLU.

Além disso, modelos mais completos podem possibititelhor descricdo dos
mecanismos fisicos, especialmente na presenca decaky e uma andlise mais
detalhada dos sinais (BATES, 1993), bem como aisen@le cada parametro da
mecanica respiratoria separadamente permitindors@reender a importancia de cada
termo no SR e determinar o que eles podem repegsemiestimativa e na compreensao
de novos achados (MODESTO, 2006).

Assim, modelos alternativos foram propostos a pa# modificagdes do
proprio MLU: o Modelo Dependente do Volume (MDV),Modelo Dependente do
Fluxo (Vazéo) e do Volume (MDFV) e o Modelo Depemegedo Fluxo (Vazéo) e do
Volume com Inertancia (MDF\k) estdo descritos nas equacdes 17, 18 e 19 e os

analogos descritos nas Figuras 8, 9 e 10.
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P() iz = K V(1) + (B, + E,OV O) DV O+ P, (17)

P() iz = (K + KOV () DIV ¢)+ (B, + E,QV ¢) DV € )+ P, (18)
P() iz = (Ky + KOV () DIV ¢)+ E,+ E,OV € NV €+ 1 V €)+ P, (19)
onde K; corresponde a Resisténcia LineBs, corresponde a Elastancia Line&r
corresponde a Resisténcia Nao-Lineaf, corresponde a Elastancia Nao-Linekg,
corresponde ao componente de inertandiacorresponde & vazaV, corresponde ao
volume, V corresponde a aceleracdo da vazde, eorresponde a pressao inicial do
sistema.

— VYV 'S)

Pressao

E1 +E2' I V(t)l
O

Figura 8 - Analogo Elétrico do Modelo Dependente dolume do Sistema
Respiratdrio.

K+ K, [P0
—tYWo
.
N Pressdo
T E+E; V(@)
| o L

Figura 9 - Analogo Elétrico do Modelo DependenteHtloxo e do Volume do Sistema
Respiratorio.
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Figura 10 - Andélogo Elétrico do Modelo Dependente Fluxo e do Volume com
Inertancia do Sistema Respiratorio.

Entretanto, Lutchen (1990) e Kacz#taal. (1995) afirmam que o emprego de
modelos mais complexos pode ndo ser muito confidweh vez que o aumento do
namero de parametros estimados pode aumentarréeree interferir na tendéncia da
estimativa. E, o aumento do nimero de elementos,quer um modelo mais realistico,
pode muito mais aumentar a complexidade computakcdmmodelo do que melhorar a
estimativa da mecanica (PESL&Nal., 1992).

Além disso, essa inclusdo de parametros no MLU eexigitos cuidados
instrumentais que devem ser tomados no intuito \d&reestimativas errbneas do
sistema (JANDREet al., 2005). Comparando os valores do coeficiente tkymenacao
de modelos mais completos aos do modelo lineafinRatsal. (1992) verificaram que
ndo houve diferenca representativa entre os ajukissmodelos que justificasse a
incluséo de parametros ao MLU.

Apesar destas controvérsias sobre as modificagd@4Liy, considera-se que
na pratica clinica os ajustes dos parametros délagio mecénica se baseiam no
comportamento linear e nao-linear do SR, ja queaatagem do ventilador com
mangueiras, umidificador, tubo Y, por exemplo, ppdem ao aparecimento de
turbuléncia e aumento de resisténcia a vazdo quea@dmodelados pelo MLU. E, em
1976, por exemplo, Sullivan e colaboradores ja tgy@m para erros nas estimativas
dos parametros da mecanica respiratéria quandessmmsideravam as caracteristicas
inerciais e turbulentas do TOT.

Desta maneira, para melhorar as estimativas obtmas o MLU, a
substituicdo dos parametros constantes por furfod@soposta por alguns estudiosos.
Fungbes como a histerese (HICKLING, 1998), a efmstddependente do volume
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(KANO et al., 1994; MURAMATSUEet al., 2001), a resisténcia dependente da vazéo, e
até mesmo variacbes cruzadas, explicitando umandépeia da resisténcia com o
volume (OFFICERet al., 1998), sdo encontradas na literatura para descrev
comportamentos do SR e seus componentes.

Estudos acerca da inclusdo de parametros da maoé&nitilatéria passaram a
ser realizados e as novas equacoes derivadas doftalbh se consolidando no meio
cientifico. Kanoet al. (1994) utilizaram o MDV para explicar ndo-lineas da& do
SR. Edibamet al. (2003) analisaram o comportamento do SR utilizagste mesmo
modelo com pacientes ventilados em modo PCV e VCV.

JA Pacheco (2007) realizou experimentos com pasiententilados
mecanicamente nos dois modos ventilatorios utiivan MDV e comparando-o com
uma modificacdo do modelo onde o termo resistivo-lmear era considerado
(MDFV).

Estudos com simulacdo matematica também foranrzaelms para se avaliar o
comportamento dos parametros da mecanica venidatorse modificarem os modelos
pela inclusdo d&;, K; elszr (JANDRE-et al., 2005; MODESTGCt al., 2006).

Considerando que estes modelos tém por objetiaxiaizar as propriedades
do SR e associando a idéia de que algumas técdéasonitorizacdo da mecéanica
pulmonar e de construcdo da curva PV, anteriormelgscritas, possuem suas
limitagGes, alguns indices derivados dos parameteosnecanica respiratoria foram
propostos para se facilitar a identificacdo daslgd@es de RC, linearidade e HD dos

alvéolos.

2.3.1.1 indices para identificacdo do RC e HD

O primeiro indice proposto para avaliacdo da HD @ ®i o Cy/C
(FISHEREet al., 1988) que descreve o comportamento da complacéacturva PV em
seus 20% finais em relacdo a complacéncia totaé tEslice determina que valores
menores que 0,8 sdo indicativos de HD. Karal. (1994) compararam um outro indice
(%E,) ao indiceC,/C e observaram que 0 primeiro se mostrou menos vetnesi
perturbacdes na curva que o ultimo e concluiramseéalaro um valor limiar para HD
do indiceCy/C, pois este sofreu influéncias do TOT, da pressioials aéreas e do

modo ventilatorio.
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Dois indices interessantes foram propostos por éRaet al. (2000) e
Kano et al. (1994): o indice de estresbee o indice de distensdo pulmon&k,),
respectivamente. Ambos tentam determinar o gralistensao dos tecidos pulmonares,
embora a abordagem utilizada por cada um seja evampénte diferente.

O calculo do indice de estresbe(equacdo 16) necessita que a inspiracdo
ocorra com fluxo constante, para que,@a Bpresente valores crescentes em funcdo do
tempo. Para uma curva pressdo-tempo linear, oendéc estresse € unitario, caso
contrario, o valor do expoente reflete a concawdaa curva. Valores de seguranca de b
estdo na faixa de 0,9 a 1,1 (RANIERI al., 2000). Valores dd menores que 1
representam uma curva pressao-tempo convexa, sagestRC, valores deproximos
de 1 representam uma curva pressao-tempo linearngoimo estresse e valoreslde
maiores que 1 representam uma curva pressao-teinpav@, sugestiva de HD.

Grassoet al. (2004) afirmam que os valores limiares para ocindie estresse
que melhor discriminam a VILI com e sem marcaddieBgicos e histologicos ficam
entre 0,9 e 1,1. Além disso, o indice de estréssa verdade ndo € exatamente um
preditor de HD, mas um fator que descreve o corapwhto da curva pressao-tempo e
parece ser de grande valia na minimizagdo da VRANIERI et al., 2000;
GRASSOet al., 2004).

Por sua vez, &k, € tido como um novo indice para quantificacdo BeeHRC
que considera as nao-linearidades no MLU. Estecéndiensura a percentagem do

componente nao-linear de elastancia em relacaastaatia total, conforme a seguinte

equagao:
1001{E, ;)
WE, =——————+= 20
TErEW,) (20)

ondeE; corresponde ao componente linear da presséo al&skglV; corresponde ao

componente nao-linear da presséo elastica.

Em 1994, Kano e colaboradoma®puseram que @E, identificava HD quando
o indice € maior que 30%. Desde entéo, este iteltesido sugerido para a prevencao
de lesbes VILI (NEVEt al., 2001).

Muito embora os indices propostos tenham recebidociires favoraveis, eles
precisam de mais estudos para se determinar oedique indicam RC e HD, bem

como as interferéncias dos modelos e ajustes &Entds nas suas estimativas.
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Sabe-se que %E2 apresentou bons resultados em sua aplicacéo,gamfeCV

como em VCV, para identificar HD em pacientes coAR& (BERSTEN, 1998;
EDIBAM et al., 2003). E que ele tem sido considerado um métadenpialmente
pratico e eficiente de monitorizacdo de HD a bdodeito em pacientes pediatricos e
neonatos (NEVEet al., 2001). Entretanto, ele pode ser sensivel as ofm$a da
mecanica respiratoria e sofrer alteragcdo na prasdeds e do K, (PINO, 2004;
JANDREgE€t al., 2008).

Além disso, o%E2 € um indice que depende de uma boa identificacdo do

termos linear e nao-linear de elastancia, poréenMV que estima esses termos
despreza outras propriedades da mecanica resg@rgiy e lsr), que ao serem
negligenciadas podem perturbar a estimativaEtljaa E2 (JANDRE et al., 2005;

MODESTO, 2006; PACHECO, 2007).
Pacheco (2007) observou que nao foi encontradeedifa entre os modos PCV

e VCV ao estimar %E2 com o MDFV. Entretanto, os valores estimado%&.'e2 com o

MDV, em PCV, apresentaram-se subestimados em cef;éstimativas com o MDFV
e as estimativas em modo VCV. Modestal. (2006) observaram que o %Eofre
influéncia da negligéncia dK, e dalsk. Recentemente, Carvalled al. (2008) tem
evidenciado que tanto%E, como o indice de estredsas&o bons indicadores de HD e
RC para pulmdes saudaveis, porém, quando se &atalohbes com lesdo, estes indices
sempre estiveram superestimados. Estes autore®epnopgiue seja realizada uma

avaliacdo do RC e HD por meio da elastancia doEsh. (

2.3.2 — Controvérsias entre modelos de estimatisa ntecanica ventilatéria e

interferéncias no indice de distenséo pulmonar

Como dito no item 2.3.1, as modificacbes no MLUdainsdo alvo de
controvérsia entre os pesquisadores, especialrgaatelo se trata d€, e dals, pois a
influéncia destes na estimativa Ba dos indices dela derivados ndo sdo considerados
pelo MLU.

A importancia da pressao resistiva do T®}){ por exemplo, foi apontada por

Sullivanet al. (1976). Estes autores observaram que desconsete@racteristicas de
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turbuléncia e inércia do TOT leva a erros na edirmada mecénica respiratoria.
Kanoet al. (1994) por sua vez, apontaram quié,anao influenciaria a estimativa &
Outros autores apontam queKg pode influenciar a estimativa dos parametros da
mecanica respiratoria (MURAMATSUt al., 2001 e WAGERSet al.,, 2002) e a
negligéncia ddss pode perturbar a estimativa do SR (LANTERIal., 1999). Estes
achados sugerem gque modelos incompletos podemsegtans a erros de estimativas
dos parametros e isso pode acarretar numa errote@retacdo do comportamento
mecanico do sistema respiratério.

MURAMATSU et al. (2001) testaram o ajuste de modelos polinomiais de
diferentes graus e defenderam a inclusal . dao modelo, pois mesmo apds eliminar as
pressodes resistivas do TOT, os melhores ajustasmfobtidos com modelos contendo

Kz' Porém, esses autores ndo consideraram uma egl@@dmimento que combinasse
a presenca déz, Ire Ez.

Ja alszr do SR é frequentemente considerada desprezivpbdnio ventilatério
eupnéico (normal), sendo significante apenas eras aftequéncias respiratorias
(PETAK et al., 1997; YUKITAKE et al., 1999). Um estudo experimental mostrou que a
I, em condi¢des que colocam a FR acima dos valere®nalidade, pode promover
importante  influéncia nos calculos dos componentetasticos do SR
(LANTERI et al., 1999). Estes mesmo autores mostraram guez &0 se torna
representativa em FR maiores que 20 a 30 incure8psatorias por minuto (irpm).

Modestoet al. (2008) mostraram, no entanto, que a auséncigzdeo modelo
perturbou de forma expressiva as estimativas do&nros elasticos, ventilando a
uma FR de 10 irpm. O MDFV4 foi capaz de minimizar os efeitos de se negligerai
I nas estimativas d%EZ’ apresentando estimativas mais precisas dos valer‘élse

Ez, e sendo convincente ao identificaaguando este ndo estava presente no sistema.

Quanto aos modos ventilatorios, o estudo de Falay. (1997) ja apontavam
que alteracbes dos ajustes ventilatorios influsacia nos efeitos da PEEP sobre a
mecanica respiratoria. Subestimacdo e superestimdgé parametros da mecéanica
respiratdria s@o um dos maiores alvos de seu estad@ntilagdo mecanica, uma vez
que podem influenciar diretamente na HD e no RCs@inecausa de lesdo. Comparando
os estudos de Edibast al. (2003) aos estudos realizados por Pacteta. (2006),
pode-se observar que ambos afirmam que os moddBat@ios PCV e VCV sado
diferentes na descricdo da estimativa @&, com o MDV, porém estudos mais
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especificos e com variaveis mais controladas dewem desenvolvidos para a
comprovacdo destes achados. Tal necessidade detwrfato de que os modos
ventilatorios e outros ajustes do ventilador poddinenciar as estimativas dos indices
de estresse, porém ndo se sabe precisar que variaflaenciam diretamente tais
indices.

Ocorre que o%E, tem sido utilizado na caracterizacdo de condicdes
ventlacgo no SR (KANO e al., 1994; EDIBAM e al., 2003,
CARVALHO et al., 2006), porque é capaz de identificar as néao-lidedes da
elastancia. Entretanto, a aquisicdo dos dados pastimativa deste indice deve ser
bastante cuidadosa; os sinais precisam ser colb@muodinha de base préxima de zero,
as interferéncias dos ruidos devem passar por uUtregém, a montagem deve ser
adequada (auséncia de conexdes com circunferéniciagulares prevenindo
turbuléncias na vazdo e evitando acumulo de umidadecrecdes nos tubos, por
exemplo) e as placas de aquisicdo dos sinais deeeravaliadas para se identificar
atrasos inter-canais a serem corrigidos no prooessa “off-line”.

Todos estes cuidados tém grande relevancia na eemgiio d&6E,, pois foi
observado em estudos de simulacdo matemética oies estefatos interferem
diretamente nos parametros da mecanica que, cargeqente, tém influéncia no
indice (JANDREet al., 2005). Estes mesmos autores sugeriram a introdighg na
equacdo do movimento e identificaram que este coemge participa como um
atenuador dos erros gerados pelos artefatos maatisth daE.

Além disso, a influéncia de diferentes modelos démativa tem grande
repercussao nos valores calculados para o indicensequentemente, interferem na
interpretacdo das condicdes do SR por ele desc(ikgBNO et al., 1994,
EDIBAM e al., 2003; MODESTO e al., 2006; PACHECO, 2007;
MODESTOet al., 2008). Todas estas evidéncias soO reforcam a graeckssidade de
se avaliar cada situacao de ventilagéo, considpralr 0 modelo mais adequado a ser

empregado e quais as influéncias destes modeloglive de estresse pulmonar.
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3 MATERIAIS E METODOS

A pesquisa foi desenvolvida a partir de uma basdat®s do Laboratério de
Engenharia Pulmonar (PEB, UFRJ), publicados amtegate (PACHECO, 2007). Os
dados foram coletados na Unidade Il do Institutaciinal do Cancér (INCA), da
cidade do Rio de Janeiro para fins de pesquisayaga no Comité de Etica local com
namero de registro CEP n° 47/05.

3.1 Casuistica

Foram colhidos dados de 16 pacientes do sexo femicom idade média de
49 + 8 anos, peso médio de 67,8 + 9,5 kg, alturdiande 157 £ 7 cm que foram
submetidas a cirurgia de reconstrucdo de mama, indibacdo de anestesia geral,
entubacdo orotraqueal e ventilagdo mecanica, operad periodo de 03/11/2005 a
31/03/2006. Conforme o trabalho original (PACHEQDQ7), os dados de uma das
pacientes foram excluidos da analise, pois houaedgr manipulacdo da paciente, além
da interferéncia de ruidos no sinal gerados pdiaagdo do bisturi elétrico. A duracéo
da cirurgia foi superior a 120 min em todos os sasaceto para a paciente 11, cuja
cirurgia durou 90 min. Os dados antropométricos pasientes cujos dados foram
utilizados neste trabalho e as respectivas duragésscirurgias estdo indicados no
Apéndice 1. Todas as pacientes assinaram o Termd&afesentimento Livre e
Esclarecido.

