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Resumo da Dissertagdo apresentada a COPPE/UFRJ como parte dos requisitos
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MODELO MATEMATICO CONTINUO NO TEMPO PARA A SIMULACAO DA
ARRITMIA SINUSAL RESPIRATORIA

Emanuel Carlos da Silva Mattos

Setembro/2015

Orientador: Frederico Caetano Jandre de Assis Tavares
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A modelagem da fracdo respiratoria da variabilidade da frequéncia cardiaca
(VFC), denominada Arritmia Sinusal Respiratéria (ASR), usualmente se baseia em
modelos discretos no tempo. O objetivo deste trabalho € avaliar um modelo continuo no
tempo da ASR, bem como um método para ajustar seus parametros a dados
experimentais. O presente modelo é baseado num gerador de pulsos do tipo integra-e-
dispara, denominado Integral Pulse Frequency Modulation (IPFM), cujos pulsos de
saida representam os instantes dos batimentos cardiacos. O modelo IPFM é alimentado
pela saida m(t) de um filtro passa-baixas de primeira ordem excitado pelo sinal de vazéo
no sistema respiratorio (v(t)), saida a qual representa a modulagdo do intervalo entre
batimentos cardiacos (iRR) devida a ASR. O modelo foi ajustado as series de iRR e
sinais v(t) de 17 voluntarios respirando espontaneamente. Os ganhos e frequéncias de
corte encontrados foram respectivamente 1,0 £ 0,7 ms/L/s e 0,069 + 0,068 Hz. O
modelo foi capaz de representar parcialmente a densidade espectral de poténcia e
medidas no dominio do tempo da VFC observada nas séries de iRR dos voluntarios. A

representacdo de outras fracGes da VFC requer aprimoramentos do modelo.
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The modeling of the respiratory fraction of heart rate variability (HRV), called
Respiratory Sinus Arrhythmia (RSA), is usually based on discrete-time models. The aim
of this work is to evaluate a continuous-time model in RSA as well as a method to fit its
parameters to experimental data. The present model is based on an integrate-and-fire
pulse generator, called Integral Pulse Frequency Generator (IPFM), whose output pulses
represent the heartbeats times. The IPFM model is powered by m(t), the output of a low-
pass first-order filter excited by the respiratory flow signal v(t), which represents the
modulation between heartbeats intervals (iRR) due to RSA. The model was adjusted to
the IRR series and v(t) of 17 volunteers breathing spontaneously. Gain and cutoff
frequencies were 1,0 = 0,7 ms/L/s and 0,069 = 0,068 Hz, respectively. The model was
able to partially represent the power spectral density and measures in time domain in
HRV observed in volunteers iRR series. Representation of other fractions of HRV

requires model enhancements.
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1. INTRODUCAO

A anélise da frequéncia cardiaca (VFC) pode ser utilizada como ferramenta ndo
invasiva de avaliagdo do sistema nervoso autbnomo (SNA) (BERNTSON et al., 1997,
BILCHICK & BERGER, 2006). A anédlise da VFC tem sido empregada ndo apenas
como indice de atividade autonémica, mas também porque prové informacGes sobre
processos fisiopatoldgicos e seus progndsticos (BERNARDI et al., 2001; BIGGER,JR
et al, 1992; BURGER et al., 1999; DOUGHERTY & BURR, 1992; BARBOSA et al.
1996; BARBOSA-FILHO et al., 2002; BENCHIMOL-BARBOSA et al., 2003). A
maneira como a respiragdo modula a VFC, a chamada arritmia sinusal respiratoria
(ASR), também pode ser empregada para avaliar as mudancas na regulacdo autonémica
cardiaca (HIRSCH & BISHOP, 1981).

A VFC é consequéncia das flutuaces do SNA simpético e parassimpatico.
Sabe-se que o ritmo cardiaco e o respiratério em humanos encontram-se acoplados por
diversos mecanismos (BARBI et al., 2006). Dentro deste contexto, exercem papel
fundamental os barorreceptores, quimiorreceptores, sensores de estiramento e reflexos
envolvidos neste controle autondmico que podem ser influenciados pelos movimentos
respiratorios.

Além disso, os batimentos cardiacos podem se tornar sincronos com a respiracéo
de tal maneira que ocorram em fases constantes do ciclo respiratério, ocorrendo
principalmente em condi¢des de sono, sedacdo e baixa atividade cognitiva e
comportamental  (GALLETLY & LARSEN, 1997). Este acoplamento
cardiorrespiratorio (AC), embora seja pouco observado em sujeitos ativos, deve ser

considerado quando da modelagem das interacdes cardiorrespiratorias.



A modelagem da VFC encontrada na literatura é geralmente baseada na analise
de tacogramas cardiacos (séries temporais de intervalos RR) no dominio da frequéncia,
por métodos baseados em Fourier (BROWN et al., 2007) ou por modelos
autoregressivos (BARBIERI et al., 1994; BARBIERI et al., 1997). Também é comum a
utilizacdo de modelos discretos no tempo, onde os intervalos RR sdo considerados como
a saida de um processo, em uma baixa taxa de amostragem. Contudo, estas abordagens
ndo sdo capazes de prever o tempo de ocorréncia dos batimentos cardiacos com base na
série temporal precedente, 0 que parece ser necessario quando se quer modelar
simultaneamente ASR e AC. Em uma breve revisdo da literatura, foram observados
trabalhos tratando simultaneamente da ASR e do AC , mas de forma pouco elaborada.
GALLETLY& LARSEN (2001) apresentaram um modelo para o AC, que levava em
conta a ASR, porém com uma abordagem muito simplificada, onde a frequéncia
cardiaca foi modelada por dois valores fixos, um durante a inspiracéo e outro durante a
expiragdo.  Modelos assim constituidos, levando em conta as duas interagdes
cardiorrespiratorias, seriam Uteis em avaliagdes fisiopatoldgicas, bem como na
classificacdo de pacientes. Uma alternativa possivel para este tipo de modelagem é a
Integral Pulse Frequency Modulation (IPFM). Neste modelo, um integrador tem como
entrada um sinal modulador. A saida deste integrador é acoplada a um comparador,
onde é comparada a um limiar. Quando este limiar é alcancado, o integrador é
reiniciado e um pulso € disparado na saida do comparador, indicando assim a ocorréncia
de um batimento cardiaco (DE BOER et al., 1985). O sinal modulador seria entdo
responsavel pela variabilidade dos intervalos entre os pulsos gerados pelo modelo. Este
tipo de modelagem parece ser fisiologicamente coerente, onde o sinal modulador
representa as multiplas influéncias de ambos os ramos do SNA sobre o0 nddulo sinoatrial

(SA). A utilizagcdo deste modelo encontraria entdo duas justificativas: uma fisioldgica,



uma vez que o tecido marca passo cardiaco comporta-se como um integrador; e outra
prética, pois permite a deteccdo do tempo de ocorréncia do batimento cardiaco.

Um modelo matematico da ASR que permita a geracdo dos instantes dos
batimentos cardiacos pode ser de interesse para a constru¢cdo de um modelo integrado
que inclua o AC, como visto por exemplo no trabalho de GALLETLY & LARSEN

(2001).

1.1 Objetivos

1.1.1 Objetivo Geral:

Avaliar um modelo matematico continuo no tempo quanto a sua capacidade de

representar a ASR observada em sinais experimentais;

1.1.2 Objetivos Especificos:

Levantar os parametros individuais para o0 modelo proposto, a partir de sinais
experimentais de voluntarios respirando espontaneamente;
Comparar o comportamento da VFC observada nos sinais experimentais e a

VFC resultante dos modelos ajustados para cada individuo.



2 — Revisao da Literatura

2.1 — Controle da Respiracéo

Existem quatro grandes sitios de controle respiratorio, que sdo o centro de
controle respiratorio, os quimiorreceptores centrais, 0s quimiorreceptores periféricos e
0s mecanorreceptores pulmonares (OREM & KUBIN, 2005).

O centro de controle respiratorio se localiza no bulbo. E composto por diversos
ndcleos que geram e modificam o ritmo ventilatorio basico. Consiste em duas partes
principais: um gerador de padrdo ventilatério, que ajusta o padrdo ritmico, e um
integrador, que processa as informacfes oriundas de centros encefalicos superiores
(cortex cerebral, hipotdlamo, amigdala cerebral, sistema limbico, cerebelo) e
quimiorreceptores, que controlam a amplitude e a frequéncia da respiracdo. O
integrador controla o gerador de padrdo, determinando o esforco ventilatorio apropriado
(CLOUTIER & THRALL, 2004; SIEGEL & SAPRU, 2006).

Os quimiorreceptores centrais se localizam logo abaixo da superficie
ventrolateral do bulbo. Estes quimiorreceptores centrais detectam alteragdes na PCO, e
pH do liquido intersticial do tronco cerebral, modulando a ventilagdo (RASIA-
FILHO et al., 2000).

Os quimiorreceptores periféericos trabalham gerando impulsos para o integrador,
controlando o padrdo ventilatério. Sdo quimiossensiveis e se localizam em células
especializadas do arco adrtico (corpos adrticos) e na bifurcacdo das artérias carotidas
interna e externa (corpos carotideos). S&o capazes de detectar PO,, PCO, e pH do sangue
arterial, enviando estas informacdes para os nucleos integradores bulbares, através dos

nervos vagos (corpos aorticos) e nervos dos seios carotideos, que sdo ramos dos nervos



glossofaringeos (corpos carotideos) (CLOUTIER & THRALL, 2004; GOURINE,
2005).

Os mecanorreceptores e receptores irritativos pulmonares séo localizados no
pulmdo e sdo capazes de modular o padrdo respiratério em resposta ao grau de
insuflacdo do pulm&o ou pela presenca de um fator irritativo nas vias aéreas (RASIA-
FILHO et al., 2000; GOURINE, 2005).

O padrao ventilatorio é entdo determinado pelo somatdrio de impulsos eferentes
gerados pelos centros de controle para 0s motoneur6nios que controlam os musculos
respiratorios. Estes motoneurdnios se localizam no corno anterior da medula espinhal,
sendo responsaveis pelos movimentos respiratorios involuntarios. Os musculos
intercostais e os musculos acessorios da respiracdo sao controlados por motoneurénios
localizados na medula toracica, sendo de controle voluntario; os motoneurbnios que
controlam o diafragma se localizam na medula cervical, atuando através do nervo
frénico, e sdo também de controle involuntario (MARTINS et al., 2007).

A respiracdo voluntaria é comandada por atividade neuronal que se origina no
cortex motor, passando os impulsos diretamente para os motoneurdnios localizados na
medula através dos tratos corticoespinhais. Os motoneurbnios para 0s musculos
respiratérios atuam como o local final de integracdo dos controles voluntério e
automatico da ventilagdo. O controle voluntario destes musculos compete com as
influéncias automaticas ao nivel dos motoneurdnios espinhais. Isto pode ser observado
quando da interrupcdo voluntaria da respiracdo. No inicio da interrupgdo, o controle
voluntario domina. Posteriormente, de acordo com os sinais provenientes das aferéncias
dos centros controladores bulbares, o controle automatico domina (CLOUTIER &

THRALL, 2004; GUYTON & HALL, 2006).



2.2 — Controle Neural da Frequéncia Cardiaca

Embora certos fatores locais, como alteragdes de temperatura e o estiramento do
tecido possam afetar a FC, o SNA é o principal meio pelo qual a frequéncia cardiaca é
controlada (LEVY, 2004). Trabalhos anteriores, como ANREP et al., 1936, ja
relacionavam a secgéo das vias vagais com o aumento da FC.

A FC média em repouso é de aproximadamente 70 bpm em adultos normais,
sendo significativamente maior em criangas. A FC pode diminuir durante o sono e
aumenta durante a excitacdo emocional ou atividade muscular. Em atletas bem
treinados, em repouso, a FC é de aproximadamente 50 bpm apenas (LEVY, 2004).

Ambas as divisdes do SNA tonicamente influenciam o marcapasso cardiaco, que
normalmente é o nddulo SA. O sistema simpéatico aumenta a automaticidade, enquanto
0 sistema parassimpético a diminui. Modificacdes na FC geralmente envolvem uma
acdo reciproca destas duas divisdes do SNA. Portanto, a FC ordinariamente aumenta
com uma combinada reducdo na atividade parassimpatica e um aumento na
parassimpatica; a FC diminui com alteracdes opostas na atividade nervosa autonémica
(LEVY, 2004, GUYTON & HALL, 2006).

O tbnus parassimpatico geralmente predomina em individuos saudaveis em
repouso. A FC aumenta com o bloqueio parassimpatico (atropina) diminui ligeiramente
com o uso de antagonistas B-adrenérgicos simpaticos (propranolol). Quando ambas as
divisbes do SNA sdo bloqueadas, a FC de adultos jovens é em média cerca de 100 bpm.
A FC que prevalece ap6s o blogueio autonémico é chamada de FC intrinseca (LEVY,
2004). No coragédo desnervado, a FC varia de 100 a 110 bpm e o controle continuo pelo
SNA, predominantemente o parassimpatico, é responsavel pela reducdo da FC normal

do nodo SA de 20 a 30 bpm (COVELL, 1989). Em trabalho realizado por BECK et al.,



em 1969, com pacientes pds-transplantados, observou-se auséncia de ASR, aumento da
FC apds infusdo de isoproterenol, exercicios e aumento da temperatura corporea, e

reducdo da FC apds infusdo de beta-bloqueador.

2.2.1 — Vias Parassimpaéticas

As fibras parassimpéticas cardiacas originam-se no bulbo medular, em células
do ndcleo motor dorsal do vago ou do nucleus ambiguus (RENTERO et al., 2002). A
localizacdo precisa das fibras parassimpaticas pode variar conforme a espécie. Em
humanos, as fibras vagais centrifugas passam inferiormente pelo pescogo, proximo as
artérias carétidas comum, e entdo pelo mediastino para fazerem sinapse com as células
vagais pos-ganglionares. Estas células estdo localizadas ou na superficie epicardica ou
dentro das paredes do coracdo. A maioria das células ganglionares vagais esta
localizada nas almofadas gordurosas epicardicas, préximo aos nédulos SA e
atrioventricular (AV) (LEVY, 2004, GUYTON & HALL, 2006).

Os vagos direito e esquerdo se distribuem para diferentes estruturas cardiacas. O
nervo vago direito afeta 0 nédulo SA predominantemente. O nervo vago esquerdo inibe
principalmente o tecido de conducdo AV. No entanto, a distribuicdo das fibras vagais
eferentes superpdem-se. Como resultado desta superposicdo, a estimulacdo do vago
esquerdo também deprime o nddulo SA e a estimulacdo do vago direito retarda a
conducéo AV.

Os nodulos SA e AV séo ricos em colinesterase, uma enzima que degrada a
acetilcolina. A acetilcolina liberada nas terminagdes nervosas entdo € rapidamente
hidrolisada. Devido a esta degradacdo rapida da acetilcolina, os efeitos de qualquer

estimulacdo vagal decaem muito rapidamente quando a estimulacdo vagal é suspensa.



Além disso, os efeitos da atividade vagal sobre a funcdo nodal SA e AV tém uma
laténcia muito curta (50 a 100 ms), pois a acetilcolina ativa rapidamente canais de K*
nas células cardiacas (BARUSCOTTI et al., 2005). A razdo pela qual estes canais se
abrem tdo rapidamente € que a resposta a acetilcolina ndo requer um sistema
intermediario de segundo mensageiro. A combinagdo destas duas caracteristicas dos
nervos vagos — uma breve laténcia e um rapido decaimento da resposta — permite a estes
nervos exercerem um controle batimento a batimento da funcdo dos nddulos SA e AV

(LEVY, 2004; GUYTON & HALL, 2006).

2.2.2 — Vias Simpéticas

As fibras cardiacas simpaticas originam-se nas colunas intermédio-laterais dos
cinco ou seis segmentos superiores da medula toracica e dos dois segmentos inferiores
da medula cervical. Estas fibras emergem da coluna espinhal pelos ramos comunicantes
brancos e penetram nas cadeias paravertebrais dos ganglios. Os neurbnios pré-
ganglionares e pos-ganglionares fazem sinapses principalmente nos ganglios cervicais
estrelados ou cervicais medios, dependendo da espécie. No mediastino, as fibras
simpaticas pds-ganglionares e fibras parassimpaticas pré-ganglionares relinem-se para
formar um plexo complicado de nervos eferentes mistos para o coragdo (LEVY, 2004).

As fibras simpaticas cardiacas pos-ganglionares neste plexo chegam a base do
coracdo ao longo da superficie adventicia dos grandes vasos. Ao atingirem a base do
coracdo, estas fibras sdo distribuidas para as diversas cAmaras como um extenso plexo
epicardico. Elas entdo penetram no miocardio, geralmente acompanhando o0s vasos

coronarianos.



As fibras simpaticas esquerdas e direitas sdo distribuidas para diferentes areas do
coracdo. No céo, por exemplo, as fibras do lado esquerdo tém efeitos mais pronunciados
sobre a contratilidade miocérdica, porém tém menor influéncia sobre a FC que as do
lado direito. Esta assimetria bilateral provavelmente existe em humanos (LEVY, 2004).

Em contraste com a interrupgdo abrupta da resposta ap6s a atividade vagal, os
efeitos da estimulagdo simpética decaem gradualmente ap6s a interrupcdo da
estimulacdo. Os terminais nervosos captam a maior parte da norepinefrina liberada
durante a estimulacdo simpética e grande parte do restante € levada para longe pela
corrente sanguinea. Estes processos sdo lentos. O inicio da resposta cardiaca a
estimulagdo simpética é lento por dois motivos. Primeiro, a norepinefrina parece ser
liberada lentamente pelos terminais nervosos cardiacos. Segundo, os efeitos da
norepinefrina liberada pelos nervos sao mediados predominantemente por um sistema
de segundo mensageiro relativamente lento, principalmente o sistema da adenililciclase.
Portanto, a atividade simpatica altera a FC e a conducdo AV muito mais lentamente do
que a atividade vagal. Consequentemente, enquanto a atividade vagal pode exercer um
controle batimento a batimento da funcdo cardiaca, a atividade simpética ndo o pode
(LEVY, 2004). Além disso, a maior parte da norepinefrina que é liberada na fenda
sinaptica é recaptada pelo nervo, voltando as vesiculas pré-sinapticas. Este parece ser o

principal mecanismo de sua inativacdo (LIVINGSTON, 1989).