3.2 Condicdes anestésicas

A inducdo anestésica foi realizada com fentanilgskg, xilocaina 40 mg e
propofol de 2 a 2,5 mg/kg, seguido de rocurdniorigdkg, ventilagdo mecéanica até o
bloqueio neuromuscular completo e intubacao oragaljcom TOT numero 7,5. Foram
monitorizados: capnografia, ventilometria, gase®st#sicos, fracdo inspirada de
oxigénio e os parametros de mecanica respiratéaizdp, pressao de abertura das vias
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aérea, resisténcia, elastancia, entre outros). Bodécnica anestésica esta descrita
detalhadamente no trabalho original (PACHECO, 2007)

3.3 Montagem experimental

Apos a inducdo anestésica e instituicdo da veablagrtificial, a mecanica
respiratoria foi monitorada por sensores de vazgessao devidamente acoplados ao
ventilador. Para isso, foram conectados ao TOT diltao antibacteriano, na parte
distal, uma peca com tomada lateral de pressdogoargicao do sinal de presséo de
abertura das vias aéreas,fP e um pneumotacografo (PTC) de orificio variavel
(Hamilton Medical, Suica). O PTC do monitor de &esis, com tomada para a retirada

continua de amostras de gases foi conectado a segforme a Figura 11.

PTC do experimento

\\\-=

\

PTC do monitor

Tubo para retirada dos gases

Figura 11 - Montagem esquematica para aquisicdo sittms da base de dados.
Adaptada de Pachec(007).

Os sinais de mecéanica foram obtidos por um moédeltahsdutores de pressao
(MOTRAMERE 5, PEB/COPPE/UFRJ, Brasil), acopladosoadicionadores de sinais
(amplificadores e filtros), com saidas variandaerb e +5 Volts. Para atenuacéo de

ruidos, todos os sinais de mecanica ventilatomanfofiltrados por filtros passa-baixas
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tipo Butterworth, de 42 ordem, com frequéncia ddecde 33 Hz. As variacdes de
pressdo correspondentes a vazao foram captadas tpmiedutor piezoelétrico
diferencial de pressdo 176PC07HD2 (Honeywell, EUW®)camaras assimétricas. Estes
canais de pressao e de vazao possuem um circudiorsd de compensacdo térmica
para minimizar os efeitos da temperatura, evitdhdoacdes na linha de base.

A calibracéo do PTC foi realizada antes de cad@mxento. O procedimento
de calibracdo foi feito utilizando o circuito do peximento, como mostrado na
Figura 11 (GIANNELLA-NETOet al., 1998). Os sinais foram gerados por mdultiplas
injecOes de volume conhecido (3 L). Para este edturdm gerados dois polinOmios de
guinta ordem, um para vazao positiva e outro pam® negativa, operando em uma
faixa de 0 a = 1 L/s, com erros menores ou iguai8oa A Ry,foi medida com um
transdutor de pressédo 163PC01D48 (Honeywell, EldAgctado ao TOT.

3.3.1 Aquisicéo de sinais

A aquisicdo dos sinais foi realizada pelo prograrDS (PINO,
KAGAMI et al., 2004). Este programa permite visualizar os siaaisempo real, bem
como ajustar as linhas de base para coleta, apligaavar os polindGmios de calibracéo
de vazao e pressao, além de gravar os sinais enatfmibinario por um tempo pré-
estabelecido.

Os sinais de pressdo e vazao foram digitalizadosuera placa conversora
analogo-digital U12 (Labjack, EUA), a uma frequénde amostragem de 200 Hz e
processados por um microcomputador utilizando ¢ersia operacional Windows
(Microsoft, EUA). O espaco morto gerado pela indergde equipamentos para

aquisicao dos sinais respiratorios foi de cerch7ml.

3.3.2 Processamento dos sinais

Os sinais foram processados pelo programa MECANICA
(PINO, COSTAet al., 2002), no modo “script”. Foi criada uma rotindependente que
chama “scripts” especificos do MECANICA para alwirsinal em formato binario,

selecionar os trechos dos ciclos respiratériodaeilea 0 volume.
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Os sinais de pressdo de abertura das vias aérggse(fle vazao foram lidos pelo
programa MECANICA e calibrados. Os ciclos respiiagforam detectados a partir do
sinal de vaz&o. O volume (V) foi obtido pela integfio numérica, usando-se a funcéo

GRADIENT, que implementa o filtro derivador disare&omo mostrado na equacéo 21.

[22 —1] a1
H(2) =Zd—t (21)

ondedt é o periodo de amostragem em quase todos os pdatestor, menos no

primeiro e no ultimo ponto, para os quais a deavadalculada pela diferenca entre os
dois pontos vizinhos.

A correcdo do volume foi realizada pelo método VCEEo a ciclo. Esta
técnica é aplicada porque o volume do SR em VM ednéecido na parte inspiratoria,
uma vez que é ajustado pelo proprio ventilador. €onprocesso expiratorio € passivo
e 0 volume expiratorio ndo pode ser determinadogtmdo VCOR ciclo a ciclo corrige
0 volume expiratorio, assumindo que este € igual@ome inspiratorio no final de
cada ciclo.

Para a estimacdo dos parametros da mecanica t@miléoi feita uma rotina
semelhante a empregada pelo MECANICA, baseada manmmacéao do erro quadratico
(MMQ) por meio da Regressdao Linear Mdltipla (PINO,2004;
CARVALHO et al., 2006). Foi utilizado doackslash operator que realiza a regressao
linear pela decomposicdo QR (MathWorks, EUA)Pastatea validade desta rotina, os
resultados obtidos por Pacheco (2007) foram cordparaos resultados obtidos dos
dados processados com esta nova rotina.

A RLM usou os sinais de presséo, vazao e volume getimar os parametros da

mecanica respiratoria ajustando-os aos seguintdelo®de estimativa:

POz = Ky V(1) + (B, + E, V(D) V(1) + P, (17)
P(0) iz = (Ky + KOV ) )V )+ B, +E,LV €)Y €+ R (18)
P(0) i = (K + KOV O DY O+ E,+ELLOV €) DY € 1V €+P, (19)

Os trés modelos acima sdo denominados, doravante, MP e M3,

respectivamente.
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A avaliagdo da HD e do RC foi feita utilizando dige de distens&do pulmonar,
%E,, calculado conforme a equacdo 20 no trabalho maigiEntretanto, uma nova
proposta para este indice foi utilizada neste tinaba
_ 100(E, )
) (E1 +|Ey| WT)

ondeE; corresponde ao componente linear da elastdgc@rresponde ao componente

%E, (22)

nao-linear da elastanciavg corresponde ao volume-corrente.

Nessa versao, o calculo ek, é realizado com o valor absoluto do componente
nao-linear da elastanci&s) no denominador. Este recurso tem como objetivaatoo
%E, uma funcéo impar, e, portanto simétrica,Elepara cada valor dE;, evitando

também que, nos casos em que;@stimado seja negativo e, [V, se aproximar, em

maddulo, dekE; o indice tenda ao infinito negativo, comprometesgia interpretacao.

3.3.3 Protocolo experimental

O protocolo foi baseado na aquisi¢ao de sinais @mentos de sutura cutanea
na auséncia de interferéncia do bisturi elétricte grande manipulacdo da paciente, a
fim de minimizar a presenca de ruidos no sinal.

A Tabela 1 mostra como foi sistematizada a ordem jastesd ventilatorios
durante a coleta dos sinais. O modo ventilatoripritaeira etapa foi aplicado de forma
aleatdria, por sorteio. Na sequiéncia das etapamdwm ventilatorio foi sendo alternado

de acordo com o anterior.
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Tabela 1 — Ajustes ventilatorios aplicados duranégperimento.

Modo Ventilatorio

V1 PEEP
e (ko) (emH:0) arbivariamente)
1 8 0 PCV
2 8 0 VCV
3 8 5 VCV
4 8 5 PCV
5 8 10 PCV
6 8 10 VCV
7 10 0 VCV
8 10 0 PCV
9 10 5 PCV
10 10 5 VCV
11 10 10 VCV
12 10 10 PCV

A relacéo entre o tempo inspiratorio e o temporex@iio foi mantida de 1:2 e a
frequéncia respiratoria (FR) mantida entre 8 erfaithi Os volumes correntes, nos dois
modos ventilatdrios utilizados, VCV e PCV, foramim&thantes. Os valores médios do
V1 em modo VCV e em modo PCV foram, respectivame® )@} e 8,90 ml/kg para o
ajuste de 8 ml/kg e valores de 11,06 e 11,05 npi&g o ajuste de 10 ml/kg.

Os trechos gravados duraram 1,29 e 8,10 minutasadatransicao de etapa era
aguardado um periodo de 3 minutos para a estajéitzao sinal e reiniciada a gravacao
do sinal.

3.3.4 Etapas do processamento

Foi realizado o reprocessamento dos dados parplisaraa nova metodologia
proposta. Posteriormente, foi realizado um progesesto “off-line” com a simulacao
de artefatos de instrumentacgéo e aquisicdo dessp@i meio de perturbacdes artificiais
(atrasos entre o0os canais de aquisicdo e aplicagdofilttos passa-baixas),

intencionalmente provocadas.
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3.3.4.1 Atrasos inter-canais

Foram provocados trés atrasos no sinal de vazaelegéo ao sinal de pressao
de vias aéreas e trés no sinal de pressdo emaeacsginal de vazao, de 5, 10 e 20 ms
pela eliminacdo de 1, 2 e 4 amostras, respectivi@nénselecdo desses atrasos foi
baseada em um estudo baseado em simulacdo (JANDBRE 2005) que mostrou
alteracdes importantes nas estimativas dos pamdsné&r mecanica respiratéria com a
aplicacao de atrasos de magnitude semelhante.

A Figura 12mostra o comportamento dos sinais de vazao e praskAatraso
imposto de 20 ms. Visualmente, os atrasos sao quagerceptiveis, porém sua
presenca fica mais nitida nas transi¢cdes dos gjn@i®correm principalmente no inicio

da inspiracéo e inicio da expiracao.

Comportamento dos Sinais de Vazéo e Pressdo em relacdo ao Atraso de 20 ms

0.4 T o 1 1] T T | T T

— 20 ms na Presséo

02r —— 20 ms na Vazéo
i)
= 0F
Q
oD
N-0.2F
>

04+

_0 6 | | | | | | | | |

3 35 4 45 5 55 6 6.5 7 75 8

30 T T T T T T T
6;‘ 25
T
5 20
Q
a§ 15_
@
o 10

5 . . i
3 35 4 45 5 55 6 6.5 7 7.5 8

Tempo (s)

Figura 12 - llustragdo do comportamento dos sioam atrasos de 20 ms no canal de
pressdo em relacdo ao canal de vazdo e do canazde em relacdo ao canal de
pressao do paciente 6 ventilado em modo VCV,0é 10 ml/kg e PEEP de 5 crti

3.3.4.2 Filtros digitais

Para se avaliar a interferéncia causada pelo usdifeleentes filtros digitais,

conforme proposto por Jandeeal. (2005), os sinais foram filtrados por trés tipes d
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filtros digitais (tipos 0, 1 e 2), todos Butterwmrpassa-baixas e com as caracteristicas
apresentadas na Tabelda®filtro tipo 0 é de 42 ordem e fase nula, o filipp 1 € de 42
ordem e fase ndo-nula e o filtro tipo 2 é de 2&re fase ndo-nula.

Os sinais de vazao e pressédo foram filtrados camuéncias de corte (FC)
idénticas de 10 Hz e de 20 Hz, aplicadas em ambemais de forma casada e filtrados
com FC diferentes de 10 Hz e FC de 20 Hz aplicad@z&o e a presséo e vice-versa.

Os filtros de fase ndo-nula foram aplicados duasv@ara simular a filtragem
anti-aliasing analdgica, aplicada para que a banda de frequéa@anferior a metade
da frequéncia de amostragem. A aplicacdo de fildesfase nula visa a simular
possiveis processamentos “off-line” realizados osmsinais digitalizados, ao passo que
a aplicacao de filtros de fase ndo-nula visa simularocessamento “on-line” dos sinais
nesta situacdo. Para permitir comparacdo entre elddtro de fase né&o-nula foi
aplicado duas vezes, j4 que a filtragem de fase (ioiplementado com a funcao
FILTFILT) requer duas aplicagcbes de filtro selee@dn, uma direta e outra reversa.
Toda a descricdo das funcdes empregadas na cd@uwstdeog filtros encontra-se no

Apéndice 3.

Tabela 2 - Filtros aplicados aos sinais

Caracteristicas do Filtro Butterworth Frequéncia de Corte (Hz)
Tipo Polos Fase Idéntica Diferentes
Vazao Pressao Vazao Pressao

Tipo O* 4 N&o-Nula 10 10 10 20
Tipo 1 4 Nula 10 10 10 20
Tipo 2* 2 N&o-Nula 10 10 10 20
Tipo 0* 4 N&o-Nula 20 20 20 10
Tipo 1 4 Nula 20 20 20 10
Tipo 2* 2 N&o-Nula 20 20 20 10

Os filtros marcados com * foram aplicados duas seze

3.5 Analise estatistica dos dados

No trabalho original (PACHECO, 2007), os ciclospiegtdrios incluidos nas
analises estatisticas foram aqueles para os qdésranca entre a unidade e o valor do
coeficiente de determinacao estatistico do modilieado fosse duas vezes menor que
a diferenca entre a unidade e o coeficiente derdatacdo estatistico médio (equagéo
23).
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1-12 < 2[@1—?) (23)

onder? é o coeficiente de determinacdo estatistico dm acker avaliado €2é o
coeficiente de determinacéo estatistico médio siamativas.

Neste trabalho, foi proposto um critério alternatisle exclusdo de ciclos.
Inicialmente, todos os ciclos foram analisadosostgriormente, o primeiro e o Ultimo
ciclo foram excluidos de cada trecho para se ret@® possiveis perturbacdes
decorrentes do transiente entre um ajuste venida outro, bem como possiveis
ciclos truncados. Dos ciclos restantes, foram édoblios ciclos para os quais¥k,
estivesse abaixo de trés desvios-padrdo do pringgisotii ou acima de trés desvio-
padréo do terceiro quartil.

A anadlise estatistica dos dados foi realizada eograma Matlab 7.3.0
(MathWorks, EUA). Os resultados foram apresentadescritivamente, para cada
condicdo experimental, pela média das medianastegvatos interquartis (1° e 3°
guartil), para os parametrés, K, E;, Ey, Isr € %E; para cada modelo de estimativa da
mecanica pulmonar e para os dados originais e dgsdarocessados. A escolha da
mediana teve por objetivo reduzir a influéncia dadores extremos nos ciclos
selecionados pelo critério de excluséo, e o usméldia das medianas dos valores foi
proposto pela presenca de uma distribuicdo maigénea dos parametros estimados.
O comportamento dad foi representado por meio de histogramas de fregaé

A inferéncia estatistica foi realizada pela comg@oados valores médios das
medianas d@6E, dos pacientes em cada ajuste ventilatorio, corside-se o tipo de
processamento empregado, bem como o modelo empregagrocessamento. Para
isso, foi utilizado o teste de Wilcoxon, pelo qtail realizada a comparacéo entre os
dados do processamento original e os resultadgeat@ssamento de atrasos e filtros
empregado, tanto entre 0s modelos quanto entreodsswentilatérios, com a hipotese
nula (H) de que a média das medianas de ambos o0s mét@dpsigaais,
independentemente do processamento empregado. mficgigcia estatistica af
considerada foi de 0,05.

A escolha de um teste ndo paramétrico foi feitdsag aplicacdo do teste de
aderéncia de Kolmogorov-Smirnov para se avaliaruposicdo de que os dados

avaliados provinham de uma distribuicdo normal (&hée 4).
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4 RESULTADOS

4.1 Reprocessamento dos sinais originais

A Tabela 3apresenta caracteristicas dos sinais utilizadosan@ise. Nela

constam média, desvio-padrdo, minimo, maximo doendnotal de ciclos detectados

pelo MECANICA, do numero de ciclos processados ap&elecdo pelo critério de

exclusdo proposto neste trabglda FR e do Y medidos para cada ajuste ventilatorio

empregado

Tabela 3 — Tabela dos valores médios do numerbdetaiclos, do nimero de ciclos
processados, da frequéncia respiratoria e do votiorrente medidos para cada ajuste

ventilatorio.

Ajuste Ventilatério

Parametros Medidos

Modo Vi
Ventilatorio  (ml/kg)

VCV

8
PCV
VCV

10
PCV

PEEP
(cmH,0)

5

10

N°. Total
de Ciclos
Média
min-max
(dp)

32
23 - 48 (7)
33
27 — 44 (5)
31
18 — 55 (8)
33
24 — 44 (6)
32
20 - 51 (7)
30
11 — 44 (9)
25
16 — 33 (5)
27
20 — 36 (4)
28
21— 41 (6)
29
20 — 38 (6)
28
20 — 41 (6)
31
22 — 65 (10)

Ne°. de Ciclos
Processados

Média
min-max (dp)

30
21-45 (6)
30
25-42 (5)
29
16-53 (8)
31
21-40 (6)
30
18-47 (7)
28
9-41 (9)
23
14-31 (5)
25
18-34 (4)
26
19-39 (6)
27
18-36 (5)
26
18-39 (6)
29
20-63 (10)

FR
(irpm)
Média
min-max
(dp)
10,64
8,8-12,7 (1,2)
10,44
8,1-13,1 (1,4)
10,06
8,1-13,2 (1,3)
10,58
8,6-13,9 (1,6)
10,58
8,9-13,2 (1,2)
10,33
8,1-13,1 (1,4)
8,95
7,6-12,2 (1,5)
8,40
6,9-12,2 (1,2)
8,14
6,9-10,0 (0,9)
8,90
7,6-11,9 (1,2)
8,34
6,8-10,1 (1,0)
8,18
6,8-10,0 (1,0)

V+ medido
(ml/kg)

Média

min-max

(dp)
8,96
6,1-11,7 (1,4)
9,03
6,2-11,7 (1,4)
9,08
6,5-11,7 (1,3)
8,84
6,7-10,8 (1,1)
9,00
6,4-12,3 (1,5)
9,02
6,7-11,9 (1,3)
11,05
7,9-14,4 (1,5)
11,12
7,8-14,6 (1,7)
11,15
8,1-14,4 (1,6)
10,98
7,7-14,0 (1,6)
11,15
7,9-14,3 (1,6)
11,24
8,2-16,8)1,

* V1 corresponde aoMdesejado para todos os ciclos dos pacientes qopdson a base de dados.
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A exclusao dos ciclos foi suficiente para se retiaciclos con®E, outlier que
apresentavam ruidos ou qualquer prejuizo em virtiadmanipulacdo do paciente, ndo
se limitando apenas a exclusdo do primeiro e ultmetos adquiridos. A FR foi de,
aproximadamente, 8 e 10 irpm para pdé 10 e 8 ml/kg, respectivamente, em ambos
os modos ventilatorios.

Os parametros estimados dos dados originais séeeapiados nas Tabelas 4, 5 e
6. pela média da mediana dos ciclos de cada paaemtdistribuicdo d#%E, dos ciclos

apresentada no Apéndice 5.

Tabela 4 - Média da mediana dos parametros da mecac@entilatoria dos sinais com
PEEP ajustada para 0 catM

Modo Parametros da Mecanica Ventilatéria
o V:+ Modelos
Ventilatério Ky K, E, E, lsr PEEP 2 &

M1 10,90 27,707 7,27 2,62  0,9953 0,154
M2 6,25° 11,13 26,600 -3,27 254 0,9970 0,095
8 M3 6,28° 11,06 26,62° -3,41 -0,0008 254 0,9970 0,094
M1(2007) 11,03 27,98 -7.,44 2,58 09948 0,169
M2(2007) 6,45 11,03 26,83 -3,32 250 0,9965 0,109
PCV M1 11,46 24,19" 517 2,67 09954 0,180
M2 7,09"  10,27° 23,20 -2,31 258 09968 0,126
10 w3 7,16 10,03° 2325 2,44 -0,0106 2,59 09968 0,124
M1(2007) 11,57 24,45 -5,39 263 09950 0,192
M2(2007) 7,18 10,27 23,38 2,42 255 0,995 0,138
M1 10,36" 25,85" -3,79 2,69  0,9959 0,131
M2 7,13" 8,21 26,30° -3,42 2,62 09974 0,081
8 M3 7,28* 781 26,47 -3,86 -0,0333* 262 09975 0,079
M1(2007) 10,43 25,87 -3,80 2,67 09955 0,140
M2(2007) 7,29 8,00 26,37 -3,45 2,60 0,9970 0,091
vev M1 1091 22,557 -2,97 2,74  0,9955 0,152
M2 7,64% 8,05° 22,86  -2,47 2,66  0,9969 0,107
10 w3 7.82* 761 23000 2,86 -0,041% 2,67 09970 0,104
M1(2007) 11,00 22,64 -2,99 2,72  0,9951 0,164
M2(2007) 7,83 7,98 22,87 2,31 2,65 09965 0,121

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFV, conforme equacdo 19. M1 (2007) e M2 (2007) cspwadem,
respectivamente, aos MDV e MDFV e indicam os raslals descritos por Pacheco (2007).

V1 é medido em ml/kg<; em cmHOsL™?, K, em cmBOS*L? E; em cmHOL™, E; em cmHOL?, I

em cmHBOS*L™, PEEP em cmpD, I é o coeficiente de determinacdo dos modeldsteasvariancia dos
residuos.

*indicam as alterages nos valores dos paramettinsae®s que sio significativas para antde 0,05,
quando se modificam o modo ventilatério.

" indicam as alteracdes nos valores dos paramettisael®s que sdo significativas para or0,05,
quando se modificam oV
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Tabela 5 - Média da mediana dos parametros da mecac@entilatoria dos sinais com

PEEP ajustada para 5 catM

Parametros da Mecanica Ventilatéria

Modo
Ventilatério V1 Modelos L
M1 10,31"
M2 4,97
8 M3 4,85
M1(2007) 10,17
M2(2007) 5,04
PCV M1 11,22*"
M2 6,04
10 M3 6,05
M1(2007) 11,32
M2(2007) 6,15
M1 9,89"
M2 5,99
8 M3 6,03
M1(2007) 9,93
M2(2007) 6,09
vev M1 10,81"
M2 7,16
10 M3 7,26
M1(2007) 10,86
M2(2007) 7,29

Kz

13,36
13,69

13,04

12,44
12,44

12,45

10,75
10,70

10,69

9,79
9,57

9,43

E. E, IR PEEP
24,36" -2,96 5,15
23,42 0,76 5,02
23,35 0,99 0,015 5,02
24,47  -2,73 5,14
23,53 1,01 5,02
22,33 2,20 4,96
21,55 0,37 4,84
21,57 0,35 -0,003%8 4,84
22,47  -2,20 4,92
21,71 0,34 4,80
22,66" 0,54 5,21
23,45 0,44 5,10
23,47 0,29 -0,0128 5,10
22,73 0,36 5,20
23,45 0,24 5,10
21,40" 0,07 5,24
22,06 -0,04 5,14
22,14  -0,24 -0,0308 5,15
21,47 0,01 5,21
22,10  -0,07 5,13

r2

0,9956
0,9978
0,9978
0,9953
0,9974
0,9959
0,9977
0,9977
0,9954
0,9972
0,9956
0,9972
0,9972
0,9951
0,9968
0,9958
0,9973
0,9974
0,9955
0,9970

0,138
0,069
0,069
0,144
0,079
0,156
0,089
0,088
0,177
0,108
0,121
0,074
0,074
0,133
0,085
0,151
0,101
0,098
0,164
0,113

M1 corresponde ao MDV, conforme equacéo 17; M2esponde ao MDFV, conforme equacgéo 18 e M3

corresponde ao MDFV, conforme equacédo 19.

respectivamente, aos MDV e MDFV e indicam os resla$ descritos por Pacheco (2007).
V+ é medido em ml/kd<; em cmHOsL™?, K, em cmHBOS*L? E; em cmHOL™, E; em cmHOL?, Ik
em cmHBOS*L™, PEEP em cmpD, I é o coeficiente de determinacdo dos modeldsteasvariancia dos

residuos.

M1 (2007) e M2 (2007) cpwadem,

“indicam as alteragbes nos valores dos paramettiosael®s que sdo significativas para ande 0,05,

guando se modificam o modo ventilatério.

" indicam as alteracées nos valores dos paramettiosael®s que sdo significativas para ande 0,05,

quando se modificam oV
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Tabela 6 - Média da mediana dos parametros da mecac@entilatoria dos sinais com
PEEP ajustada para 10 ca@H

Modo Parametros da Mecanica Ventilatéria
Ventilatério VT Modelos K K E E I PEEP r2 &
1 2 1 2 SR
M1 9,98 20,62 0,99* 9,78  0,9950 0,128
M2 4,41 1455 1936 5,20 9,63 0,9974 0,064
8 M3 4,25 1487 1930 542 0,0178 9,62 0,9974 0,064
M1(2007) 10,34 2164 0,15 9,73 0,9946 0,141
.y M2(2007) 4,84 14,30 20,42 4,16 959 0,9969 0,075
M1 10,91 19,08 2,80* 9,91  0,9951 0,194
M2 4,48 15,46 18,12 559 9,75 0,9976 0,091
10 M3 4,40 15,57 18,10* 564 0,0086° 9,75 0,9976 0,090
M1(2007) 10,81 19,11 2,95 9,84 09947 0,210
M2(2007) 4,54 15,09 18,08 5,97 9,70 0,9971 0,107
M1 9,77 19,16 5,07 10,33 0,9954 0,117
M2 5,19 13,35 19,88 4,94 10,19 0,9974 0,064
8 M3 5,19 13,35 19,87 493 00015 10,19 0,9974 0,064
M1(2007) 9,82 19,27 4,97 10,30 0,9949 0,131
vev M2(2007) 5,38 13,15 19,96 4,90 10,17 0,9968 0,081
M1 10,37 18,11 4,69 10,18 0,9950 0,167
M2 5,29 13,93 19,01 4,47 10,04 0,9974 0,084
10 M3 5,33 13,79 19,03 4,43 -0,0126 10,04 0,9974 0,083
M1(2007) 10,43 18,09 4,79 10,16 0,9946 0,181
M2(2007) 5,42 13,68 18,96 4,61 10,02  0,9970 0,098

M1 corresponde ao MDV, conforme equacéo 17; M2esponde ao MDFV, conforme equacgéo 18 e M3
corresponde ao MDFV, conforme equacdo 19. M1 (2007) e M2 (2007) cpwadem,
respectivamente, aos MDV e MDFV e indicam os resla$ descritos por Pacheco (2007).

V1 é medido em ml/kg<; em cmHOsL™?, K, em cmBOS*L? E; em cmHOL™, E, em cmHOL?, I

em cmHBOS*L™, PEEP em cmpD, I é o coeficiente de determinacdo dos modeldsteasvariancia dos
residuos.

“indicam as alteragbes nos valores dos paramettiosael®s que sdo significativas para ande 0,05,
guando se modificam o modo ventilatério.

" indicam as alteracées nos valores dos paramettiosael®s que sdo significativas para ande 0,05,
quando se modificam oV

Os parametros apresentados nestas tabelas mosteamopmponente linear da
vazdo K;) sofreu alteracbes pequenas quando se alterou d@o mventilatorio
empregado. Os valores estimados para este paréaficatam entre 9 e 1dmH,0OsL™,
para todos os ajustes ventilatérios empregadostodas as PEEP ajustadas. Para as
estimativas dadas com os modelos com a parcektivasndo-lineaK; o valor deK;
variou entre 4 cmpOsL™ e 7 cmHOsL™ Em todos os ajustes de PEEP, os valores
deK; s&o maiores em modo PCV do que em VCV.

Os valores estimados #e foram cerca de 11, 13 e 14 cp®+*L™?, para cada
ajuste crescente de PEEP no modo PCV e aproximadar@el10 e 13 crmids*L?,

nas mesmas condicées de PEEP em modo VCV. Comospgodesto nas tabelas, este
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parametro também sofreu pequenas alteracfes eqdigeds estimativas do trabalho
original (PACHECO, 2007). Os valores estimado¥géram maiores em modo PCV
do que em modo VCV, exceto no ajuste de PEEP deni§,O, para o qual as
alteracOes foram pequenasK@estimado foi maior com/de 8 ml/kg do que com+V
de 10 ml/kg. Cabe ressaltar que todas estas di@sdnram de pequena monta.

O componente linear da elastanda) (estimado pelo processamento proposto
manteve-se bastante proximo aos valores estimamiosoc processamento feito por
Pacheco (2007), em todos os ajustes ventilatoriRISEP.

O componente ndao-linear da elastanci®) (apresentou comportamento
semelhante aos outros parametros quando comparesiaitados deste trabalho aos
descritos no trabalho original. Este termo tambéostrou pequenas variacbes nas
estimativas dadas pelos modelos para todos oesjdstPEEP, Ve modo ventilatorio.
Pode-se observar também que, para a PEEP de @OsnaHmédia da mediana dos
valores estimados de&, sempre foram negativos, para PEEP de 5 £nbk valores
estimados foram proximos de zero e para PEEP demH)O os valores estimados
sempre foram positivos, apesar da mediana indivitii@a ter seguido a mesma direcéo
em todos 0s casos.

O comportamento dix foi particularmente inesperado, pois suas estuasti
foram negativas em quase todos 0s ajustes ventilat@émpregados, enquanto o0s
valores esperados eram 0,076 c¢@H™.s para o TOT de diametro 8 mm e
0,097 cmHOL™.s para o TOT de diametro 7 mm (SULLIVAK al., 1976). Os
valores delz foram maiores em modo PCV que em modo VCV, inddpetemente
dos ajustes de PEEP .\Os valores dész foram maiores com o/de 8 ml/kg que
com Vr de 10 ml/kg, para todos os ajustes ventilatoBaseto, no modo PCV e PEEP
de 0 cmHO.

4.1.1 Avaliagdo dos resultados %,

A Tabela 7 apresenta os valores ¥&, obtidos com 0 novo processamento
proposto neste trabalho. Observa-se que as estanato%E, tiveram diferencas, mas
estas ndo foram importantes, quando comparadastiazagvas obtidas no trabalho

original. Estas diferencas foram mais evidente®®B&P de 0 cmiD. Ja nos outros
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ajustes de PEEP as estimativas do indice foramrmaéxdas do trabalho original, tanto
no modelo sernk,; quanto no modelo cok,.

Na PEEP de 0 cm®, no modo PCV, houve diferencas de 6 pontos
percentuais (p.p.) na estimativa #de, com o modelo M1, tanto notVde 8 ml/kg
quanto no ¥ de 10 ml/kg, e diferencas de 3 e 2 p.p. com M2a @@ respectivos
ajustes de ¥. Em modo VCV, as diferengas foram de 3 p.p. colhloe 2 p.p. com o
M2, em ambos os ajustes de.\fambém foi observado que as novas estimativas do
indice sempre foram mais positivas do que no thabatiginal. Além disso, os valores
do indice se mostraram maiores em PCV que em VOGWH apresentou estimativas

do indice maiores do que as estimativas com o M2.

Tabela 7 — Comparacéo entre as estimativas doeifidis obtidas no trabalho original
e no reprocessamento.

%E, Estimado

Modos Vi Modelos PEEP 0 PEEP 5 PEEP 10
Ventilatérios  (ml/kg) Pacheco .. Pacheco . . . Pacheco . . .
(2007) riginal (2007) Original (2007) Original
M1 -19,84 -13,19 -8,86 -6,92 0,47 1,35
8 M2 -9,51 -6,58 0,96 1,02 11,41 12,49
PCV M3 - -6,83 - 1,55 - 13,05
M1 -19,62 -13,30 -8,28 -6,91 8,72 8,44
10 M2 -8,52 -6,11 0,74 1,15 18,32 17,75
M3 - -6,44 - 1,08 - 17,93
M1 -10,38 -7,91 -1,12 -0,03 13,01 13,49
8 M2 -9,35 -7,07 -1,18 -0,19 12,87 13,08
VeV M3 - -7,91 - -0,44 - 13,12
M1 -10,89 -7,86 -0,26 0,12 16,10 15,76
10 M2 -8,83 -6,36 -0,34 0,08 15,34 15,03
M3 - 7,32 - -0,45 - 14,89

M1 corresponde ao MDV, conforme equacéo 17; M2esponde ao MDFV, conforme equacgéo 18 e M3
corresponde ao MDF¥, conforme equacgéo 19.