2.2.3 — Controle Pelos Centros Superiores

A estimulacdo das diversas regibes do cerebro pode ter efeitos significativos

sobre a FC, além do ritmo e contratilidade cardiacos. No cortex cerebral, os centros que

regulam a funcéo cardiaca estdo localizados em sua maioria na metade anterior do



cérebro, principalmente no lobo frontal, no cdrtex orbital, no cortex motor e pré-motor,
na parte anterior do lobo temporal, na insula e no giro cingulado (LEVY, 2004). A
estimulagdo dos nucleos da linha média, ventrais e mediais do tdlamo desencadeia
taquicardia. A estimulacdo das regiGes posteriores e postero-laterais do hipotalamo
também podem modificar a FC. Os estimulos aplicados aos campos H2 de Forel no
diencéfalo evocam diversas respostas cardiovasculares, incluindo taquicardia; estas
alteracOes se assemelham aquelas observadas durante o exercicio muscular. Os centros
corticais e diencefalicos iniciam as rea¢Ges cardiacas que ocorrem durante a excitacao,
ansiedade e outros estados emocionais (OVEIS et al., 2009; CODISPOTI et al., 2008).
Os centros hipotalamicos também iniciam a resposta cardiaca a alteragdes na
temperatura ambiental. Alteracbes na temperatura induzidas experimentalmente no
hipotalamo anterior pre-dptico alteram a FC e a resisténcia periférica (LEVY, 2004).

A estimulagdo da area para-hipoglossal do bulbo reciprocamente ativa as vias
cardiacas simpaéticas e inibe as vias parassimpaticas cardiacas. Em certas regides dorsais
do bulbo, sitios distintos aceleradores e potencializadores cardiacos foram detectados
em animais com vagos seccionados. A estimulacdo dos sitios aceleradores aumenta a
FC, enquanto a estimulagdo dos sitios potencializadores aumenta a contratilidade
cardiaca. As regides aceleradoras sdo mais abundantes no lado direito, enquanto 0s
sitios potencializadores séo mais prevalentes no lado esquerdo. Uma distribuigéo similar
tambem existe no hipotdlamo. Portanto, as fibras simpaticas descem principal e

ipsilateralmente pelo tronco cerebral (LEVY, 2004).
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2.2.4 — Reflexo Barorreceptor

Alteracdes subitas na pressdo sanguinea arterial iniciam um reflexo que evoca
uma alteracdo inversa na FC (VANDERLEI et al., 2009). Os barorreceptores
localizados no arco adrtico e nos seios carotideos sdo responséveis por este reflexo
(GUYTON & HALL, 2006). A relacdo inversa entre a FC e a pressdo sanguinea arterial
é geralmente mais pronunciada em um intervalo intermediario de pressdes sanguineas
arteriais, que corresponde a faixa fisiolégica de variacdo da pressdo arterial
(VALIPOUR et al., 2005). Em macacos, este intervalo esteve aproximadamente entre
70 mmHg e 160 mmHg. Abaixo deste intervalo intermediario de pressdo, a FC mantém-
se em um valor constante, alto; acima deste intervalo de pressdo, a FC mantém-se em
um valor constante, baixo. Em cées, esta faixa ficou entre 100 mmHg e 180 mmHg

(LEVY, 2004 ).

2.2.5 — Reflexo de Bainbridge, Receptores Atriais e Peptideo Atrial Natriurético

Em 1915, Bainbridge relatou que, ao se infundir sangue ou solucdo salina nos
coracOes, aceleravam-se as suas frequéncias. Este aumento ndo parecia estar ligado a
pressdo sanguinea arterial — a FC elevava-se independentemente do fato da pressdo
sanguinea elevar-se ou ndo (HAKUMAKI, 1987). No entanto, Bainbridge também
notou que a FC se elevava sempre que a pressdo venosa central se elevava
suficientemente para distender o lado direito do coracdo. A transeccdo bilateral dos
vagos abolia esta resposta.

Numerosos investigadores notaram que a magnitude e a direcdo da resposta

dependiam da FC prevalecente. Quando a FC era baixa, as infusfes intravenosas
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geralmente aceleravam o coragdo. No entanto, com FC mais altas, as infusdes
geralmente reduziam a FC (LEVY, 2004). Aumentos no volume sanguineo ndo apenas
evocavam o reflexo de Bainbridge, mas também ativavam outros reflexos, tais como o
reflexo barorreceptor. Estes reflexos tendem a desencadear alteracGes opostas na FC.
Portanto, as alteracbes na FC evocadas por uma alteragdo no volume sanguineo sdo o
resultado destes efeitos reflexos antagdnicos (LEVY, 2004). Além disso, a intensidade
da alteragdo na FC provocada pelo reflexo de Bainbridge parece ser dependente da
espécie, sendo mais intenso em cdes do que em babuinos ou em humanos (CRYSTAL
& SALEM, 2012)

O reflexo de Bainbridge predomina com relacdo ao reflexo barorreceptor quando
o volume sanguineo se eleva, mas o reflexo barorreceptor prevalece sobre o reflexo de
Bainbridge quando o volume sanguineo diminui (LEVY, 2004).

Ambos o0s atrios possuem receptores que séo afetados por alteragdes no volume
sanguineo e que influenciam na FC. Estes receptores estdo localizados principalmente
nas jungdes venoatriais: no atrio direito na jungdo com as veias cavas e no atrio
esquerdo na jungdo com as veias pulmonares. A distensdo destes receptores atriais envia
impulsos vagais, logo, as vias aferentes deste reflexo sdo exclusivamente
parassimpéticas. Os impulsos eferentes sdo traduzidos pelas fibras de ambas as divisdes
autondmicas do nodulo SA, com inibicdo vagal e descarga simpatica, causando
taquicardia (LEVY, 2004; CRYSTAL & SALEM, 2012).

A estimulagéo dos receptores atriais ndo somente aumenta a FC, mas também o
volume urinario. O mecanismo principal parece ser uma reducdo na secrecdo da
vasopressina (hormonio antidiuretico) pela glandula hipofise posterior. O estiramento
das paredes atriais também libera o peptideo atrial natriurético (PAN) dos tecidos

atriais. O PAN exerce potente efeito diurético e natriurético sobre os rins e efeito
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vasodilatador sobre 0s vasos sanguineos de resisténcia e capacitancia. Portanto, o PAN
€ um regulador importante do volume sanguineo e da pressdo arterial (LEVY, 2004;

BAXTER et al., 1988).

2.2.6 — Reflexo Quimiorreceptor

A estimulagdo dos quimiorreceptores carotideos consistentemente aumenta a FC
e a profundidade da respiracdo. A magnitude da resposta ventilatoria determina se a FC
aumenta ou diminui como resultado da estimulacdo do quimiorreceptor carotideo. A
estimulacdo respiratoria leve diminui moderadamente a FC; uma estimulacdo mais
pronunciada aumenta a FC apenas ligeiramente. Se a resposta pulmonar a estimulacao
0s quimiorreceptores é blogueada, a resposta da FC pode ser enormemente exagerada
(LEVY, 2004).

A resposta cardiaca a estimulacdo quimiorreceptora periférica é resultado de
mecanismos reflexos primarios e secundarios. O principal efeito do reflexo primério é
excitar o centro vagal bulbar, e, portanto, diminuir a FC. Os efeitos reflexos secundérios
sdo mediados pelo sistema respiratério. A estimulacdo respiratéria pelos
quimiorreceptores arteriais tende a inibir o centro vagal bulbar. Este efeito inibitorio
varia com o nivel da estimulagdo concomitante da respiracdo; pequenos aumentos na
respiracdo inibem o centro vagal ligeiramente, enquanto aumentos maiores na
ventilagdo inibem o centro vagal mais profundamente (LEVY, 2004; HENRY et al.,
1998).

A hiperventilagdo pulmonar, que normalmente é evocada pela estimulagdo do
quimiorreceptor carotideo, influencia na FC secundariamente, tanto pelo reflexo de

inflacdo pulmonar mais pronunciado como pela producdo de hipocapnia. Ambas as
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influéncias tendem a deprimir a resposta cardiaca primaria a estimulacdo pelo
quimiorreceptor e, portanto, aceleram o coracgdo. Portanto, quando ndo se previne a
hiperventilagdo pulmonar, os efeitos primarios e secundarios neutralizam-se uns aos
outros e a estimulagcdo do quimiorreceptor carotideo afeta a FC apenas moderadamente

(BENCHIMOL-BARBOSA, 2003).

2.2.7 — Reflexos por Receptores Ventriculares

Os receptores sensoriais localizados préximos as superficies endoteliais das
paredes ventriculares iniciam efeitos reflexos similares aqueles desencadeados pelos
barorreceptores arteriais. A excitacdo destes receptores endocardicos diminui a FC e a
resisténcia periférica. Outros receptores sensoriais foram identificados nas regifes
epicardicas dos ventriculos. Embora se saiba que todos estes receptores ventriculares
sdo excitados por estimulos quimicos e mecanicos variados, as suas exatas funcdes

fisiol6gicas permanecem obscuras (LEVY, 2004).