A evolucéo do%E, com aumento da PEEP estimado pelos M1, M2 e M3, em
cada situacdo de modo ventilatorio ¢ ®justado é apresentada na Figura 13. Os
resultados apontaram uma relacdo proxima entt&Epe a PEEP estimada. O teste de
correlagdo de Pearson mostrou valores significatpara todos os modelos e ajustes
ventilatérios com um valor-p de 0,05. A menor clagéo foi de 0,65 para 0 modo
VCV, ajuste de VY de 8 ml/kg e%E, estimado com o M1 e a maior correlacdo foi de

0,84 para o modo VCV, Mde 10 ml/kg €6E, também estimado com o M1.
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Distribuigdo do %E, com o aumento da PEEP
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[=]
- 0
o PCV V.8 mlkg 2, " PCV V.10 ml’kg 2
O
o oS . Be
on ] LGS 2 & o %ﬁgﬂ’: o
0 o8 o ;%I?U:, (1] 925 s
& 9’ o 7o O c& @ [a]
4 oh 1= 0,3353 f = 0,3435
) =0,8326 1, = 0,7999
fa 2- 0,8403 = 3= 0,3108
2 4 6 8 10 12 2 a 6 8 10 12
& | o KEJE, o KK EE, o KKEEIn|
40 40
o AR G LS of VCV Vr10mlkg g% o
@ ) ]
& ﬁj & =)
] ?j a
seb & % - ) & g®
° g s o & e
f: ) 1 =
1 1, = 0,6449 a £ = 03311
i : =072 -0l ®a o 0em4 |
B ’i' 0,7333 - ::- 0,8406
2 4 6 8 10 12 2 4 6 8 10 12
PEEP (cmH,0)

Figura 13- %E, estimado pelo M1H), pelo M2 Q) e pelo M3 ¢) com valores de
PEEP 0, 5 e 10 cmi¥®. No canto superior esquerdo aparecem as repagdest dos
ajustes ventilatérios empregados, contendo moddtla@mio e V4. No canto inferior
direito, aparecem os valores de 1, r3, que correspondem a correlacdo de Pearson
encontrada entre E, e a PEEP estimada pelos modelos M1, M2 e M3,
respectivamente.

A Figura 14 mostra a média da mediana%ie, para cada ajuste ventilatorio
versus a PEEP nominal. O indice de distensdo pamo&o se modifica de forma
significativa quando se comparam as estimativas edvi?2 e o M3, exceto nos casos
indicados na figura. Para%E, estimado com o M1, houve diferencas significativas
guando comparadas as estimativas do indice com e M3, exceto na PEEP de 10
cmH,O, modo VCV e ¥ de 8 e 10 ml/kg e PEEP O cBle \t de 8 ml/kg.

Os valores déoE; estimados com o M1 e com o M2 tiveram pouca difgae
entre si em modo VCV. Em modo PCV, estas difererigean de cerca de 7, 8 e
10 p.p. para PEEP de 0, 5 e 10 ¢i@Hrespectivamente, em ambos os ajustestddV
inclusdo dalsk nos modelos ndo produziu diferencas significatiyass estas nao
chegamal p.p.
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%E2 estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecanica

30
251 VT8 VT 10 _
mikg ml/k
20+ ¢ .
15} . |
10t |
o' [ l
X i * * *
10 10
cmHQO cmHQO -
5 5 Bl rcv Ml
cmH_O cmH,0 Bl rcv M2
0emH.O Bl rcv M3
cmH,O B Bl vcv M1
-20F B vcv M2
—in B vev M3

Etapas do Experimento

Figura 14 9%E; estimado ao longo das etapas do processamento.
* indicam os ajustes em que houve diferenca sigatifia entre JE, estimado com
M2 e M3.

4.2 - Processamento dos sinais com atrasos nois ckneazao e pressao
Os valores dé%oE; encontrados no processamento com atrasos dee52@0ns
podem ser visualizados nas Tabelas 8, 9 e Q9 resultados dos parametros da

mecanica respiratéria encontram-se no Apéndice &eolucdo do comportamento do

%E, estimado com o aumento da PEEP sao apresentadgsndice 7.
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Tabela 8 9%E;, estimado para os atrasos no canal de pressao e e@zaparametros
ventilatorios ajustados a uma PEEP de 0 gthH

Modo Vo % E, estimado

oo Model
Ventilatorio  (ml/kg) 0aeI08 ~5 checo Oriainal Pressdo Pressdo Pressdo Vazdo Vazdo Vazdo
(2007) 9 5(ms) 10(ms) 20(ms) 5(ms) 10 (ms) 20 (ms)
M1 -19,84  -13,19 -12,30 -11,39° -955° -14,05 -14,89 -16,49
8 M2 -9,51 6,58 -483 -305 051" -830° -9,97° -13,18
M3 - -6,83 545 397" -087 -7,94 -918 -11,93
PCV * * * * *
M1 -19,62  -13,30 -12,58 -11,86° -10,39° -14,000 -14,69 -16,05
10 M2 -8,52 6,11 449 2817 o054 -7,68 921" -1217
M3 - 6,44 514 3,777 -0.87 -751" -865 -11,27
M1 -10,38 791 654 -515 231" -923 -1052" -12,94
8 M2 9,35 -7,07 5,63 -4,17° -1,28 847 -987 -1247
M3 - -7,91 6,78 5566 -353 -876" -9,74° -11,88
VCV X * * Kk * *
M1 -10,89 786 -6,68 -548 -2,99 -9,01" -10,24" -12,32
10 M2 -8,83 6,36 -5,06 -3,75 -1,13° -762° -8,86 -11,24
M3 - -7,32 6,30 5277 -332° -8,18 -9,09° -11,07

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFW, conforme equacéo 19.
** |Indicam as situacdes em que o efeito dos atrasoselacdo aos dados originais produziu diferencas

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 9 9%E;, estimado para os atrasos no canal de pressao e e@zaparametros
ventilatorios ajustados a uma PEEP de 5 gthH

% E; estimado

M_()dq . Vr Modelos _ _ — — — ~
Ventilatério (ml/kg) Pacheco Original Pressdo Pressao Pressdo Vazdo Vazdo Vazéo
(2007) 9 5(ms) 10(ms) 20(ms) 5(ms) 10 (ms) 20 (ms)
M1 -8,86 6,92 -612 531 -366 -7,72° -85 -10,1%3
8 M2 0,96 1,02 257 4,15 7,19 -053 -2,08 -510
M3 - 1,55 290 424 6,70 0,50° -0,77° -3,54
PCV
M1 -8,28 6,91 621 544" -402° -760° -828 -9,67
10 M2 0,74 1,15 244 375 622" -019 -152° -4,16
M3 - 1,08 218 331" 526 0,17 -0,89° -3,29°
M1 -1,12 -0,03 1,11 223 447 117 233" -465
8 M2 -1,18 -0,19 095 2,09 432" -133 248 477
M3 - -0,44 052 147 3,09 -120° -2,12° -411
VCV
M1 -0,26 0,12 1,27 2,417 463  -1,03 -2,16° -4,38
10 M2 -0,34 0,08 1,19 229" 441 -1,03 213 431
M3 - -0,45 050 1,39° 3,07 -125 -2,11° -4,04

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.
** |Indicam as situacdes em que o efeito dos atrasoselacdo aos dados originais produziu diferencas

significativas para ur de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 10 -9%E, estimado para os atrasos no canal de pressa@e gam parametros
ventilatorios ajustados a uma PEEP de 10 ginH

Modo Vo % E, estimado

Ventilatério (ml/kg) Modelos Pacheco Original Pressdo Pressdo Pressdo Vazdo Vazdo Vazéo
(2007) 5(ms) 10(ms) 20(ms) 5(ms) 10 (ms) 20 (ms)

M1 0,47 1,35 225 3127 491 046  -043 221

8 M2 11,41 12,49 14,02 1548 18,30 10,927 9,27 583

M3 - 13,05 14,39 1569 18,12 11,98 1061 7,45

ney M1 8,72 8,44 9,22 9,98 1147 764 6,84 523
10 M2 18,32 17,75 18,89 1999 22,10 16,58 1538 12,88

M3 - 17,93 18,93 19,88 21,59 17,06 16,12 13,89

M1 13,01 13,49 14,54 1556 17,53 12,39 11,29 9,02

8 M2 12,87 13,08 14,11 1511 17,03 12,03 1098 8,77

M3 - 13,12 14,02 14,87 16,40 12,40 1156 9,57

ey M1 16,10 15,76 16,75 17,73 19,617 14,74 13,70 11,55
10 M2 15,34 15,03 1598 16,91 18,71 14,06 13,06 11,05

M3 - 1489 15,71 16,49 17,92° 14,18 13,377 11,58

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.
** |Indicam as situacdes em que o efeito dos atrasoselacdo aos dados originais produziu diferencas

significativas para ur de 0,05 para o teste de Wilcoxon.

O % E, estimado em todos os atrasos mostraram diferesigagicativas em
relacdo ao estimado nos dados originais. Taisetif&s ocorrem tanto com atrasos no
canal de vazao quanto no canal de presséo e sié 8e.p.

Observa-se que, para qualquer ajuste ventilatératyaso no canal de pressao
gera uma estimativa d# E, em direcdo a hiperdistensdo e no canal de vazédo a
tendéncia é em direcdo ao recrutamento ciclico.

Os atrasos de 5 ms, em ambos 0s canais, gerarsmatests muito proximas
daquelas obtidas dos dados originais em todos dglosde estimativa e para todos o0s
ajustes ventilatorios.

Para os trés ajustes de PEEP, os casos com mi@cab na estimativa do
indice sdo aqueles com atrasos de 20 ms, em amslmais. Estas alteragfes ndo sao

maiores que 6 p.p.
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As estimativas dé&o E; com 0 M1 e com 0 M2 neste processamento tiveram um
comportamento semelhante ao encontrado nos daidosacs.

Comparando as estimativas do indice obtidas conB@as/lobtidas com M1 e
M2, observa-se que a inclusdo g no modelo de estimativa tende a melhorar as
estimativas d@oE, distorcidas pelos atrasos. As diferencas encadrad relacdo ao
%E, estimado nos dados originais sdo menores paranestelo do que com os outros

modelos.

4.3 Processamento dos sinais com a filtragem didita

4.3.1 Filtros com FC idénticas nos canais de agfosi

A aplicacdo de diferentes filtros digitais com Fd&rnticas gerou resultados
semelhantes aos valores %, estimados com os dados originais. As Tabelas2 g, 1
13 apresentam os valores médios da mediartakoobtidos com o processamento de
filtragem digital com FC idénticas. A evolucdo domportamento d&6E, estimado

com o aumento da PEEP séo apresentados no Apéhdice
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Tabela 11 - Estimativa d®E, para os filtros com FC idénticas no canal de pess
vazao com parametros ventilatorios ajustados aREEP de 0 cmpD

% E; estimado

Vethi(I)gt(()’)rio (m\l//Tk) Modelos Pach
g (‘;‘80‘;‘;0 Original 100 101 102 200 201 202
M1 -19,84  -13,19  -13,14 -13,19 -13,18 -13,17 -13,1713,17
8 M2 -9,51 -6,58 6,55 -6,27 -6,52 -6,35 -6,27 -6,35
M3 - -6,83 652 -592 654 -603 -589 -6,05
PCV
M1 -19,62  -13,30 -13,32 -13,30 -13,34  -13,32  -13,3213,32
10 M2 -8,52 6,11 -592 -565 -585 -579° 569 -576
M3 - -6,44 -6,24 -5,64 6,17 5,73 -5,54  -5,67
M1 -10,38 791 -799 791 -7,97 -7,90 791 -7,91
8 M2 9,35 -7,07 -7,07 -7,05 -7,10  -7.03 -7,01"° -7,03
M3 - 791 950 -936 963 -875 -871 -8,77
VCV
M1 -10,89 -7,86 7,92 -7,86 -7,91 -7,89 7,90 -7,93
10 M2 -8,83 -6,36 -6,36 -6,30 -6,37 -6,33 6,32 -6,34
M3 - 732 925 920 939 -848  -845 -851

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipgue € um filtro Butterworth de 42 ordem e fase hula
construido com fungafltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adong
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicédtro fiipo 2,Butterworth de 22 ordem e fase néo-
nula, aplicados duas vezes utilizando a funfgéier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_
corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** |ndicam as situacdes em que o efeito dos fileos relacdo aos dados originais produziram diferenc

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 12 - Estimativa d®E, para os filtros com FC idénticas no canal de pess
vazao com parametros ventilatorios ajustados aREEP de 5 cmpD

Modo

Ventilatorio (ml/kg)

PCV

VCV

Vr

10

10

Modelos

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

% E; estimado

'?ggg‘;‘)m Original 100 101 102 200 201 202
-8,86 -6,92 6,93 691  -6,91 6,88  -687 -6,85
0,96 1,02 1,26 1,35 1,23 124 1,28 1,25

- 1,55 391 405 389 331" 336 3,28
-8,28 691 -713 69 -712 712" 701 7,12
0,74 1,15 1,26 146 1,24 1,29 1,35 1,30

- 1,08 1,92 2,05 1,88 1,79 1,80 1,74
-1,12 -0,03 -012 -0,03 -006 -0,10 -0,08  -0,06
-1,18 -0,19 026 -0,18  -0,23 023  -022 -0,22

- -0,44  -1,14 -1,07 -118  -0,69 -0,68  -0,72
-0,26 0,12 0,06 0,14 0,07 0,13 0,16 0,16
-0,34 0,08 0,07 0,11 0,07 0,13 012 0,13

- -045 -180 -1,73 -192° 114 111 -1,16

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3

corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipgue € um filtro Butterworth de 42 ordem e fase hula
construido com fungafltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adong
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicédtro fiipo 2,Butterworth de 22 ordem e fase néo-
nula, aplicados duas vezes utilizando a funfgéier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_

corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** |ndicam as situacdes em que o efeito dos fileos relacdo aos dados originais produziram diferenc

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 13 - Estimativa d®E, para os filtros com FC idénticas no canal de pess
vazao com parametros ventilatorios ajustados aREEP de 10 crmj®

Modo Vo % E, estimado

Ventiaterio (mirkg) “'°““°® “Pacheco Original 100 101 102 200 201 202
(2007)
M1 0,47 1,35 1,56 1,38 1,54 1,55 1,30 1,27
8 M2 11,41 12,49 12,96 12,95 12,95 12,85 1291 12,86
M3 - 13,05 16,17 16,45 16,22° 1522 1536 1527
ney M1 8,72 8,44 822 847 823 8,39 8,35 8,34
10 M2 18,32 17,75 17,93 18,10 17,88 17,98 18,01 17,99
M3 - 17,93 18,99 19,15 18,95 18,91 1896 18,89
M1 13,01 13,49 13,49 1347 13,49 1350 13,48 13,48
8 M2 12,87 13,08 13,11 13,09 13,10 13,09 13,09 13,09
M3 - 13,12 13,37 13,38 13,33 1340 1341 1338
ey M1 16,10 15,76 1593 1578 1594 1581 1582 15,83
10 M2 1534 15,03 14,97 1508 14,97 14,97 1497 15,00

M3 - 14,89 14,47 14,63 14,40 14,73 14,78 14,75

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3
corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipgue € um filtro Butterworth de 42 ordem e fase hula
construido com fungafltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adong
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicédtro fiipo 2,Butterworth de 22 ordem e fase néo-
nula, aplicados duas vezes utilizando a furfgéier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_
corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** |ndicam as situacdes em que o efeito dos fileos relacdo aos dados originais produziram diferenc

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.

N&o foram encontradas diferencas significativaseem®oE, estimado com este
processamento e o estimado com os sinais origiaaie para a FC de 10 Hz quanto
para a FC de 20 Hz, as diferencas encontradashe@am a 2 p.p.

Em relacdo adoE, estimado com os dados originaisYo, estimado com as
filtragens acima se mostraram semelhantes paratiasaévas com o M1 e 0 M2 em
todos os ajustes. Para as estimativas com o M8cestportamento néo se repetiu para
0s ajustes em modo VCV,\de 8 e 10 ml/kg e PEEP 0 e 5 cgiHe modo PCV, Yde
8 ml/kg e PEEP de 5 e 10 cnii

N&o foi possivel identificar um padréo em relacatiracdo das estimativas do

%E, (RC ou HD), devido as semelhancas, com diferemgasores que 2 p.p., ha
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maioria dos casos. Em relacdo ao tipo de filtro reggdo, os filtros tipo O e tipo 2
produziram estimativas no indice de distensaoqganaiente idénticas as encontradas nos
dados originais e o filtro tipo 1 foi o que produznaior alteracdo na estimativa do

indice. Entretanto, estas alteracdes nao sdoani@nte importantes.