2.2.8 — Arritmia Sinusal Respiratoria

As variagOes ritmicas na FC que ocorrem na frequéncia da respiracdo séo
detectaveis na maioria dos individuos e tendem a ser mais pronunciadas nas criangas. A
FC tipicamente acelera durante a inspiracdo e desacelera durante a expiragdo (DENVER
et al., 2007).

A atividade neural aumenta nas fibras simpaticas durante a inspiragéo, enquanto
a atividade neural nas fibras parassimpéticas aumenta durante a expiragdo. Conforme foi

previamente notado, a resposta da FC & interrupc¢do do estimulo vagal é muito rapida. E
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esta curta laténcia que permite que a FC varie ritmicamente com a frequéncia
respiratéria. Reciprocamente, a norepinefrina liberada periodicamente nos terminais
simpaticos é removida muito lentamente, resultando que as varia¢bes ritmicas na
atividade simpética ndo induzam a nenhuma alteragcdo oscilatéria apreciavel na FC.
Portanto, esta arritmia sinusal respiratoria (ASR) € quase inteiramente dada pelas
alteracdes na atividade vagal (GIARDINO et al., 2003).

Tanto fatores reflexos quanto centrais contribuem para o inicio da ASR. O
centro respiratério no bulbo (nlcleo de Kélliker-Fuse) influencia diretamente os centros
autondmicos cardiacos, (LEVY, 2004). Receptores de estiramento nos pulmdes sdo
estimulados durante a inspiracdo, e esta acdo leva a um aumento reflexo da FC. A
pressao intratoracica também diminui durante a inspiracéo, e, portanto o retorno venoso
para o lado direito do coracdo aumenta. O conseqiente estiramento do atrio direito
desencadeia o reflexo de Bainbridge. Apds o retardo requerido para o retorno venoso
aumentado atingir o lado esquerdo do coracdo, o débito ventricular esquerdo aumenta e
eleva a pressao sanguinea arterial. Esta elevacéo na pressdo arterial, por sua vez, reduz a
FC através do reflexo barorreceptor.

Uma pequena parte da ASR (cerca de 2 bpm/L respirado) persiste mesmo apds
blogueio farmacoldgico combinado simpéatico e parassimpatico, e mesmo apos
transplante cardiaco. Estes achados indicam que pelo menos uma parte da ASR tenha
origem intrinseca. Tanto um mecanismo reflexo ou estiramento mecanico do nodulo AS

podem estar envolvidos (BERNSTON et al., 1997).
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2.3 — O Potencial de Agdo do Marcapasso Cardiaco

De uma maneira geral, todas as células vivas do corpo possuem um potencial
elétrico de repouso. Este potencial elétrico é garantido pela manutencéo e controle dos
gradientes ibnicos intra e extracelulares através da membrana plasmaética.

As células cardiacas, assim como as células nervosas e as células musculares,
possuem a propriedade da excitabilidade, ou seja, sdo capazes de se despolarizarem
rapidamente e depois se repolarizarem, num processo conhecido como potencial de
acdo, podendo iniciar uma contragdo muscular ou carregar informagéo (LEVITZKY et
al., 1990).

Os potenciais de acdo das células marcapasso cardiacas, tanto do nddulo
sinoatrial como do nddulo atrioventricular guardam caracteristicas diferentes dos
potenciais de acdo de outras células excitaveis cardiacas. As principais diferencas se
encontram na forma e na despolarizacdo esponténea. Esta despolarizagdo espontanea
ocorre de forma mais lenta, levando o potencial de membrana a atingir o limiar de
disparo, proporcionando a ocorréncia de potenciais de a¢do espontaneos (LEVY, 2004,
GUYTON & HALL, 2006).

A FC pode ser aumentada por qualquer mecanismo que aumente a taxa de
despolarizacéo esponténea, ou seja, mais proxima do limiar de disparo, ou que aproxime
o limiar de disparo do potencial de repouso; em contrapartida, a FC pode ser reduzida
por qualquer fator que diminua a taxa de despolarizacdo, hiperpolarize o potencial de
repouso ou aumente o limiar de disparo (LEVY, 2004).

Em se tratando dos efeitos dos dois ramos do sistema nervoso autondmico, o
sistema simpatico, através de seus neurotransmissores principais (norepinefrina e

epinefrina), atua aumentando a FC principalmente por incremento da taxa de
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despolarizacdo, enquanto o sistema parassimpético, através da acetilcolina, atua
diminuindo a FC por reducdo da taxa de despolarizacdo e por hiperpolarizagdo do

potencial de repouso (LEVITZKY et al., 1990).

2.4 — Variabilidade da Frequéncia Cardiaca e Métodos de Quantificacdo

A VFC é um fenbmeno amplamente estudado, mediado por complexas
interacdes dos sistemas de controle de realimentacdo, sendo utilizada largamente como
mecanismo de avaliagdo do ténus cardiaco vagal, tanto no repouso como no exercicio
(GROSSMAN & TAYLOR, 2007; AUBERT et al., 2003). Existem basicamente duas
maneiras de quantificar a ASR através da andlise da VFC: no dominio do tempo e no
dominio da frequéncia. A primeira inclui os métodos estatisticos e os geométricos; a
segunda consiste na analise de componentes espectrais (BERNSTON et al., 1997;
TASK FORCE, 1996; STEIN et al., 1994). Estes métodos encontram-se sumarizados

nas tabelas 2.1 e 2.2.
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Tabela 2.1. Medidas estatisticas da VFC no dominio do tempo (modificado de TASK

FORCE, 1996).

Variavel Unid. Descrigdo
Medidas Estatisticas
SDNN ms Desvio Padrdo de todos os intervalos NN.
SDANN ms Desvio Padrdo das médias dos intervalos NN em todos os segmentos de
5 minutos do registro.
RMSSD ms Raiz Quadrada da média das somas dos quadrados das diferencas entre
intervalos NN adjacentes.
indice SDNN ms Média dos desvios padrao de todos os intervalos NN para todos 0s segmentos
de 5 minutos do registro.

SDSD ms Desvio Padrdo das diferencas entre intervalos NN adjacentes.

NN50 NUmero de pares de intervalos NN adjacentes que diferem mais que 50 ms no
registro. Podem-se contar os pares onde ha esta diferenca, os pares onde o
primeiro intervalo NN é maior, ou o par onde o segundo par é maior.

pNN50 % NN50 dividido pelo nimero total de intervalos NN.

Medidas Geométricas
Indice HRV Namero total de todos os intervalos NN dividido pela altura do histograma de
triangular todos os intervalos NN, medido numa escala discreta com janelas de 7,8125
ms (1/128).

TINN ms Largura da linha de base da interpolacdo triangular, usando-se diferenca
quadratica minima, do pico mais alto do histograma de todos os intervalos
NN.

indice diferencial ms Diferenca entre as larguras do histograma das diferencas entre intervalos NN

adjacentes, medidas para alturas selecionadas.

Indice logaritmico

Coeficiente da curva exponencial negativa ke ?t, que é a melhor
aproximacdo do histograma das diferencas absolutas entre intervalos NN
adjacentes.

Tabela 2.2. Algumas medidas da VFC no dominio da frequéncia (modificado de TASK

FORCE, 1996).

Variavel Unid. Descrigdo Faixa de freq.
Analise de intervalos curtos (5 min.)
Pot. total em 5 min ms’ Variancia dos intervalos NN =<04Hz
VLF ms* Pot. na faixa de muito baixas freq. <0,04 Hz.
LF ms* Pot. na faixa de baixas frequéncias 0,04 — 0,15 Hz.
LF norm n.u. Pot. de LF em unid. normalizadas.
LF/(Poténcia total — VLF) x 100
HF ms’ Pot. na faixa de altas frequéncias 0,15-0,4 Hz.
HF norm n.u. Pot. de HF em unid. normalizadas.
HF/(Poténcia total — VLF) x 100
LF/HF Razdo LF [ms’] / HF [ms?]
Analise do intervalo de 24 h
Poténcia Total ms’ Variancia de todos os intervalos NN =<04Hz
ULF ms’ Pot. na faixa de ultra baixas freq. < 0,003 Hz.
VLF ms” Pot. na faixa de muito baixas freq. 0,003 — 0,04 Hz.
LF ms” Pot. na faixa de baixas frequéncias 0,04 - 0,15 Hz.
HF ms” Pot. na faixa de altas frequéncias 0,15-0,4 Hz.
a Inclinacdo da interpolacéo linear do
espectro em escala log-log ~<0,04 Hz.
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VariacGes na FC podem ser avaliadas por diversos métodos. Os métodos que
utilizam medidas no dominio do tempo séo os mais simples de serem feitas. Nestes, 0s
intervalos entre ondas R sucessivas normais sdo determinados. Num registro continuo
de ECG, cada complexo QRS é detectado, e 0 assim chamado intervalo normal-normal
(NN) é estabelecido. As varidveis simples que podem ser calculadas no dominio do
tempo incluem a média dos intervalos NN, a FC média, a diferenca entre o intervalo NN
mais longo e o mais curto, a diferenca entre a FC noturna e diurna etc. Outras medidas
no dominio do tempo que podem ser usadas sdo as variacdes que ocorrem na FC
instantdnea secundariamente a respiracao, tilt teste, manobra de Valsalva ou a infusdo
de fenilefrina.

Entre os métodos estatisticos, a variavel mais simples de ser calculada é o desvio
padrdo dos intervalos NN (SDNN). Como a variancia € matematicamente igual a
poténcia total da analise espectral, 0 SDNN reflete todos os componentes ciclicos
responsaveis pela variabilidade do registro. Em muitos estudos, o SDNN € calculado em
registros de 24 horas, englobando tanto variacbes de alta frequéncia como as de
freqiiéncias mais baixas. Pode-se observar que a variancia da VFC aumenta com o
tempo de registro e, portanto 0 SDNN guarda certa dependéncia com o tempo de
registro. Assim, é comum o célculo do SDNN em registros de 5 minutos e de 24 horas.

Outra variavel estatistica comumente utilizada inclui o desvio padrao das médias
dos intervalos NN calculados em periodos curtos, geralmente de 5 minutos, que serve
como estimativa das mudancas na FC em ciclos maiores que 5 minutos (SDANN), e a
média dos desvios padrdo, calculados em periodos de 5 minutos, dos intervalos NN
registrados em 24 horas (indice SDNN), que estima as mudancas em FC para ciclos

menores que 5 minutos.
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As medidas mais comumente usadas provenientes de diferengas entre intervalos
incluem a raiz quadrada da média das diferencas quadraticas de intervalos NN
sucessivos (RMSSD), o numero de diferencas entre intervalos NN sucessivos maiores
que 50 ms (NN50), e a proporgdo entre 0 NN50 e o total de intervalos NN (pNN50).
Todas estas medidas sdo feitas em periodos curtos e estimam variagdes de alta
frequéncia na FC e estdo altamente correlacionadas.

As séries de intervalos NN podem também ser convertidas em padrdes
geomeétricos, tais como distribuicdo da amostra da duragdo do intervalo NN, distribuicéo
da amostra de diferencas entre intervalos NN adjacentes, diagramas de Lorenz de
intervalos NN etc., e a variabilidade € avaliada baseada nas propriedades geométricas
elou gréficas do padrdo resultante. Trés abordagens sdo geralmente utilizadas em
métodos geométricos (TASK FORCE, 1996):

(@) uma medida bésica de um padrdo geométrico (a largura do histograma de
distribuicdo em determinado nivel, por exemplo) é convertida em medida da VFC;

(b) o padrdo geométrico é interpolado por uma forma matematicamente definida
(aproximacdo de histograma de distribuicdo por um triangulo, ou aproximagdo do
histograma diferencial por uma curva exponencial) e utilizacdo dos parametros desta
forma matematica;

(c) a forma geométrica é classificada como um dentre outros padrdes basicos
representantes de diferentes tipos de VFC (formas elipticas, triangulares ou lineares dos
diagramas de Lorenz).

O indice HRYV triangular, por exemplo, € calculado como o nimero de todos os
intervalos NN dividido pelo nimero de intervalos NN da classe modal do histograma de

distribuicéo.
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A maior vantagem dos métodos geométricos € que ndo sdo sensiveis a qualidade
analitica das séries de intervalo NN. A maior desvantagem é a necessidade de um
namero razodvel de intervalos NN para construir um padrdo geométrico. Na prética,
registros de pelo menos 20 minutos (preferencialmente 24 horas) podem ser usados para
assegurar um correto desempenho dos métodos geométricos. Isto significa que eles ndo
séo apropriados para avaliar mudancas em curto prazo na VFC.

Embora as medidas no dominio do tempo sejam sensiveis a distribuicdo
caracteristica dos dados, elas fornecem pouca informacdo quantitativa. Elas tém
aplicacdo limitada em pesquisa psicofisioldgica basica, onde uma analise mais precisa
dos componentes em frequéncia da VFC é desejada (BERNTSON et al., 1997).

No dominio da frequéncia, varios métodos de analise espectral de tacogramas
tém sido utilizados. A densidade espectral de poténcia (PSD) fornece a informagéo de
como a poténcia se distribui em funcdo da frequéncia. Independentemente do método
empregado, apenas uma estimativa da verdadeira PSD pode ser obtida por algoritmos
matematicos apropriados.

Métodos para célculo da PSD podem ser classificados em ndo paramétricos e
paramétricos. As vantagens dos métodos ndo paramétricos sao:

(@) simplicidade do algoritmo empregado (transformada rapida de Fourier —
FFT — na maioria dos casos);

(b) alta velocidade de processamento.

As vantagens dos métodos paramétricos sao:

(a) componentes espectrais mais suaves;

(b) pos-processamento mais facil do espectro, com calculo automatico das
componentes de alta e de baixa frequéncia e facil identificacdo da frequéncia central de

cada componente;
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(c) uma estimativa acurada da PSD mesmo com pequeno nimero de amostras,
com suposicédo da estacionaridade do sinal.

A principal desvantagem dos métodos paramétricos é a necessidade de
verificacdo da adequacgéo da ordem do modelo (KARIM et al., 2011).

A componente de altas frequéncias (HF) da poténcia total reflete a atividade
parassimpética; a componente de baixas frequéncias (LF) é resultado das atividades
simpaticas e parassimpaticas. Um parametro frequentemente determinado € a razédo
LF/HF. As componentes de muito baixas frequéncias (VLF) e ultra baixas frequéncias
(ULF), quando presentes, geralmente sdo subtraidas da poténcia total, e apenas as
componentes HF e LF s&o avaliadas (TASK FORCE, 1996).

A andlise da VFC encontra uso em numerosos estudos clinicos, de doencas de
interesse cardiologico e ndo cardioldgico, sendo que a diminuicdo da VFC pode ser
usada como predicdo de risco apés infarto agudo do miocéardio (IAM) e como um sinal
precoce da neuropatia diabética (TASK FORCE, 1996). O conhecimento dos indices da
VFC esta relacionado com a compreensdo de como 0 organismo pode manter sua
estabilidade fisioldgica e capacidade de adaptagdo. Assim, aumentos da VFC indicariam
boa adaptacdo, ao passo que uma reducdo da mesma indicaria maior susceptibilidade a
eventos adversos. Também podem ser usados como meio de estudo das relacdes entre
algumas doencas e a regulacdo autonémica (LOPES et al., 2013).

A diminuicdo da VFC ap6s IAM pode ser um indicativo de pior progndstico.
Segundo BILCHICK & BERGER, 2006, o Multicenter Postinfarction Group publicou
em 1987 os resultados de um primeiro estudo realizado em grande escala sobre VFC e
pos-infartados. Realizando um acompanhamento de pacientes pos-infartados, por um
periodo médio de 2,5 anos, mostraram que pacientes com SDNN < 50 ms tinham

mortalidade 5,3 vezes maior que aqueles com SDNN > 100 ms. O SDNN foi o
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indicador mais robusto para predicdo de mortalidade po6s- infarto (BILCHICK &
BERGER, 2006; BARBOSA et al., 1996).

Estudos com mulheres com anorexia nervosa revelaram diminuigéo da FC, bem
como reducgédo da LF e elevagdo da HF (BARBOSA et al., 1996; LACHISH et al.,
2009); em pacientes com epilepsia, na analise da VFC realizada no periodo inter crises,
foram registrados reducdo da HF, RMSSD e da pNN50, com aumento da relagdo LF/HF
(FERRI et al., 2002); em estudos realizados com pacientes asmaticos foram detectados
aumento da HF, com diminuicgéo da relacdo LF/HF (OZKAYA et al., 2012); pacientes
com distdrbio de ansiedade apresentaram reducédo dos indices SDNN, RMSSD, pNN50,
LF e HF quando comparados com individuos normais (RAJIV et al., 2011); em estudos
com obesos foi estabelecida uma relacdo entre ganho de peso e diminuicdo da atividade
parassimpaética, enquanto que a perda de peso foi relacionada com aumento dos indices
HF, VLF, SDNN e SDANN (POIRIER et al., 2003).

Existem limitacfes para a utilizacdo da analise da VFC (VANDERLEI et al.,
2009). Fatores como batimentos ectopicos e artefatos, presenca de arritmias, uso de
marcapassos ou condicdes tais como pds-transplante cardiaco, tornam os intervalos RR
inadequados para a analise da VFC (THURAISINGHAM, 2006). No caso de pacientes
transplantados em particular o controle da FC é feito pelo retorno venoso, estimulagdo
de receptores atriais, hormoénios e outras substancias, o que indica que a analisar a VFC

ndo significa necessariamente analisar a modulagdo pelo SNA (BECKERS, 2002).