4.3.2 Filtros com FC diferentes nos canais de agfigs

Os resultados da aplicacéo de diferentes filtrg#tads com FC diferentes nos
canais de vazao e pressao para o ajuste de PEER @10 cmbD no %k é descrito
nas Tabelas 14, 15 e 16. A evolu¢cdo do comportameat%E, estimado com o

aumento da PEEP sao apresentados no Apéndice 9.
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Tabela 14 - Estimativa dE;, para os filtros com FC diferentes no canal desgie®
vazao com parametros ventilatorios ajustados aREEP de 0 cmpD

Modo Vi
Ventilatorio (ml/kg)

8
PCV

10

8
VCV

10

Modelos

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

% E; estimado

Pacheco
(2007)

-19,84

-9,51

-19,62

-8,52

-10,38

-9,35

-10,89

-8,83

Original
-13,19
-6,58
-6,83
-13,30
-6,11
-6,44
-7,91
-7,07
-7,91
-7,86
-6,36

-7,32

10_0
-19,74
-19,42

-12,04
-18,96
-17,97

-11,79
-17,77
-17,55

-13,33
-16,77
-16,18

-12,85

10 1
-13,19
-6,28"
-5,82"
-13,30
-5,67
-5,54
7,91
-7,05
-9,34
-7,86
-6,30

-9,18"

10 2
-16,95
-14,18
-8,64
-16,53
-12,95
-8,46
-13,66
-13,16
-11,18
-12,97
-11,96

-10,95

20 0
-5,43"
8,00
0,35
-6,98"
7,71
0,50
3,97
5,02
-3,58"
2,57
4,57

-3,43"

201 202
-13,17  -9,00
6,26 1,95
-5,90° -2,53
-13,32  -9,97
-5,67° 2,05
555 2,17
7,917 -1,48
-7,0I"  -0,38
-8,76  -6,13
7,89 2,35
6,32 -0,38
-8,49°  -5,94

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3

corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipgue € um filtro Butterworth de 42 ordem e fase hula
construido com fungafltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adong
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicédtro fiipo 2,Butterworth de 22 ordem e fase néo-
nula, aplicados duas vezes utilizando a furfgéier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_

corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** |ndicam as situacdes em que o efeito dos fileos relacdo aos dados originais produziram diferenc

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 15 - Estimativa dE, para os filtros com FC diferentes no canal desgie®
vazao com parametros ventilatorios ajustados aREEP de 5 cmpD

Modo Vi
Ventilatorio (ml/kg)

8
PCV

10

8
VCV

10

Modelos

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

M1

M2

M3

% E; estimado

Pacheco
(2007)

-8,86

0,96

-8,28

0,74

-1,12

-1,18

-0,26

-0,34

Original
-6,92
1,02
1,55
-6,91
1,15
1,08
-0,03
-0,19
-0,44
0,12
0,08

-0,45

10_0
-13,58
-11,30
-0,24
-12,63
-9,64
-1,73
-9,63
9,70
-5,59
-9,05
-8,99

-5,59

10_1
-6,91
1,35
4,07
-6,95
1,46
2,06
-0,03
-0,18
-1,04
0,14
0,11

-1,70"

10 2
-10,61
-5,88"
2,22
-10,18
-4,96"
0,23
5,31
5,44
2,98
-5,06
-4,96

-3,48"

20 0
0,08
13,45
9,42
-10,56"
11,28
6,84
9,26
9,04
4,11
9,24
8,86

3,54

201 202
-6,87 -3,09
1,28" 8,35
3,200 6,65
7,01 -3,88
1,35 7,08
1,73 4,58
-0,08 5,09
0,22 4,91
-0,78" 1,68
0,16 5,28
0,12° 5,04
-1,20° 1,20

M1 corresponde ao MDV, conforme equacao 17; M2esmonde ao MDFV, conforme equacéo 18 e M3

corresponde ao MDFVW, conforme equacéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipgue € um filtro Butterworth de 42 ordem e fase hula
construido com fungafltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adong
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicétro fiipo 2, Butterworth de 22 ordem e fase néo-
nula, aplicados duas vezes utilizando a funfgdier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_

corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** |ndicam as situacdes em que o efeito dos fileos relacdo aos dados originais produziram diferenc

significativas para ura de 0,05 para o teste de Wilcoxon.
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Tabela 16 - Estimativa d®E, para os filtros com FC diferentes no canal desgie®
vazao com parametros ventilatorios ajustados aRBkP de 10 cmyD

% E, estimado

Modo VT Modelos
Ventilatorio - (mi/kg) Pacheco o iinal 100 101 102 200 201 202
(2007)
M1 0,47 1,35 591 137 -257 883 1,30 5,38
8 M2 11,41 12,49 -1597 1295 517" 24,20° 12,92° 1955
M3 - 13,05 11,09 16,48 13,99 21,64 1524 18,94
Pey M1 8,72 844 1223 847 450 1467 835 11,91
10 M2 18,32 17,75 6,87 1810 12,09 26,29° 18,02 2289
M3 - 17,93 1550 19,15 17,45 23,29° 1890 21,33
M1 13,01 13,49 358 1347 834 21,577 1348 18,10
8 M2 12,87 13,08 341 1308 810 2094 13,09 17,57
M3 - 13,12 836 13,39 11,19 17,90' 13,36 15,81
vev M1 16,10 15,76 659 1578 11,08 2356 1583 20,19
10 M2 15,34 15,03 6,03 1509 1030 22,32° 1498 19,15

M3 - 14,89 10,15 14,66 12,56 19,02° 14,71 16,97

M1 corresponde ao MDV, conforme equacéo 17; M2esponde ao MDFV, conforme equacgéo 18 e M3
corresponde ao MDF¥, conforme equacgéo 19.

A nomenclatura _0 da tabela indica o filtro tipge é um filtro Butterworth de 42 ordem e fase nula
construido com funcéfltfilt no programa Matlab, a nomenclatura _1 indicatmftipo 1 que também é
um filtro Butterworth de 42 ordem, mas de fase ndla; que foi aplicado duas vezes utilizando adonc
filter no programa Matlab e a nomenclatura _2 indicdtro fiipo 2,Butterworth de 22 ordem e fase nao-
nula, aplicados duas vezes utilizando a funigdier do referido programa. A nomenclatura 10_ e 20_
corresponde a FC de 10 Hz e 20 Hz.

** Indicam as situacdes em que o efeito dos filtens relacdo aos dados originais produziu diferencas

significativas para um de 0,05 para o teste de Wilcoxon.

As alteracdes nboE, neste processamento foram maiores do que as esxdast
com a filtragem com FC idénticas. As maiores ati@ea foram de cerca de 10 p.p. em
modo VCV, \} de 8 ml/kg, para o filtro tipo 0 e FC de 10Hz ama& da vazéao e 20 Hz
no canal de presséao, para as estimativas com o M2.

Para este processamento, o filtro tipo 1 produatimativas do%E, mais
semelhantes as dos dados originais, ja os outtossfproduziram grandes distorcdes
nas estimativas do indice, especialmente o filph @.

As estimativas do %FEobtidas em modo VCV com o M1 mostraram maiores
alteracbes do que as encontradas em modo PCV tdntteestas diferencas ndo sao

muito expressivas. Para as estimativas com o Ma8jfasencas entre #E, estimado
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em modo VCV foram menores do que as encontradasi@to PCV, cerca de 10 p.p.
para o filtro tipo 0, nas duas combina¢des de R@ependentemente do- ¥mpregado
e 13 p.p. nas estimativas em modo VCV. Ja as dstasadadas com o0 M3 mostraram
que a inclusdo diag nos modelos de estimativa melhora as estimatioagiltros tipo 0
e 2, porém os valores estimados ndo sdo semelhaote®btidos com os dados
originais. Para o filtro tipo 1, a presencaldaproduz uma distor¢cdo dos resultados
estimados, aumentando as diferencas em relacastiasatvas obtidas nos dados
originais.

Em relagéo as FC, as estimativas dadas com FC He bd canal de presséo e
20 Hz no canal de vazdo sao subestimadas em relgsicdados originais e as
estimativas dadas com FC de 20 Hz no canal dedwes30 Hz no canal de vazéo séo

superestimadas em relacao aos dados originais.

4.4 Avaliacéo da inertancia na estimativeltie,

Foi analisado o comportamento tg na estimativa d&oE, para os dados
originais. Observou-se que este parametro foi asliincom valores negativos para a

maioria dos casos, conforme Tabelas 4, 5 e 6.

4.4.1 Inertancia e os atrasos

O comportamento ddsz em relacdo a presenca de atrasos é descrita na
Tabela 17. Nela sédo representados os valores mddsnedianas diaz nos sinais

originais comparadas as estimativas deste paramesrsinais processados.
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Tabela 17 - Estimativa da inertancia para os asrasaanal de pressao e vazéao

Modo Vt

Ventilatorio (ml/kg) (cmH,0)

8
PCV
10
8
VCV
10

PEEP

5

10

Inertancia estimada

Original
-0,0008
0,0150
0,0178
-0,0106
-0,0033
0,0086
-0,0333
-0,0120
0,0015
-0,0414
-0,0300

-0,0126

Pressao Pressdo Pressdao Vazao

5(ms) 10 (ms) 20 (ms)

-0,0106
0,0090
0,0128
-0,0195
-0,0107
0,0022
-0,0443
-0,0199
-0,0043
-0,0517
-0,0383

-0,0194

-0,0191
0,0027
0,0081
-0,0284
-0,0202
-0,0061
-0,0554
-0,0279
-0,0118
-0,0626
-0,0486

-0,0290

-0,0342
-0,0157
-0,0056
-0,0416
-0,0410
-0,0232
-0,0795
-0,0525
-0,0325
-0,0853
-0,0717

-0,0503

Vazdao Vazao

5(ms) 10 (ms) 20 (ms)

0,0161
0,0297
0,0312
0,0040
0,0113
0,0226
-0,0150
0,0052
0,0171
-0,0245
-0,0139

0,0030

0,0293 4880
0,0392 0,0506
0,0399 @,047
0,0171 3380
0,0233 310
0,0338 6304
-0,0001,0194
0,0165 310
0,0284 3910
-0,010310084
-0,0010,0118

0,015402718

Inertancia estimada em cry®IL s

A Figura 15 mostra um exemplo do histograma dauséda dalsz com 0s

atrasos, comparados aos dados originais, para o WMoY, V; de 10 ml/kg e PEEP O,

5 e 10 cmHO. Os graficos para 0s outros ajustes encontrame-ggoéndice 12.
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Medo VCV V. 10mlkg

150 150 150
PEEP 0 cmHQO PEEP 5 cmHQO PEEP 10 ecmH 2O

100 100 100

50 50 50

]
(%]
s 82 92 o1 0 92 o1 0
o
9] Canal de VVazéo
L |-Padréo I 5s Il 1 Oms |:|20ms|

150 150 150

100 100 100

50 50

0 32 -0.1 0 32 -0.1 0
Inerténcia (cmH,0.L™1.s%) Canal de Presséo

Figura 15 - Histograma da estimativa gadom os atrasos. Eixo xdestimada; Parte
superior: atrasos no canal de vazao; Parte infaicasos no canal de pressao; Primeira
coluna: PEEP de 0 cmB; Segunda coluna: PEEP de 5 ¢i©®He Terceira coluna:
PEEP de 10 cmj®.

Estes resultados mostram quédsa variou com o atraso em todos 0s casos,
ficando menor com o0 aumento do atraso no canatess§o e maior com o aumento do
atraso no canal de vazao, e tornou-se positivaoeisstos ajustes apenas com o atraso
de 20 ms no canal de vazdo. Mesmo neste cdsgeatimada ficou em cerca de 50%
dos valores esperados, entre 0,076 giH"s* e 0,097 cmbOL™Ys’, para o TOT
namero 8.0 e para o TOT numero 7.0, respectivan(&dLLIVAN et al., 1976).

4.4 .2 Inertancia e os filtros com FC idénticas

O comportamento diagr em relacéo a aplicacéo de filtros com FC idéntizaa
0s canais de vazao e pressao € descrita na Tahelald estdo apresentados os valores
médios das medianas #ig estimada nos sinais originais comparadas as dstana
deste parametro nos sinais processados.
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Tabela 18 - Estimativa da inertancia para os §ltoom FC idénticas no canal de
pressao e vazao

Modo A PEEP Inertancia estimada
Ventilatério (ml/kg) (cmH,O)

Original 100 101 102 200 201 202

0 -0,0008 0,0098 0,0173 0,0088 0,0159 10,0173 0,0151
8 5 0,0150 0,0810 0,0809 10,0822 0,0594 0,0597 0,0591
10 0,0178 0,083 0,1104 0,1117 0,0735 0,0740 0,0733
Py 0 -0,0106 -0,0277 -0,0230 -0,0293 -0,0136 -0,012Q,0136
10 5 -0,0033 0,0048 0,0050 0,0032 0,0070 0,0079 0,0054
10 0,0086 0,0583 0,0594 0,0591 0,0426 0,0426 0,0418
0 -0,0333 -0,0998 -0,0976 -0,1053 -0,0696 -0,0680,0705
8 5 -0,0120 -0,0368 -0,0347 -0,0411 -0,0182 -0,01+78,0200
10 0,0015 0,0157 0,0170 0,0127 0,0171 0,0173 0,0159
ey 0 -0,0414 -0,1303 -0,1282 -0,1364 -0,0928 -0,0920,0939
10 5 -0,0300 -0,1018 -0,1013 -0,1084 -0,0649 -0,0646,0671
10 -0,0126 -0,0430 -0,0416 -0,0479 -0,0234 -0,0223,0245

Inertancia estimada em cry®IL s

Assim como nos atrasos,|& sofreu influéncia da aplicacédo dos filtros, porém
as diferencas encontradas na estimativa nao foigmficativas em nenhum dos tipos
de filtro e FC aplicados e nem sempre os valormados também néo foram positivos
como esperado.

Como as alteracdes nas estimativaksglado sao relevantes, os histogramas nao
foram capazes de representa-las. Todos os histagrdm evolu¢cdo dad ao longo
deste processamento encontram-se no Apéndice 13.

4.4 .3 Inertancia e os filtros com FC diferentes

O comportamento dar em relacdo a aplicacdo de filtros com FC diferente
para os canais de vazao e pressao € descrita méaTEh nela sdo apresentados 0s
valores médios das medianas Ka estimada nos sinais originais comparadas as

estimativas destes parametros nos sinais processado
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Tabela 19 - Estimativa da inertancia para os §ltcom FC diferentes no canal de
pressao e vazao

Modo A PEEP Inertancia estimada
Ventilatério (ml/kg) (cmH,O)

Original 100 101 102 200 201 202

0 -0,0008 0,2971 0,0199 0,1930 -0,1955 0,0153 ZA11
8 5 0,0150 0,3768 0,0815 0,2529 -0,1214 0,0564 -®048
10 0,0178 0,3795 0,1111 0,2649 -0,0836 0,0718 eB02
Py 0 -0,0106 0,2638 -0,0202 0,1528 -0,2207 -0,0138,1366
10 5 -0,0033 0,3313 0,0055 0,1886 -0,1926 0,0046 4311
10 0,0086 0,3656 0,0595 0,2325 -0,1435 0,0404 7306
0 -0,0333 0,2120 -0,0964 0,0827 -0,2879 -0,07060,2017
8 5 -0,0120 0,2272 -0,0331 0,1249 -0,2167 -0,022@,1404
10 0,0015 0,2491 0,0181 0,1604 -0,1687 0,0144 4209
ey 0 -0,0414 0,1911 -0,1270 0,0532 -0,3144 -0,0940Q,2257
10 5 -0,0300 0,1874 -0,0996 0,0683 -0,2724 -0,0690,1938
10 -0,0126 0,2337 -0,0401 0,1239 -0,2266 -0,0268,1460

Inertancia estimada em cry®IL s

Estes resultados mostram quésafoi estimada com valores positivos apenas
para os filtro n&o-nulos (tipo 0 e tipo 2) com RE1M Hz no canal de vazao e 20 Hz no
canal de presséo, evidenciando uma grande distalggiosalores dasz estimada. A
outra combinacdo de FC também produziu distorcédeseatimativas dag tornando-a
mais negativa. Apesar deste comportamentg; astimada ndo se apresentou proxima
aos valores esperados, entre 0,076 giH"s’ e 0,097 cmkOL™'s’, para o TOT
namero 8.0 e para o TOT numero 7.0, respectivan(&dLLIVAN et al., 1976).