2.5 — Modelagem da ASR

As séries temporais de intervalos RR guardam certo carater

matematico/estatistico, 0 que propicia a criacdo de modelos matematicos que podem ser
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utilizados tanto para a analise da VFC quanto para a estimativa da funcdo de
transferéncia da ASR. Tais modelos podem ser Uteis para gerar sequéncias de
batimentos cardiacos em marca-passos, por exemplo, bem como podem ser utilizados
em modelos realisticos que simulam o funcionamento do sistema cardiovascular
(TEICH et al, 2000). Os modelos mais encontrados na literatura sdo os modelos

paramétricos, os ndo paramétricos e os modelos integra-e-dispara.
2.5.1 — Modelos paramétricos

Alguns trabalhos utilizam modelos autoregressivos — AR (BARBIERI et al.,
1994; BARBIERI et al., 1997; MAKRIDAKIS, 1976) para analise da VFC no dominio

da frequéncia. Os modelos AR podem ser representados pela equagéo 2.1,

14
il =S Aeyin - k] + win]
kzzl ‘ 2.1)

onde p é a ordem do modelo, y[n] é o sinal de saida, Ax sdo os coeficientes
autorregressivos e w[n] € um ruido branco gaussiano. Assim, a estimativa dos
parametros pode ser feita facilmente pela resolucéo das equacgdes lineares.

No caso do estabelecimento da funcdo de transferéncia, os modelos
paramétricos mais utilizados séo os autoregressivos com entrada exdgena — ARX. Estes
se baseiam para tanto na natureza em “malha fechada” das interagdes entre as entradas e
saidas dos sistemas em questdo (respiratorio e cardiovascular, por exemplo). Os

modelos ARX podem ser representados pela equacao 2.2,
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y[n] = Z Ap.y[n—k] + z B;.x[n — 1] + w[n]
k=1 I=1 (2.2)

onde p e m sdo numeros inteiros, y[n] é o sinal de saida, X[n] é o sinal de entrada, Ay e B,
sdo os coeficientes autorregressivos e w[n]é um ruido branco gaussiano. Novamente, as
estimativas dos parametros A e By podem ser feitas facilmente pela resolugdo das

equacdes lineares. A funcgdo de transferéncia entre y[n] e x[n] sera dada pela equacéo 2.3

Y= Bie®

Hz)=———
(2) T

(2.3)

2.5.2 — Modelos ndo paramétricos

Modelos ndo paramétricos sdo comumente baseados na aplicacdo da
transformada discreta de Fourier — DFT. A DFT é utilizada para obter uma estimativa
da poténcia espectral da VFC durante fases estacionarias do experimento.

Para a analise da VFC, sdo utilizados os periodogramas, modelos onde séo
analisados trechos do sinal, podendo haver ou ndo sobreposicao entre eles, onde estes
trechos sdo multiplicados por uma janela, com o intuito de suavizar as componentes
espectrais de suas extremidades. As componentes espectrais sdo entdo determinadas
através da aplicacdo da FFT e calculando-se a média dos valores calculados para cada

frequéncia, de acordo com a equacgao 2.4,
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onde S(f) é a estimativa espectral, M é o nimero de trechos e Xj(f) é a FFT do i-ésimo
trecho analisado.
Para o célculo da funcdo de transferéncia sdo utilizados periodogramas dos

sinais de entrada e saida do sistema, conforme a equacgéo 2.5,

21 (- X" ()

A = =S P

(2.5)

onde A(f) é a funcdo de transferéncia, M é o nimero de trechos, Y;(f) é a FFT do i-
ésimo trecho do sinal de saida, X*;(f) é o conjugado da FFT do i-ésimo trecho do sinal

de entrada e |X;(f)| € 0o mddulo da FFT do i-ésimo trecho do sinal de entrada.

2.5.3 — Modelos integra-e-dispara

Sd0 modelos amplamente utilizados em neurociéncias, bem como em
cardiologia. Estes modelos sdo atrativos em parte devido a sua capacidade de capturar
os fendmenos fisiologicos de maneira simples. A integracdo matematica pode
representar o efeito cumulativo de um neurotransmissor na membrana pos-sinaptica de
um neurdnio, ou as correntes responsaveis pelo potencial de marca-passo no nodo sina-
atrial cardiaco. O cruzamento de um limiar pré-estabelecido com a integragdo dispara
um potencial de acdo, ou uma contracdo cardiaca.

A sequéncia dos eventos discretos que ocorrem nos batimentos cardiacos pode

ser vista como um ponto-processo derivado de uma fungdo continua no tempo. O
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método integra-e-dispara é talvez o mais simples para gerar um ponto-processo partindo
de um processo continuo. Neste modelo, uma funcdo A(t) é integrada até alcancar um
valor de limiar fixo 6, quando entdo um ponto-evento é gerado e o integrador volta a
zero. Assim, a ocorréncia do (i + 1)-ésimo evento é implicitamente obtida da equacéao

2.6.

f tm/l(t)dt =0
g (2.6)

O fato de que a conversdo do processo continuo em ponto-processo seja tdo
direta faz com que a maioria das estatisticas do ponto-processo comporte-se
similarmente as do processo continuo A(t). Em particular, para frequéncias
substancialmente mais baixas que a frequéncia cardiaca média, a densidade espectral de

poténcia tedrica de ambos os processos tendem a coincidir.
2.6 — O Modelo IPFM

Os modelos IPFM sdo baseados na hipétese de que as influéncias do sistema
simpético e do parassimpatico sobre o nédulo sinoatrial podem ser representadas por
um sinal modulador, m(t), e que os batimentos cardiacos sdo gerados quando a integral
desta funcdo atinge um determinado valor, denominado limiar de disparo (MATEO &
LAGUNA, 2000; NAGEL et al, 1994).

A modelagem IPFM é estabelecida mediante a suposicdo de que as séries

temporais de intervalos RR cardiacos sdo descontinuas no tempo. Portanto, pode-se
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inferir uma funcdo moduladora, teoricamente continua no tempo, m(t) definida pela

equacéo 2.7:

ftk(m(t) +1)dt =k.T
0 2.7

onde m(t) é a funcdo moduladora, k € a ordem do batimento e T é o periodo médio
cardiaco, calculado como a média dos intervalos RR. Resolvendo-se a equacdo 2.7 em

funcdo de m(t), obtém-se a equacéo 2.8:

tk
m(t)dt = k.T —t;,

° (2.8)

Assim, pode-se estimar a funcdo moduladora m(t) por interpolacdo do ramo

direito da equacdo 2.8 e posterior diferenciacdo em relacdo a dt.
2.7 — Acoplamento Cardiorrespiratério

Acoplamento cardiorrespiratorio é definido como a sincronizacdo entre o ritmo
cardiaco e o respiratorio, presente em muitas espécies de mamiferos. Embora seja pouco
observado em individuos em estado de vigilia e ativos, € comumente observado em
humanos durante o sono, sob sedacdo, em anestesia geral com respiragdo esponténea e
baixa atividade cognitiva e comportamental (GALLETLY & LARSEN, 2001).

Durante o acoplamento cardiorrespiratorio, os batimentos cardiacos entram em

“fase” com a respiragdo, ocorrendo na mesma fase dos ciclos respiratorios
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(GALLETLY & LARSEN, 1997). COLEMAN, 1921 j& apontava para a existéncia de
uma sincronia entre movimento corporal, respiracdo e batimentos cardiacos.

Uma proposta bastante plausivel para a origem do mecanismo de acoplamento
seria a de um sinal relacionado a acgao cardiaca, possivelmente tendo sua origem em um
receptor de pressdo, que disparasse um impulso inspiratério via aferéncias do tronco
cerebral (LARSEN et al., 1999).

Segundo GALLETLY & LARSEN (2001), este acoplamento pode ser modelado
a partir de um marcapasso intrinseco inspiratério espontaneo, representado por uma
fungéo ®(l). Esta funcdo aumenta linearmente com o tempo, de um valor basal que se
segue ap6s um impulso inspiratério. Quando d(I) atinge um certo limiar (limiar de
disparo inspiratério — Th;), a inspiracdo € disparada, e ®(l) retorna ao nivel basal
(Figura 2.1). Logo, o intervalo entre dois movimentos inspiratorios (I-1) é determinado
pela inclinagdo de ®(l). A frequéncia respiratoria gerada por este mecanismo foi
chamada de frequéncia respiratoria intrinseca (fij). Um sinal aferente de origem
possivelmente relacionada a atividade cardiovascular chega ao cérebro logo ap6s uma
sistole cardiaca (Mgc — sinal de magnitude da sistole cardiaca), aumentando
temporariamente ®(l). Este sinal foi modelado como uma onda quadrada de duragéo
0,1 s. Nestas condic@es, a inspiracdo ocorrerd se ®(l) atingir o limiar de disparo ou se

Magc , aumentandod(l), o fizer.
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fun¢do inspiratéria _,

Figura 2.1. O modelo e suas caracteristicas. Mgc: magnitude da sistole cardiaca; I-I:
periodo respiratorio intrinseco; R-R: periodo cardiaco; Th;: Limiar de disparo
inspiratorio; @(1): funcdo inspiratoria intrinseca. A funcéo inspiratoria intrinseca (®(1))
aumenta linearmente até atingir o limiar de disparo inspiratério(Th;), quando entdo
retorna a zero. Quando Mgc atinge Th; antes de ®(l), 0 movimento inspiratério também
se inicia. (baseado em GALLETLY & LARSEN, 2001).

A suposicdo do modelo é que, dependendo da relacdo entre FC e a fj, e da
magnitude Mgc, a sequéncia de cruzamentos consecutivos do limiar ird variar, e estas

variagdes poderdo ser observadas como padrdes de AC.

Padrdo | — Inspiragcdes consecutivas sdo todas iniciadas por estimulos cardiacos, e o
mesmo numero de batimentos cardiacos ocorre dentro de um periodo respiratorio (taxa
de acoplamento constante);

Padrdo Il — E uma variante do padrdo |, no qual pequenas variacdes de d(I) causam
variagoes na taxa de acoplamento;

Padrdo Il — Inspiragdes consecutivas alternam entre ser iniciadas por estimulo cardiaco

e por estimulo intrinseco;
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Padrdo IV — Periodos ciclicos de estimulos intrinsecos seguindo-se de periodos de
estimulos cardiacos;
Desacoplado — Podem aparecer em duas circunstancias distintas:

a) Se a magnitude cardiaca for pequena e a maioria dos ciclos respiratorios séo

consequéncia de estimulo intrinseco ®(1);

b) Se a magnitude cardiaca for alta, em padrdes acoplados complexos, corrompidos

por pequenas variagdes em FC, Mgc e fi (desacoplamento aparente).

Embora o AC e a ASR tenham importante efeito na determinacéo das interagdes
entre respiracdo e batimento cardiaco, a relacdo entre eles ndo esta ainda bem
estabelecida. Entretanto, como o AC alinha os movimentos respiratorios ao batimento
cardiaco, este promove um posicionamento do batimento onde pode ser mais
influenciado pela modulacdo dos movimentos respiratérios. Se a ASR possui um papel
na melhora das trocas gasosas, entdo este posicionamento pode ser considerado benéfico

fisiologicamente (GALLETLY & LARSEN, 1998).
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3 - MATERIAIS E METODOS

3.1 — Modelagem da ASR

Foram usados para ajustes dos parametros do modelo os dados experimentais de
GRANJA-FILHO et al. (2008), de cujo estudo, aprovado pelo Comité de Etica local,
participaram dezoito voluntérios adultos, jovens e saudaveis, sendo nove do sexo
masculino e nove do sexo feminino. Para o presente trabalho, um subconjunto dos
dados, incluindo dezessete voluntarios (nove homens), foi utilizado, em razéo de ruidos
ou artefatos nos demais que poderiam afetar seu processamento. Os sinais utilizados
para 0 ajuste paramétrico foram os adquiridos em respiracdo espontdnea e posicdo
sentada. O peso dos voluntarios variou de 54,0 kg a 99,3 kg (68,5 £ 11,5 kg), a idade
variou entre 22 e 31 anos (23,9 + 2,3 anos) e a altura variou de 1,56 ma 1,92 m (1,69 +
0,09 m). Os sinais foram adquiridos durante 315,34 + 9,25 segundos.

O sinal analdgico de fluxo respiratério foi obtido com um pneumotacografo
(PTC) de orificio variavel modelo 279331 (Hamilton Medical, Suica) associado a um
transdutor diferencial de pressdo modelo 176PC07HD2 (Honeywell, EUA), pertencente
a0 modulo de transdutores para mecénica respiratéria (MOTRAMERE n° 6) do
Laboratério de Engenharia Pulmonar (LEP) da COPPE. O sinal analdgico do
eletrocardiograma (ECG) foi registrado por um eletrocardiografo multiprograméavel
SDM 2000 (Dixtal, Brasil) com eletrodos Meditrace 200 (Kendall, Canada) na
derivacdo D1. Os sinais analdgicos foram digitalizados por meio de uma placa
conversora analogico-digital modelo PCI 6024E (National Instruments, EUA) de 12 bits
de resolucdo, numa freqiiéncia de amostragem de 512 Hz. Os sinais digitalizados foram
armazenados e processados por um microcomputador tipo PC (processador Pentium®)
rodando o sistema operacional Windows XP (Microsoft, EUA). O software de
aquisicdo, processamento e controle, designado por DAS (PINO et al., 2004), foi escrito
em linguagem LabVIEW versdo 5.01 (National Instruments, EUA). Os tempos de
ocorréncia dos batimentos (ondas R) foram detectados, fornecendo assim os tx. O
periodo cardiaco médio T foi calculado como a média das diferencas de valores de ty
consecutivos. A funcdo moduladora m(t) foi calculada pelo modelo IPFM (MATEO &
LAGUNA, 2000; NAGEL et al, 1994) na mesma taxa de amostragem do sinal
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respiratorio, por interpolacdo do ramo direito da Equacdo 2.8 atraves de spline cubica
usando-se a funcdo spline do MatLab, com posterior diferenciacdo analitica. Todo o
processamento foi realizado utilizando-se MatLab, v. R2007a (Math Works), , em
ambiente Windows 7 ® (Microsoft, USA).

Os trechos de m(t) e do fluxo respiratorio antes da primeira onda R e depois da

ultima onda R foram desprezados para evitar influéncias de trechos do sinal respiratério
que ndo estivessem relacionados no tempo com o tacograma cardiaco. Foi removido o
nivel DC do sinal de fluxo respiratério.

A ASR, entendida como a funcdo de transferéncia entre o sinal de fluxo
respiratorio v(t) e a funcdo moduladora m(t), foi modelada como um filtro passa-baixas
de primeira ordem, de ganho G e frequéncia de corte f.. A escolha deste tipo de filtro foi
baseada em trabalhos que sugerem este comportamento da funcao de transferéncia entre
estas variaveis (ANGELONE & COULTER, 1964; HIRSCH & BISHOP, 1981)

A funcdo de transferéncia do filtro € dada pela Equacéo 3.1:

H(s) =

sT+1
(3.1)

onde H(s) é a funcdo de transferéncia entre v(t) e m(t), G é o ganho DC do filtroe z é 0
reciproco da frequéncia de corte em radianos por segundo. Assim, f. é dada pela
expresso (2z7) ™.

O modelo completo, evidenciando o0 modelo ASR acoplado ao modelo IPFM,
pode ser visualizado na Figura 3.1. O modelo é constituido de uma funcdo de
transferéncia H(s) entre o fluxo e a fungdo moduladora, um somador, um integrador
com reset e um comparador. O somador, o integrador com reset e 0 comparador séo

constituintes do modelo IPFM (MATEO & LAGUNA, 2000; NAGEL et al, 1994).
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Figura 3.1. A figura mostra o modelo IPFM (retangulo interno) como parte integrante
do modelo da ASR (retangulo externo). v(t) é o sinal de fluxo respiratorio, H(s) € a
funcdo de transferéncia entre o fluxo respiratério e a funcdo moduladora, m(t) é a
funcdo moduladora, y(t) € um sinal intermediario proveniente do integrador com reset,
T ¢é o periodo cardiaco médio e b(t) é o sinal que contém os tempos de batimento

cardiaco (ty, tx+1, tks2 €tC.).

3.1.1 Estimacao dos Parametros G e f;

Para cada individuo, dado o seu sinal eletrocardiografico, obteve-se 0s tempos
dos batimentos cardiacos, por deteccdo das ondas R, determinando-se assim 0s
intervalos RR. Embora a variacao sinusal seja mais bem descrita pelos intervalos PP,
optou-se por usar os intervalos RR devido a melhor facilidade de implementagédo de
algoritmos detectores dos batimentos cardiacos. A fungdo moduladora m(t) foi

estabelecida fazendo-se a interpolacéo por spline cubica do ramo direito da equacéo 2.8
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e diferenciando-se em relacdo ao tempo. A interpolacdo foi feita através do uso da
funcdo spline do MatLab, na mesma frequéncia de amostragem do fluxo respiratorio.

O sinal de fluxo respiratorio v(t) foi entdo filtrado por um filtro passa-baixas de
primeira ordem, de ganho unitario, utilizando-se a funcdo butter do MatLab, cuja
frequéncia de corte f. € a mesma frequéncia de corte do filtro correspondente a ASR. No
intuito de determinar a frequéncia de corte do filtro passa-baixas, procedeu-se uma
varredura de frequéncias, de 0,01 Hz até 1,0 Hz, com passo de 0,01 Hz, e para cada
frequéncia foi estabelecido o ganho através da regressao linear entre o fluxo respiratorio
filtrado v¢(t) e a fungdo moduladora filtrada por um filtro passa-banda (vide abaixo),

ms(t), de acordo com a Equacéo 3.2:

me(t) = G.op () + C (3.2)

onde mx(t) € a funcdo moduladora filtrada pelo filtro passa-banda, G € o ganho DC, v(t)
é o fluxo respiratorio filtrado pelo filtro passa-baixas e C é uma constante. Assim, ao
multiplicar o ganho pelo fluxo filtrado, obteve-se a fungcdo moduladora estimada me(t).
A frequéncia de corte escolhida foi aquela que minimizou a soma das diferencas
quadraticas entre as funcdes moduladoras, real filtrada e estimada (Y (me(t) - me(t))?).