As distorcbes encontradas ndszx com este processamento foram
significativamente relevantes, principalmente pasdfiltros ndo-nulos com FC de 10
Hz no canal de vazéo e 20 Hz no canal de pressé@osios histogramas da evolugao da

Ik com este processamento encontram-se no Apéndice 14
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5 DISCUSSAO

5.1 Reprocessamento dos dados originais (PACHEQ@Y)2

Os resultados encontrados tanto para os paranuetango para &o E, seguiram
0 mesmo comportamento dos parametros estimados Pamwheco (2007). O
reprocessamento apresentou resultados semelhambesaetendo sido aplicado uma
nova metodologia para a exclusdo dos ciclos%Ep tenha sido calculado por uma
equacao modificada (equacdo 20), na qual houveclas&o do méddulo dd, no
denominador (equacéo 22).

Tal modificacdo da equacéo havia sido sugeridePpeheco (2007) e se baseia
no comportamento do sinal & que pode enviesar o resultado%&,, conforme as
Figuras 16 e 17.

40 -

%E>

30

25
- 5 10 15 .

E, (cmH,0.L"
E, (emH,0.L2) 1 (emHO.L7)

Figura 16 - Comportamento d6E, calculado com a equacgéao 20, proposta por Khno
al. (1994), em funcéo dg&, e E; obtidos por Pacheco (2007).
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Figura 17 - Comportamento dbE, calculado com a equacédo 22, modificada da
equacao 20 em funcgao Hee E, obtidos por Pacheco (2007).

Este viés matematico ocorre pelo fato de que, quari estimado for negativo
o denominador da equacgao 22 gera um resultadoEiaue tende ao infinito negativo
e compromete sua interpretacdo. Utilizar o médald&gno denominador da equacgéo
tem por objetivo tornar a equacdo uma funcao irpgEimeétrica dé, para cada valor
deE;. A Figura 17 apresenta o comportamento do indacl® ghela equacéo 24 e revela
gue 0%E, apresenta estimativas em espelho dos valores vegaleE,, ao passo que a
Figura 16 apresenta um comportamento peculiar andedice tende ao infinito
negativo a medida qu& torna-se negativo.

Como esperado, os resultados encontrados com o proeessamento, dado
pela modificacdo da equagéo %e,, revelaram um aumento dos valores estimados dos
parametros em todos os ajustes ventilatérios, edpwmte no modo PCV e PEEP de

0 cmH0O, porque os valores estimados¥dg, tornam-se mais positivos.
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5.2 Influéncia dos modelos 86E, obtido dos dados originais

A utilizacdo de modificagdes do MLU tem sido alv® gfande discussao entre
pesquisadores. Muramatsti al. (2001), por exemplo, defenderam o usokloem
simula¢cdes com modelos de estimativa da quartamreabora ndo tenham estudado o
uso da sk no modelo.

Uma das justificativas apontadas para a escolhenaidelos mais completos
seria um melhor ajuste das variaveis ao modeloénpoPeslinet al. (1992) nado
identificaram diferencas significativas no coefitee de determinacdo ou no erro
quadratico médio que justificassem o uso de um toadke estimativa mais completo.
Tal comportamento também foi visto por Modesto @08m seu estudo, no qual foi
observado que a escolha do modelo pelo coeficémtdeterminacdo ndo € um bom
indicador das diferencas entre os modelos de reacge.

Nesse sentido, a introducdo de modelos diferenteste nestudo buscou
identificar o comportamento do indice de disterdmonar diante da inclusdo He e
sk @a0s modelos de estimativa. Observou-se, entao g &, estimado neste trabalho
com ajuste de PEEP de O cpiH apresentou diferencas em relacdo aos valores
encontrados por Pacheco (2007), estas diferencas fde 6 p.p. para o %Estimado
com o0 M1 e 3 p.p. para o estimado com o M2, em nR@Y, e de 3 e 2 p.p. para 0s
respectivos modelos, em modo VCV. Na PEEP de 5.0nldstas diferencas foram
menores, da ordem de 2 p.p. e na PEEP de 1Q@rfdfam muito pequenas.

Este comportamento no reprocessamento dos dad@s pEstsivelmente
associado a aplicacdo de um critério de exclud@&oedie daquele utilizado nos dados
originais, bem como a utilizacdo da modificacd@gaacéo para obtencado do indice.

Em relacdo as estimativas @6E, dadas pelos varios modelos empregados,
observou-se um comportamento semelhante ao endorgoa Pacheco (2007), no qual
as diferencas entre as estimativas em M1 e M2 fonamres em modo PCV do que em
modo VCV, cerca de 10 p.p. e 1 p.p., respectivaenédéste trabalho, tais diferencas
foram de 7 p.p. e 1 p.p. para o modo PCV e VC\paetsvamente.

Por sua vez, Edibamt al. (2003) observaram diferencas na estimativéaio
em modo PCV e modo VCV, no presente estudo esfasedtas na estimativa do
indice evidenciaram que o problema possivelmenté associado ao modelo de

estimativa dos parametros da mecéanica ventilatoria.
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Cabe ressaltar o fato de que as diferencas endastpela inclusédo dar nao
foram suficientes para produzir alteracoes sigifias no%E,, o que ndo esta de
acordo com a literatura, ja que Sullivaral. (1976) jA mostravam que a estimativa dos
parametros era influenciada pela presenca desteo.tdfm estudos de simulacéo, a
negligéncia do termo inercial gerou erros impodanna identificacdo dd&oE,
(MODESTOet al., 2006; JANDREet al., 2008).

Em outro estudo, Dosmaah al. (1975) ja apontavam para a importancia ga
para medir elastancia a altas frequéncias. Lasteai. (1999) também evidenciaram
diferencas nas estimativas dos parametros da nocacgnando & ndo € considerada
no modelo, porém a significancia deste achadoeimietida para condicdes em que as
frequéncias respiratérias foram maiores que 20 er@8@, embora Modesto (2006)
tenha observado perturbacdo com frequéncias danod#gel10 irpm. Além disso, a
importancia da inclusdo dg no modelo foi especialmente descrita em um estodo
simulacdo, no qual artefatos da instrumentacaorforaluzidos e a estimativa com o
M3 indicou uma minimizacdo dos erros nas estimafivarincipalmente dok;
(JANDREEt al., 2005).

Entretanto, o presente trabalho mostrou quégando produziu diferencas
importantes nas estimativas @, que aproximassem o0s valores estimados dos valores
esperados como identificado por Jandteal. (2008), ou que melhorassem ou
minimizassem a influéncia de artefatos provocadwsaprasos e filtros, ao contrario do
visto por Jandret al. (2005).

Pode-se entdo hipotetizar alguns fatores que ipgustin este resultado, dentre
eles: a) alteracGes na constituicdo do gas quanemontribuido negativamente para a
estimativa ddsz € pouco influenciado na estimativa%&,; b) problemas de calibracéo
do sinal de vazao e presséao; c) problemas conha tle base para aquisicdo dos sinais
e d) erros no calculo dotV

Para se confirmar a hipétese de alteracdo na twip&t dos gases seriam
necessarios testes especificos de simulagaotro e in vivo que determinassem a
relevancia desta alteracdo no comportamenigzdsob estas condi¢des. Por outro lado,
em relacdo a calibracdo, observa-se que nesteoe&iudtilizado um polinémio de
quinta ordem com um erro inferior a 5%. No entactihe ressaltar que a forma de
calibracdo destes sinais ainda é empirica, naondavem protocolo especifico e
padronizado para obtencéo do polindbmio de caliloa€éte fato aponta para a condicao

de grande parte dos estudos no que tange a descritgriosa da metodologia. Como
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criticado por Jandret al. (2005), muitas pesquisas ndo apresentam detalhardent
como é realizada a calibragdo dos sinais adquipdos o estudo.

Para os problemas de linha de base, foi observaeldoglos os sinais desta base
de dados possuem uma linha de base muito proximgual a zero (Figura 18). Tal
constatacdo indica que as possiveis alteracOesstimagva do %E ndo estdo
relacionadas a problemas com a linha de base, tnaisétho.

Modo PCV V.. 8mlkg PEEP 10 cmHJO
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Figura 18 - Sinal de Vazado obtido no Paciente 3ilaelo em modo PCV, VY de 8
ml/kg e PEEP de 10 cmB (acima) e uma aproximacao do grafico indicand@ um
linha de base com uma oscilacdo de cerca de 0s02 L/

Por fim, em relacdo ao calculo do volume, foi dsiclal uma técnica na qual o
volume expiratorio (W) € corrigido ciclo a ciclo pelo volume inspiratdr{Vinsp)
(PACHECO, 2007; CARVALHGt al., 2006). Entretanto, esta técnica aponta para
problemas quanto a qualidade da aquisicdo de dadis,ao se avaliar o\, em
relacéo ao ¥, foi observado um fator de corregéo de 10 a 15% #p A Figura 19
mostra um exemplo do fator de correcdo que levifeeedca entre Mspe Vexpzero, os
outros fatores de correcdo encontrados estdo tissero Apéndice 5. Este erro na
aquisicao do sinal pode ter comprometido a estiaalos parametros da mecanica e

influenciado diretamente a estimativa%&, que é dependente d4-.
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Figura 19 - Fator de Correcéo para calculo do velempiratério com o Método VCOR
ciclo a ciclo para o Modo VCV, Vvde 8 ml/lkg e PEEP de 5 crsl

Além disso, as evidéncias de problemas no procesgansdo reforcadas pelo
fato das estimativas dar terem gerados valores negativos e ndo s@m@ximas dos
valores apresentados por Sullivaral. (1976), entre 0,076 cy@s*L™* (TOT nGimero
8.0) e 0,097 cmpOs*L™ (TOT nlmero 7.0). Erros na estimativa dos paramsetro
gerados por problemas na coleta dos sinais e atesoe canais de aquisicdo sdo
algumas hipétese que podem justificar este fato.

E importante investigar é a influéncia da FR naresgtva do%E; e no aumento
da parcela ddsz no modelo de estimativa. Estudos com neonatostamoque ds:
possui uma parcela mais representativa para FR re@saique 20 irpm
(LANTERI el al., 1999), Dorkinet al. (1983) realizaram estudos com neonatos e
observaram que kg constitui a parcela mais importante da impedarespiratoria,
porém trata-se de um elemento bastante ligado ab, Ti®ste estudo 0s neonatos
entubados possuiam um valor estimadésglgariando entre 0,216 e 0,335 cp*L”

! ao passo que os ndo-entubados apresentavam véeres variando entre 0 e
0,047 cmHOS*L™. Neste estudo, as frequéncias respiratorias sdcone® e as
diferencas entre o tamanho do TOT sédo consideraveis

Um estudo piloto no LEP realizado com dois rat@niificou que ds € um

fator importante na estimativa d6E,, principalmente, no que diz respeito a correcao
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de erros de instrumentagdo. A Tabela 20 apresent@esultados da estimativa dos
parametros da mecanica respiratoria dos dois rantlados com Y de 2 ml/kg e
PEEP de 5 cmjO.

Tabela 20- %Eestimado de estudos piloto no LEP
%E;, estimado*

80 ciclos, FR de 80 irpm,e 2 ml/kg e PEEP de 5 crs®i

Processamento Rato A Rato B

M1 M2 M3 M1 M2 M3

Sinal Original 14,68 10,38 9,66 36,04 34,28 32,25

Atraso de 5 ms
no canal de 17,19 12,78 9,52 41,90 40,27 31,53

pressao

Atraso de 20 ms
no canal de 24,28 19,99 9,86 41,32 39,6( 31,86

pressao

*Valores apresentados como a mediana dos ciclos

Observou-se nesse caso, que ao se introduzir sitdasé e 20 ms no canal de
presséo em relacdo ao canal de vazéo, os valo#ggdestimados com o M1 e com o
M2 foram superestimados. Ja os valores do indicmas$os com o M3 se aproximaram
das estimativas obtidas com o sinal original pasadois atrasos produzidos. Estes
resultados reforgam o que foi observado por Jagidie (2005) que afirmaram sobre o
efeito “buffer” que d s parece oferecer aos sinais quando sofre essddiperturbacao
e apoiam a importancia da presencalglana estimacdo de parametros da mecanica

ventilatoria.

5.3 Evolucao déoE, e PEEP

Carvalhoet al. (2006) consideraram a PEEP ideal como sendo gqielaonto
de vista mecénico, em que h& balanco entre RC eabHociado a uma grande
quantidade de tecido ventilado. No presente eséllp estimado por todos os modelos

foi préximo de zero para o ajuste de PEEP de 5€nH
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E importante observar que este achado ja foi eviddn em estudos com
ventilagdo em suinos (CARVALH@t al., 2006) e em estudos com simulagéo
matematica (JANDREet al., 2008) embora recentemente um estudo realizado em
suinos com pulmdes saudaveis também tenha apowpaeloo %E, estimado foi
préximo de zero para ajuste de PEEP entre 12 déBOCARVALHO et al., 2008).

5.4 Comportamento dE, estimado a partir dos dados processados com atrasos

O processamento com atrasos identificou que tamtoanal de presséo quanto
no canal de vazdo, o0s sinais apresentaram modiésaglinicamente pouco
significativas nd%E, estimado por todos 0os modelos e em todos 0s gjusteilatorios
comparado as estimativas #d, nos dados sem qualquer processamento. Entretanto,
estas alteragOes foram estatisticamente signifacmfpara todos os casos.

Quando comparados entre si 0s atrasos no canahzi® \0u de pressao nao
causaram alteracfes importantes que identificasseroanal como mais susceptivel a
perturbacdes do que o outro. Este comportamené destacordo com os resultados
obtidos em simulagéo no qual as alteragbe%oBp sao identificadas tanto no canal de
pressdo quanto no canal de vazdo, mas sem nenkgongnio de maior ou menor
influéncia de um canal em relacdo ao outro (JANRR4E., 2005).

Ao se analisar a influéncia dos atrasos%iB,, as maiores alteracbes deste
foram encontradas com o atraso de 20 ms para tadasistes e modelos de estimativa.
Entretanto, tais alteracfes foram inferiores ap6 @abe observar que estes resultados
estdo de acordo com aqueles obtidos em simulagdayuais houve maior alteracao no
%E, estimado para o maior atraso no canal de vazadIRk et al., 2005).

Ja o atraso de 5 ms, tanto no canal de vazdo qnantanal de pressdo, nao
produziu modificagBes importantes no indice, diftemente dos resultados simulados,
nos quais o atraso de 3 ms foi capaz de produtdragbes de, aproximadamente,
10 p.p. nd%E; (JANDREEt al., 2005).

A avaliagcdo dos modelos mostrou diferencgas sigtifias entre 86E, estimado
M1 e com os modelos mais completos nos sinais abtdn modo PCV, para todos os
valores de PEEP,Me atrasos empregados, exceto no atraso de 5 sendbde vazao
para o \f de 10 ml/kg e PEEP de 0 c® Em modo VCV, estas diferencas também
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foram significativas para todos os ajustes e magogilatorios empregados, exceto o
atraso de 5 ms, no canal de vazapd¥ 8 ml/kg e PEEP de 10 cn®i

As diferencas apontadas pelo M1 e os outros modetsperada, uma vez que
segue 0 mesmo comportamento evidenciado nos dammsacs. Jandrest al. (2008)
observaram que as comparacdes entre as estimebnas M1 e o M2 com e selhg,
também foram significativas para ambos os modosilagnios e as diferencas foram
superiores a 10 p.p.

Ao se comparar as estimativas do M2 e do M3, hpaueos casos de diferenca
significativa nas estimativas do indice; para o mB&€V, nos atrasos de 5, 10 e 20 ms
no canal de pressao, para os ajustesdde\8 e 10 ml/kg e PEEP de 5 e 10 cRHV+
de 8 ml/kg e PEEP de 5 ce®Bl e Vv de 8 mllkg e PEEP de 10 cn|
respectivamente. Para o modo VCV, houve difereagamas na PEEP de 0 cmH20,
com atrasos de 10 ms no canal de vazéo paraade\0ml/kg e 20 ms em ambos 0s
canais para o vde 8ml/kg.

As diferencas encontradas entre o M2 e o M3 sadonpeiquenas. Observa-se
um comportamento na estimativa do M3 que tende Hnhamee a estimativa dos
parametros da mecanica respiratdria com atrascs,esta melhora é pequena. Esta
caracteristica ndo era esperada, pois, como podéstena Tabela 21, na simulacéo as
estimativas d@oE, mostraram-se mais proximas dos resultados espea@dmdo dsx:
nao era negligenciada do modelo (JANDRE al., 2005). Entretanto, os filtros
utilizados por este autor foram diferentes daquaf@gados nos dados do presente
estudo. Recentemente, também em simulagdo matemf@tiam observadas diferencas
na estimativa d&E, com o M2 e o M3 de aproximadamente 10 p.p. pamadicoes
simuladas de RC, linearidade e HD (JAND&I., 2008).
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Tabela 21 - Medida do componente linear, ndo-lirdaarelastancia e do indice de
distensdo pulmonar obtidos em simulacdo matem@#AJdDRE et al., 2005)

Frequéncia de

*%
Processamento Corts rasos
Idénticos 30 Hz ]
Diferentes
Filtros (Pressao/Vazo) 35/25 Hz )
Diferentes
(Pressdo/Vazio) 25/35 Hz i
Idénticos 10 Hz ]
B 25 ms
Pressao
) 3ms
Atrasos
) 3ms
Vazao
B 25ms

E* Eo* %E,
M2 M3 M2 M3 M2 M3
50,02 49,95 -80,39 -79,77 -47,3746,89
51,77 49,59 -101 -79 -63,98  -46,76
48,11 49,75 -63,27 -79,93 -35,69 47,35
50,15 49,85 -82,40 -79,32 -48,9546,68
40,94 44,33 -15,30 -50,21 -8,13 -29,12
48,98 50,04 -69,50 -80,25 -39,62 47,21
51,10 49,91 -92,17 -80,08 -56,43  -47,25
58,98 55,71 -175,88 -142,68 -147,77 -105,01

* E, é medido em cmjO'L™, E, em cmBOL™

** processamento foi realizado com sinais simulagos modo VCV, PEEP de 0 crg®l, E; de
50 cmHOL™, E, de -80 cmHOL™?, V1 de 0,2L/s, FR de 20 irpm e tempo inspiratério de Q %E,

esperado para essa simulacao foi de -47,05.

Vale ressaltar que a aquisicdo dos sinais se daaim independente nestas

placas e a ordem da aquisicao pode induzir a attasto na pressao quanto na vazao.

Um limitador deste estudo foi o fato de que em soakexperimentos, a pressao sempre

foi colhida antes da vazé&o. Esta situacdo podmderzido atrasos neste canal que néo

foram considerados durante o processamento, oesauo as estimativas tkg, por

exemplo.

5.5 Comportamento dE, dos dados processados com diferentes filtros

5.5.1 Comportamento d#E, estimado dos dados processados com filtros com FC

idénticas e diferentes para os canais de vazaessgw

Para os filtros com FC idénticas entre os canésgmou-se que ao se comparar

as estimativas obtidas por este processamento aram fevidenciadas alteracoes

significativas nas estimativas @6E,. Estes resultados concordam com os achados da
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simulagdo matemética feita por Jandteal. (2005), embora estes autores tenham
realizado estimativas de sinais filtrados com FQ@e 30 Hz (Tabela 21).

Para os filtros com FC diferentes entre os camamparacao entre as FC de
10 e 20 Hz no canal de pressao e vazdao, respeetivae o contrario evidenciaram
diferencas nas estimativas, onde a menor FC aplieadcanal de vaz&o produziu
subestimacéo d%E, e a maior FC aplicada ao canal de vazao produperestimacao
do indice e estes resultados também concordam conesoltados apresentados na
simulacdo matematica (JANDRiEal., 2005).

A avaliacao dos tipos de filtros empregados indigoe, para os sinais oriundos
do processamento dos filtros com FC idénticas,foididentificada nenhuma diferenca
significativamente importante na estimativa%g, que priorizasse a utilizacdo de um
filtro em detrimento do outro. Para os sinais atimgido processamento dos filtros com
FC diferentes, as diferencas encontradas na estanti %E, foram significativas para
os filtros tipo O e tipo 2 (fase n&o-nula), assifiltcdo que menos provocou interferéncia
na estimativa do indice foi o filtro tipo 1 (fasela).

Este comportamento indica que a aplicacao dediltt® fase nula ou nao-nula
nao traz diferenca para a instrumentacdo, uma wezg montagem experimental, em
geral, as FC sdo idénticas para os canais de g@uligtsta caracteristica permite que os
sinais possam ser colhidos a uma frequéncia deteagem alta e posteriormente sub-
amostrados sem perder componentes de frequénsia aplicar filtros digitais em um
processamento “off-line”.

Ao se avaliar o comportamento &6, estimado pelos modelos de estimativa
nestes sinais processados, observou-se que mos &iim FC diferentes, para todos os
ajustes na PEEP de 0 catHnédo houve diferencas entre as estimativa%Hg dadas
pelos trés modelos. Na PEEP de 5 ¢@Has diferencas foram vistas entre o M1 e os
modelos mais completos, estes ndo mostraram dg@senas estimativas oBE;
guando comparados entre si. Na PEEP de 10.0mbl M1 apresentou estimativas do
%E, subestimadas em relacdo aos dados originaisstiamtvas dadas pelo M2 e pelo
M3 foram diferentes quando comparadas entre si.

Os resultados obtidos com a PEEP de 0 ginEstdo de acordo com aqueles
apresentados em simulacdo (Tabela 21), nos quaAlR @ o M3 ndo apresentam
diferencas nas estimativas é6E, (JANDRE et al., 2005). Para os outros ajustes de
PEEP, cabe ressaltar que as diferencas entrei@sidss parecem ser mais evidentes

em ajustes maiores de PEEP. O papelsfdao modelo parece nao corrigir 0s erros
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apresentados nas estimativas #f,, mas vale ressaltar que as diferengas nas
estimativas do indice encontradas ndo chegam apl fornando esta possivel
contribuicdo ddss dispensavel.

A participacdo ddsz, como um “buffer” que absorve os erros geradoaspel
estimativas, apontado nas simulacbfes matematicABIDRE et al., 2005), é
identificada nas seguintes condi¢cdes: na PEEP d@HO e todos os ajustes,lg
tenta corrigir os erros das estimativas %B&,, mas este efeito ndo é suficiente para
produzir a correcdo completa @c,; na PEEP de 5 cm¥® e modo PCV, observa-se a
mesma tentativa de corregcdo das estimativas doe¥sta PEEP de 10 crp@ e todos
0S ajustes, & tentou fazer corregcbes, mas estas sdo menoregedasgevidenciadas
nos outros ajustes de PEEP.

Estes resultados ndo sdo esperados, pois na sioulagatematica
(JANDREet al., 2005), os artefatos gerados pela aplicacéo tdesfitcom FC alternadas
geravam estimativas d6E, que eram corrigidas quando estimadas pelo M3.

Como este comportamento foi visualizado nos dadagnais e nos dados
processados com artefatos (atrasos e filtros),st@$a hipdteses recaem para erros
gerados na estimativa dg e indicam que mais estudos devem ser realizad@s pa
caracterizar o comportamento deste parametro emffu@ncia na estimativa de; e E,,
principalmente em animais de pequeno porte ou mesnpois nestes grupos a FR é
maior e 0 peso dér Nno modelo também parece ser maior, ja que esteotesta
diretamente relacionado ao diametro dos tuboshgates grupos é bem menor que 0s
utilizados no presente estudo.
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6 CONCLUSAO

Este trabalho se propoés a identificar os efeitoaltsgacbes na instrumentacéo,
atrasos e aplicacao de filtros digitais, e aplioad@ diferentes modelos matematicos na
estimativa do%E, de pacientes anestesiados e ventilados mecanitankartiu-se do
pressuposto que as alteracbed4d eram amenizadas pela presencésgiao modelo.

Os resultados apresentados mostraram que, senuqutjzp de processamento,
a presenca désxz ndo produziu grandes alteracdes no indice. Aléssodihouve a
reproducdo dos resultados obtidos na base de dedofrmando a importancia da
incluséo de&K; na estimativa dos parametros da mecanica vemidato

Com a presenca de atrasos, foi observado que Henétecia no %E, €
significativa estatisticamente, mas talvez ndoicdimente, para os trés modelos de
estimativa propostos. Os grandes atrasos produziraiores alteracdes e 0s pequenos
atrasos (5 ms) indicaram que, mesmo sendo pequefiogpodem ser desprezados da
estimativa. Atrasos em ambos os canais afetarébi0 Cabe ressaltar a importancia
de se conhecer bem as placas de aquisicdo e prguenoutros artefatos possam gerar
atrasos adicionais a estas, uma vez que 0s pedguasgpodem falhar em minimizar os
efeitos dessas placas nos sinais (deformacédo dhtwdepdo sinal e atrasos gerados
entre os canais de aquisi¢cdo) antes da coletadis.da

Em relacdo aos filtros digitais, as diferencaseassnativas foram menores que
as encontradas nos atrasos, independemente dietifito empregado ou FC ajustada.
Este comportamento € relevante, porque facilitaiocgssamento “off-line” dos sinais
com diferentes filtros digitais sem o comprometitoaio resultado final obtido.

J4 a andlise da modificacdo da equacédo %6, apresentou resultados
concordantes com a literatura, o que refor¢ca ausiliaacdo na estimativa do indice,
bem como viabiliza maior seguranca com a estimagivasentada pefoE,.

A presenca das, para estes dados operou no sentido de minimzars
gerados por alguns casos de atrasos e filtros,estas alteracbes rf6E, ndo foram
suficientemente corrigidas pdkg. Estudos com amostra maior, em que as condi¢cdes de
instrumentacdo sejam especificamente preparad&srpiodiicar resultados melhores da

influéncia deste parametro no indice, como obseread simulacéo.
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APENDICE 1 — CARACTERISTICAS ANTROPOMETRICAS DOS BMENTES
SELECIONADOS PARA O ESTUDO

Duracao da
Paciente Peso (kg) Idade (anos) Altura (cm) cirurgia
(minutos)

1 73,7 41 157 245

2 69,0 49 164 175

3 58,0 52 171 190

4 72,8 35 158 180

5 63,5 47 167 240

6 69,2 49 153 190

7 55,6 53 152 115

8 65 49 154 195

9 60,8 41 159 150

10 70,2 63 150 142
11 70,3 56 152 90
12 93,6 45 163 207
13 68,2 63 153 330
14 73,1 43 162 245
15 54,8 62 147 185
Média 67,8 49 157 192

Desvio-Padréao 9,5 8 7 59
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APENDICE 2 — DISTRIBUICAO DA MEDIANA DO %k ESTIMADOS PARA OS
CICLOS DE CADA PACIENTE

Critério de inclusdo proposto por Pacheco (2007)

1-R? <2x|1-R?

ondeR? é o coeficiente de determinacdo estatistico dm @cker avaliado &?é o

coeficiente de determinacéo estatistico médio wll sistudado.

Critério de Excluséo utilizado no presente trabalho
(3xsd)+a<x<b+(3xsd)

onde a e b correspondem aos valores @0E, do ciclo do 1° e do 3° quartil,
respectivamentesd corresponde ao desvio padrédo dado pela médi&oligsios ciclos
oriundos da exclusédo do primeiro e ultimo cicloss@wl original e x corresponde ao

%E, dos ciclos a serem analisados.

Figura 1 — Distribuicdo do%E; estimados pelos trés modelos de estimativa
propostos com aplicacao do critério de exclusédo
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APENDICE 3 — FUNCOES UTILIZADAS NA QONSTRUCAS) DOSIIHROS
DIGITAIS EMPREGADOS NOS CANAIS DE VAZAO E PRESSAO

» Filtro tipo O (42 ordem, fase ndo=nula)

mecanica
Mecanica_lmportar('AbrirDAS_BIN");
Sinal.Nome

Pboca= Sinal.Dado(:,1);

Fluxo= Sinal.Dado(:,2);

Fcl=10;
Fc2=20;
Fs=200;
[B Al=butter(4,Fcl/Fs*2,'low");
[D C]=butter(4,Fc2/Fs*2,'low");

Fluxof10_0 = filter(B, A, Fluxo);
Fluxof10_0 = filter (B, A, Fluxofl0_0);
Pressaofl10_0 = filter(B,A, Pboca);
Pressaofl10_0 = filter(B, A, Pressaofl10_0);

» Filtro tipo 1 (42 ordem, fase nula)

mecanica
Mecanica_Importar('AbrirDAS_BIN");
Sinal.Nome

Pboca= Sinal.Dado(:,1);

Fluxo= Sinal.Dado(:,2);

Fc1=10;
Fc2=20;
Fs=200;
[B Al=butter(4,Fcl/Fs*2,'low");
[D C]=butter(4,Fc2/Fs*2,'low");

Fluxofl0_1 = filtfilt(B, A, Fluxo);

Pressaofl0_1 = filtfilt(B, A, Pboca);

» Filtro tipo 2 (22 ordem, fase ndo-nula)

mecanica
Mecanica_lmportar('AbrirDAS_BIN");
Sinal.Nome

Pboca= Sinal.Dado(:,1);

Fluxo= Sinal.Dado(:,2);

Fc1=10;
Fc2=20;
Fs=200;
[B Al=butter(4,Fc1/Fs*2,'low");
[D C]=butter(4,Fc2/Fs*2,'low");
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[F E]=butter(2,Fcl/Fs*2,'low");
[H Gl=butter(2,Fc2/Fs*2,'low");

Fluxof10_3 = filter(F, E, Fluxo);
Fluxof10_3 = filter(F, E, Fluxofl0_3);
Pressaofl0_3 = filter(F, E, Pboca)
Pressaofl0_3 = filter(F, E, Pressaofl0_3);
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APENDICE 4 — EXEMPLO DE UM HISTOGRAMA DA DISTRIBUIBO DO % B
COMPARADO A DISTRIBUICAO NORMAL

Ocorréncias

Histograma do % E2 e Distribuico Normal
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Figura 1 - Histograma de ocorréncia #, comparado a distribuicdo normal do sinal ventilatd
ajustado em modo VCV,Vde 10 ml/kg e PEEP de 0, 5 e 10 c@lHcom atraso de 5 ms no canal de
vazao em relagcdo ao canal de presséo.
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APENDICE 5 — DISTRIBUICAO DO%E, DOS CICLOS DOS PACIENTES DA
BASE DE DADOS

%E, dos ciclos sem aplicacao do critério de exclusgodcao 4.7)

* Modo PCV e \f de 8ml/kg

Distribuicéo do %E2 estimado para todos os ciclos de cada Paciente
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Distribuicéo do %E2 estimado para todos os ciclos de cada Paciente
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%E,

%E,

Distribuicéo do %E2 estimado para todos os ciclos de cada Paciente
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Distribuicéo do %Eg estimado para todos os ciclos de cada Paciente

VCV VT 8 mikkg PEEP & cmH O
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Modo VCV, Vr 10 ml/kg

Distribuicdo do %E2 estimado para todos os ciclos de cada Paciente
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APENDICE 6 — EVOLU(;AO DA ESTIMATIVA DO %E, DOS SINAIS COM
ATRASOS COM O AUMENTO DA PEEP

* Canal de Pressao
Atraso de 5 ms

%E, estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecanica
20

V. 8 mlkg V. 10 mikg

10 cmHQO

ScemH.O " pcy
ErcY M2
Ercy M3
0 cmH,0 EEvevy
EvCY w2
[ Ivev M3

Etapas do Experimento

Atraso de 10 ms

%E , estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecanica

20
V. 8 mikg V. 10 mikg
15+
10+ 1
5-
w’
®
0 o
5 Cn'lH.;,O '“:i GTI'IHEC 5 CmHQO 10 CmH20
5 Bl FCY M1
I FCV M2
| eV V!
10§02 cmH,0 0emH.O Evey m
B vcy M
[ lvev wms
-15- :

Etapas do Experimento
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Atraso de 20 ms

%E, estimado nas Etapas da Ventilagéo Mecénica

20
VT 8 mlkg V. 10 mifkg
15 =
10+
5_
o
Ll
-3
0 -
5 cmH,0 10 emH.G 10 emH.O
5 M1
M2
M3
-10/§0 cmH_O Ml
- M2
[ Ivev w3
154 :

+ Canal de Vazao

Atraso de 5 ms

Etapas do Experimento

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagio Mecénica

20—~
V. 8 mlkg VT 10 mikg
151 .
101 5
5 - -
LLIN
b3
0 = =
10 emH..O)
5 5 cmH,0 10 cmH,0
5 B FCY M1
I FrCY w2
5 cmH,0 HElFcY M3
-10 EvcyY M1
B vcY w2
0 cmHZO 0 cmHQO [ lvevy w3

-13 ”

Etapas do Experimento
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Atraso de 10 ms

%E, estimado nas Etapas da Ventilagio Mecanica

20
V. 8 mikg V., 10 mikg
15+ -
10+ E
5 = .
LLIN
B?"
0 (= [
10 cmH, 0 10emH,0
5 5 cmH.,0 scmH.o | PCY M1
? 27 [EEEPCY M2
B rcY M3
-0/ 0 cmH_O 0 cmH,0 -\\}'gz E
[ Jvev o
15 1

-

Atraso de 20 ms

Etapas do Experimento

%E2 estimado nas Etapas da Ventilacgo Mecanica

20
V., 8 mikg V. 10 mikg
15F a
10F .
5 - -
LLIN
=
0 =
10 cmH2C) 10 cmH.,O !
5 5 cmH,0 HrCcY M1
B rcY M2
Hlrcy M
) 0 emH.O EEvevy m
10 . EEvVCY o
[ Jvev M3
_15 L |

Etapas do Experimento




APENDICE 7 - EVOLUCAO DA ESTIMATIVA DO%E; DOS SINAIS FILTRADOS
COM FREQUENCIA DE CORTE IDENTICA COM O AUMENTO DABEP

* Filtro FC de 10 Hz, tipo 0

%E, estimado nas Etapas da Ventilagio Mecanica
20

V. 8 mikg V. 10 mikg

%E,

5ecmH. 0 10 CmHzo

B FCcY i
Bl rcY w2
B rcy a3
EvcY w1
B vCcY w2
C_Jvcev w3

0 cmHQO

Etapas do Experimento

* Filtro FC de 10 Hz, tipo 1

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagio Mecéanica

20
V. 8 mikg V. 10 mikg
15+ -
10+ -
5 L =
LLIN
S
0 - =
10 emH,Q 10cmH,0
5 cmH,0 5cmH,c| IM@PCY M1
= ErcY Mz
B rcy M3
0 crH.0 EEvcy M
10 2 0 cmH. O
* B vCcY M2
[ Ivcv M3
J

Etapas do Experimento
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Filtro FC de 10 Hz, tipo 2

%E,

Filtro FC de 20 Hz, tipo 0

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecénica

20~
V. & mikg V. 10 mikg
15} .
101 .
5 L -
O = =
10 cmH2CJ 10 cmH. O
5 cmH,,C, 2
5 5 cmH,0 B FCY M1
B PCY M2
B rCcY M3
1ol emH.0 cmH, 0 EvVeY M1
EvCcY M2
[ Jvev w3
-15 1*
Etapas do Experimento

20

15

10

%Ez estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecénica

V, 8 mlkg

v, 1

0 mikg

10 cmHE()

0 cmHEO

L=

] cmHQO

10 cmH?O

I FCcY
I FCV
I Fcv
I vev
I CV
[__Jvecv

IEEEEEE]

gy .

Etapas do Experimento
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* Filtro FC de 20 Hz, tipo 1

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagao Mecanica

20
V., 8 mikg V. 10 mikg
15+ y
101 -
5._ .
Luf‘-l
=S
D (™ =
10 cmHEO 10 cmH20
5emH, 0
B FCY M2
B Fcy M3
10/JoemH,0 cmH,0 B VCY M1
EvVcYy M
C_Jvev M3
-15 'II )
Etapas do Experimento
* Filtro FC de 20 Hz, tipo 2
%E2 estimado nas Etapas da Ventilaggo Mecénica
20
V., 8 mikg VT 10 mikg
15+ -
10+ -
5 - -
-
w
=3
0 =
10 cmH_. 0 10 emH O
5 om0 e AR
B PCY M2
ErcY M3
-0 cmH 0 0 cmH_ O Evcy M1
. B vcY w2
L lvev w3
_15 | |

Etapas do Experimento
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APENDICE 8 - EVOLUCAO DA ESTIMATIVA DO%E; DOS SINAIS FILTRADOS
COM FREQUENCIA DE CORTE DIFERENTE COM O AUMENTO DREEP

* FC 10 Hz no canal de vazéo e 20 Hz no canal dsgwetpo 0

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecéanica

20—
VT 8 mlkg VT 10 mikkg
15+ .
10+ .
5- -
Lul‘\l
£
0 - -
10 cmHQO 10 crnHEO
5 om0 O ‘mEmPcy
B FCY M2
Bl rcY M3
10 OcmHEO OcmHEO Ivey i
ElvcY M2
[ lvev M3
_15 | T

Etapas do Experimento

* FC 10 Hz no canal de vazéo e 20 Hz no canal dsgoespo 1

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecénica
20

V. 8 mikg V. 10 mikg
15+ = g

10

%E,

10 cmHECJ 10 cmH_O

I FCV
B PCV
I Fcv
0 cmH O I vV

: B vcVv
[ Jvev

BBRBR B

Etapas do Experimento
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FC 10 Hz no canal de vazéo e 20 Hz no canal degmwespo 2

20

135

10

%E,

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagao Mecéanica

20

15

10

o

%E

VT 8 mikg \r"_l_ 10 mitkg
i § 9] T
2 10 cmH_ O
2
5 cmH,0 > omH.O *

M1

M2

emH.0 ElrcY M

2 cmH O

2 M1

M2

[ Jvev w3

Etapas do Experimento
FC 20 Hz no canal de vazéo e 10 Hz no canal degwespo O
%E, estimado nas Etapas da Ventilagdo Mecanica
V. 8 mlkg V_ 10 mlkg
10 cmH,G 10cmH.O |
5 cmH,0 5cmH,O | Il PCY M1
B FPCY M2
ElrcY M3
cmH. O ElvcY M
2
p et B \CV 2
[ Jvev w3
|

Etapas do Experimento
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FC 20 Hz no canal de vazéo e 10 Hz no canal degwespo 1

20

15

10

%E,

-10

-15

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagéo Mecanica

V. 8 mikg

VT 10 mlkg

5 cmHQO

0 cmHQO

10 cmHQO

5 cmH2

0 cmHEO

10 cmH?O

~

B FCV
B PcV
H FCv
I vev
B vcv
[ Jvev

BEEBEE

Etapas do Experimento

FC 20 Hz no canal de vazéo e 10 Hz no canal degmwespo 2

20

%E2 estimado nas Etapas da Ventilagio Mecéanica

V. 8 mikg

V. 10 mikg

5 cmHQO

0 cmH 2l::)

10 ¢mH.0

. PCv

N vev
I v
C_Jvev

Etapas do Experimento
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APENDICE 9 — HISTOGRAMA DO COMPORTAMENTO DA INERTAGIA PARA
OS SINAIS PROCESSADOS COM ATRASOS

* Modo PCV, \} de 8 ml/kg

Modo PCV VT 8 mlfkg

150 150 150
PEEP 0 cmH,0O PEEP 5 cmH,0 PEEP 10 cmH,0

100 100 100

50 50 lﬂﬂw 50 l
H 1] I
R 0 0.1

R
§ -%.1 0 0.1 -%.1 0 0.1 %
= -
o | I Pacrao MM 5ms I 10ms [ 120ms | Canal de Vazdo
" 450 150 150

100 100 100

50 50 50

il
93 0.1 33 0 0.1 33 0 0.1

Inertancia (cmH 0.L™1.s%) Canal de Pressdo

« Modo PCV, \\ de 10 ml/kg
Meodo PCVVT 10 mifkg

150 150
PEEP 0 cmH 0 PEEP 5 cmH 0 150 PEEP 10 cmH,0
100 100 1 100
50 50 1 50
© ||
2 -%.2 0 0.2 -%.2 0 0.2 -%.2 0 0.2
€
i'f | Bl racrio B Sms I 10ms 1 20ms ‘ Canal de Fluxo
" 450 150 150
100 100 1 100
50 50 1 50
P 0 02 33 0 02 2 0 0.2
Inerténcia (cmHQO.L'1 .32) Canal de Presséo
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Modo VCV, Vr de 8 ml/kg
Modo VCV V. 8 mlkg

150 150 150
PEEP 0 cmH O PEEP 5 emH,O

100 100 1 100
50 50 1 50
L | 1
01 0

PEEP 10 emH,0

100 100 1 100
50 50 1 50
L
2 01 0

3 01 D2 01 0 o1 92
Inertancia (cmH,0 L™1.s%)

Modo VCV, Vr de 10 ml/kg
Modo VCV VT 10ml/kg

Il
01 0 0d

-g -%.2 0.1 -%.2 -01 0 0.1 -%.2 -01 0 0.1

@ Canal de Vazéo
3— ‘-Padréo Bl 5l 10ms |:|20ms|

L 150 150 150

Canal de Presséo

150 150 150
PEEP 0 cmH,0 PEEP § cmH,0 PEEP 10 cmH 0
100 100 100
50 50 50
(o]
S l [ fH
5 82 o1 0 92 oi 0 k) -0.1 0
o
o Canal de Vazéo
L |-Padréo Bl 5ms Il 10ms D20m5|
150 150 150
100 100 100
50 50 50
|

Inertancia (cmH,0.L™1.57)

0 -%.2 -01 0 -%.

Canal de Presséo
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APENDICE 10 - HISTOGRAMA DO COMPORTAMENTO DA INERTHCIA
PARA OS SINAIS PROCESSADOS COM FILTROS (FC IDENTICA

Modo PCV, \} de 8 ml/kg

Modo PCY V.. 8 mikg

Inerténcia (cmH,0.L™1.s%)

150 150 150
PEEP 0 cmH,0 PEEP 5 cmH,0 PEEP 10 ¢mH,0
100 100 100
50 50 50
| [l | |
%“2 02 04 32 o 02 o4 32 o 02 o4
E |-Padréo B Tipo o I Tipo 1 [ Tipo 2|
=
1508 150 150
L
100 100 100
50 50 ‘ 50
| II kll I
32 02 04 32 0 o0z oa 32 0 o0z oa
Inerténcia (cmH,0.L™1.s%)
Modo PCV, \t de 10 ml/kg
Modo PCV VT 10 ml/kg
100 100 100
PEEP 0 cmH,0 PEEP & cmH,0 PEEP 10 cmH,O
80- 80" 80"
60- 60 80"
40- 40 40-
20- 20
o 1 I [T
S 05 0 05 1 05 0 05 1 05 0 05
=
H | I Pacrao MM Tipo 0 I Tipo 1 [ Tipo 2]
@
i 100 100 100
80- 80" 80"
60- 80 80"
40- 40- 40-
20- 20 20
. . o |1l |
.05 0 05 1 05 0 05 1 05 0 05

FC 10 Hz

FC 20 Hz

FC 10 Hz

FC 20 Hz
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Modo VCV, Vr de 8 ml/kg

Modo VCV V.. 8 mifkg
150 150 150
PEEP 0 cmH,0 PEEP 5 cmH,0 PEEP 10 cmH,0
100 100 100 FC 10 Hz
50 50 50 ‘ i
0 0 L 0
04 0.2 04 02 0 02 04 -02 0.2
& | B Facrio I Tipo O B Tipo 1 [ Tipo 2|
[T}
15 150 150
=
3
q
i
100 100 100
FC 20 Hz
50 50 50 ‘ i
0 0 Il
04 02 0 02 -04 02 0 02 -04 0.2
Inertancia (cmH,0 L™1.s%)
Modo VCV, Vr de 10 ml/kg
Modo VCV V. 10 mlkg
100 100 100
EEPOcmH 0 PEEP5cmH @] PEEP 10 cmHQO
80 80 1 B8O
50 50 50 FC 10 Hz
40 40 40
. ” T TN
E 34 02 94 02 02 34 02 02
0
g I Pacrio I Tipo 0 I Tipo 1 [ Tipo 2]
£100 100 100
80 80 80
60 60 60 FC 20 Hz
40 40 40
Ul ) Tl
34 o2 0 > 34 o2 02 d4 o2 0.2

Inertancia (cmHQO.L 1.8° )
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APENDICE 11 — HISTOGRAMA DO COMPORTAMENTO DA INERTMCIA
PARA OS SINAIS PROCESSADOS COM FILTROS (FC DIFERBENT

« Modo PCV, \} de 8 ml/kg

Modo PCY V.. 8 mikg

150 150 150
PEEP 0 cmHQO PEEP 5 cmHZO PEEP 10 cmHZO

enda

1 -1 0 1 -1 0 1

100 100 100 FC 10 Hz
50 50 50
| | o 1
0~ 0 0
0
| Il Pacrio I Tipo 0 I Tipo 1 [ Tipo 2 |
0

'
ary

Frequ

150 150 150

100 100 100

FC 20 Hz

50 50

L HIIMII
0 0 0

1 -1 0 1 -1
Inerténcia (cmH,0.L™1.s%)

50

e Modo PCV, \\ de 10 ml/kg

Modo PCV V.. 10 mlkg

150 150 150
PEEP 0 cmH,0 PEEP 5 cmH.0 PEEP 10 emH.0
100 100 100 FC10Hz
50 50 50
Il | \ |‘
,g%.s 0 05 1 35 o0 os 1 %5 o0 os 1
5 ' Padrso I Tipo 0 I Tipo 1 [ Tipo 2|
3
o
180 150 150
[T
100 100 100
FC 20 Hz
50 50 50
| |

35 0 05 1 B 0 05 1 3 0 05 1
Inerténcia (cmH,0.L™1.s%)
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Modo VCV, Vr de 8 ml/kg

150

100

L4
=]

-

=]

_. Frequéncia

[
o

100

50

Modo VCV V.. 8 mikg

-04 -02 0 02

150 150

PEEP 0 cmH,0 PEEP 5 emH,0 PEEP 10 emH,O
100 100
50 50

-04-02 0 02

-04-02 0 02

I Pacréo I Tipo 0 I Tipo 1 [ Tipo 2]

-

-04 -02 0 02

150

100

50

i,

-04-02 0 02
Inerténcia (cmH,0.L™1.s%)

Modo VCV, Vr de 10 ml/kg

100

80

60

40

20

100

Frequéncia
a8} B (=2} [2.0]
[e=] (=] o (=]

(=]

Modo VCV VT 10 mlfkg

150

100

50

=

-04-02 0 02

PEEP 0 cmH_O

-
3

-04-02 0 02

100

80

60

40

20

PEEP § cmH,0

_n

-04-02 0 02

100

80

80

40

20

PEEP 10 emH O

-04-02 0 02

| Il Pacrio M Tipo O M Tipo 1 [ Tipo 2|

-04-02 0 02

100 100
80 80
60 60
40 40
20 20

1

0402 0 02
Inerténcia (cmH,0.L°1.5%)

-04-02 0 02

FC 10 Hz

FC 20 Hz

FC 10 Hz

FC 20 Hz
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APENDICE 12 — ERRO DO FATOR DE CORRECAO DO VOLUMEADO PELO
METODO VCOR CICLO A CICLO

Modo PCV, \} de 8 ml/kg, PEEP 0 ci@

% Erro - Fator de Correcéo

% Erro - Fator de Corregéo

1.8

1.7

-
[

-
[

-
I

-
w

-
[N

[y
-

—y

0.9

1.3

1.25

1.2

1.15

1.1

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo

T T
PCY TG PEEPD
+
. _
| * |
H e o
& 4 * i
S S PR A LN NI N
* ¥ § M T 3 1
g M i + % + * 5 *
+
+ : * |
+
il - !
5 10 15
Pacientes
Modo PCV, \} de 8 ml/kg, PEEP 5 cmi@
Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
PCY \/TE PEERS
* * 1
i
* * * * +
% * —
* + * * I * + %E
¥ * + &
£ t 2N S S SR S
* T *
B g P i b
I
: S t 3 ! A S S S S S {
¥ + " 3 i .
* * * * + * +
+ *
f i % * + |
* * *
* * b4
+ *
. _
+
+
| |
5 10 15
Pacientes
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 Modo PCV, \} de 8 ml/kg, PEEP 10 cmB

% Erro - Fator de Corregéo

1.5

-
=

-
w

-
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o
w©

o
™

0.7

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo

¥

Pacientes

e Modo PCV, \t de 10 ml/kg, PEEP 0 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo

1.4

PCY VTE PEEPID
L . . i
* . b * o+
% i ¥
L N : . i
S S P i
R ===
* + *
+ + *
* *

L * . i
L . i
| |

5 10 15

135

13-

125

-
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T

HH

PCY WT10 PEEPOD

+

4l
#
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s

el + 4

- 4 4

*
¥
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-
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o

-

o
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T
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Modo PCV, \t de 10 ml/kg, PEEP 5 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo

PCY WTI0 PEEPS
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Modo PCV, \t de 10 ml/kg, PEEP 10 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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Modo VCV, Vr de 8 ml/kg, PEEP 0 cm@

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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Modo VCV, Vr de 8 ml/kg, PEEP 5 cm@

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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 Modo VCV, Vr de 8 ml/kg, PEEP 10 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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 Modo VCV, Vr de 10 ml/kg, PEEP 0 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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Modo VCV, Vr de 10 ml/kg, PEEP 5 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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Modo VCV, Vr de 10 ml/kg, PEEP 10 cmB

Percentual de Erro do VCOR ciclo a ciclo
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