O objetivo de fazer esta filtragem passa-banda em m(t) foi evitar frequéncias que
representassem influéncias nao respiratorias. Entdo, calculou-se a coeréncia quadratica
entre v¢(t) e m(t) e, tomando a frequéncia de maxima coeréncia como referéncia (f;),
projetou-se um filtro passa-banda, com frequéncias de corte em f, x(1+ 10%). O sinal de
m(t) foi filtrado nos dois sentidos, evitando-se assim as distor¢des de fase.

A coeréncia foi calculada com um algoritmo em MatLab, como a magnitude da

coeréncia quadratica estimada usando o método do periodograma medio de Welch, com
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trechos de 30.000 amostras, usando-se uma janela do tipo Hanning, com 50% de

superposicdo (CARTER et al., 1973)e taxa de amostragem de 512 Hz.

3.2 — Avaliacéo do Modelo

Para a avaliacdo dos tacogramas simulados, foram calculados alguns pardmetros
em conformidade com o TASK FORCE (1996). No dominio do tempo, foram utilizados
0 SDNN (desvio padrdo dos intervalos RR), 0 RMSSD (raiz quadrada da média das
diferengas quadréticas entre intervalos RR sucessivos), 0 SDSD (desvio padrdo das
diferencas entre intervalos RR sucessivos) e 0 pNN50 (percentual de intervalos RR
sucessivos com diferenca maior que 50 ms). No dominio da frequéncia, foi utilizado a
Densidade Espectral de Poténcia (PSD), calculada pelo método do periodograma médio
de Welch modificado (funcdo pwelch do MatLab), com trechos de 30000 amostras,

superposicao de 50%, com frequéncia de amostragem de 512 amostras por segundo.

3.3 — Simulagbes

Foram realizadas simulagdes, objetivando a avaliacdo do modelo e o método de
identificacdo dos parametros. O sinal de fluxo respiratorio foi modelado como uma
onda senoidal pura, com periodo respiratorio médio determinado e relacdo tempo
inspiratorio-expiratério de 1:1. A amplitude foi ajustada para um volume corrente de
0,5 L. O sinal de fluxo foi filtrado por um filtro passa-baixas de primeira ordem, com
diferentes ganhos DC G e frequéncias de corte f;, conforme a Equacdo 3.1. O sinal
resultante, m(t), juntamente com o periodo médio cardiaco T, foi utilizado como entrada

do modelo IPFM, fornecendo entdo os tempos de ocorréncia dos batimentos cardiacos
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tx. O intervalo de tempo das simulacdes foi de 60 s, com passos de 1 ms. Apenas 0sS
ultimos 30 s da simulagdo foram utilizados para a identificacdo de parametros, para
evitar efeitos transientes. Foram utilizados nas simulagOes parametros escolhidos
intencionalmente para gerar v(t) e tacogramas visualmente similares aqueles obtidos em
GRANJA-FILHO et al. (2008). Os parametros considerados foram o periodo
respiratério médio (PR), o periodo cardiaco médio (T), a frequéncia de corte (f.) e o
ganho DC (G). A Tabela 3.1 apresenta os valores dos parametros para trés simulagdes

representativas realizadas.

Tabela 3.1. Valores dos parametros empregados nas simulacdes (S1 a S3).

Pardmetros S1 S2 S3
PR(s) 45 75 45
f.(Hz) 0,1 0,2 0,2

G(ms/L/s) 5,0 5,0 2,0
T (s) 0,8 0,7 1,0

3.3.1 - Identificacdo de Parametros

Para avaliar a viabilidade do método proposto criou-se um algoritmo de
identificacdo de pardmetros, com o objetivo de tentar recuperar 0s pardmetros
estabelecidos nas simulag¢Ges. Os sinais simulados foram considerados do primeiro ao
ultimo tempo de ocorréncia de batimento cardiaco. A origem dos tempos foi
considerada como t = 0 s, subtraindo-se o valor de ty de todos os tx. O periodo cardiaco

médio considerado foi calculado conforme a Equacéo (3.3):
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ty —to
n—1 (3.3

onde n é o nimero de batimentos cardiacos no intervalo considerado. A série k.T — t
foi calculada e interpolada por uma spline cubica como uma estimativa da integral de

m(t) (Equacéo 2.8). A diferenciacdo analitica desta spline resultou em m(t).

Além disso, partindo da equacdo 3.1, e de que H(s) é a funcdo de transferéncia

entre m(t) e v(t), tem-se que:

_ G M) (3.4)
HS) == V(s)
(st+1).M(s) = G.V(s) ~ st. M(s) + M(s) = G.V(s) (3.5)
ST.M(s) = G.V(s) — M(s) = 5. M(s) = M‘:i Lon(t) (3.6)
— G.o(t)—m(t)
(o) = G [v(t)dt — [ m(t)dt i (3.7)

T

Entdo, a Equacéo 3.7 fornece a relagdo entre m(t) e v(t) no dominio do tempo. C
€ uma constante arbitraria que remete as condi¢des iniciais. Os valores de G/t e -1/t séo
estimados por regressdo linear, usando a integral de v(t) calculada pelo método dos
trapézios (usando-se a funcdo trapz do MatLab) e a integral de m(t) calculada por

interpolacdo spline cubica (usando-se a funcao spline do MatLab), nos mesmos pontos
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de v(t). Os parametros sdo entdo calculados diretamente destes valores por manipulagéo
algébrica. Os primeiros 10% dos sinais foram descartados para evitar efeitos transientes.

Todas as simulacdes foram realizadas em WinPython 2.7.5, usando o programa
DOPRI5 ODE do pacote Scipy, processando em ambiente Windows 7 ® (Microsoft,

USA). O algoritmo é apresentado no Anexo 1.
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4 — RESULTADOS

4.1 — Simulac6es

As simulagdes séo representadas abaixo. A Figura 4.1 representa a primeira
simulagdo (S1). A comparagéo entre os parametros utilizados na simulacéo e 0s

estimados pelo algoritmo de recuperacéo dos parametros sdo vistos na Tabela 4.1.

Valores Reais

1
T T T

=
=

intervalo RR (s)

06 | | | | |
0 5 10 15 20 25 30

tempo(s)

Valores Simulados

intervalo RR (s)
Vazao (L/min)

06 | I | | |
20 25 30

15
tempo(s)

Figura 4.1. S1 - a parte superior representa o sinal de vazdo (em verde) e o tacograma
cardiaco (em azul) do sinal real; a parte inferior da figura representa o sinal de vazéo

simulado (em verde) e o tacograma cardiaco simulado (em azul).

Tabela 4.1. Comparacgdo entre os parametros G (ganho DC) e f. (frequéncia de corte)

simulados e estimados para S1.

Parametros Simulado Estimado
G(ms/L/s) 5,0 6,2
fo(Hz) 0,10 0,08
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A Figura 4.2 representa a segunda simulacdo (S2). A comparacgdo entre 0s
parametros utilizados na simulacéo e os estimados pelo algoritmo de recuperacdo dos

parametros sdo vistos na Tabela 4.2.

Valores Reais

1
T T

intervalo RR (s)

o

e
5
T
|
S
@

| | | 4
0 5 10 15 20 25 30

tempo(s)

o

Valores Simulados

S S
S B 2 B
1
||
&L
5

=
-

intervalo RR (s)

0 5 10 1‘5 20 25 30
tempo(s)

Figura 4.2. S2 - a parte superior representa o sinal de vazdo (em verde) e o0 tacograma
cardiaco (em azul) do sinal real; a parte inferior da figura representa o sinal de vazéo

simulado (em verde) e o tacograma cardiaco simulado (em azul).

Tabela 4.2. Comparacgdo entre os parametros G (ganho DC) e f. (frequéncia de corte)

simulados e estimados para S2.

Parametros Simulado Estimado
G(ms/L/s) 5,0 5.2
fo(Hz) 0,20 0,19
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A Figura 4.3 representa a terceira simulagdo (S3). A comparagéo entre 0s
parametros utilizados na simulagéo e os estimados pelo algoritmo de recuperagéo dos

parametros séo vistos na Tabela 4.3.

Valores Reais

intervalo RR (s)
Vazao (L/min)

05 | ! | | |

15 20 25 30
tempo(s)

Valores Simulados

intervalo RR (s)
Vazao (L/min)

1 1 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30

tempo(s)

Figura 4.3. S3 - a parte superior representa o sinal de vazéo (em verde) e o tacograma
cardiaco (em azul) do sinal real; a parte inferior da figura representa o sinal de vazao

simulado (em verde) e o tacograma cardiaco simulado (em azul).

Tabela 4.3. Comparacdo entre os parametros G (ganho DC) e f. (frequéncia de corte)
simulados e estimados para S3.

Parametros Simulado Estimado
G(ms/L/s) 2,0 3,0
f(Hz) 0,20 0,13
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4.2 — Modelagem Matematica

Foram feitas as estimativas para os dezoito voluntarios; contudo, conforme
mencionado anteriormente, os dados de um dos voluntarios foram excluidos da analise
pela presenca de artefatos e ruidos. Além das estatisticas para o conjunto, apresentam-se
resultados correspondentes a seis voluntarios representativos. Para cada um destes seis
voluntarios sdo apresentados seus respectivos tacogramas (real e estimado) e analise
espectral (Densidade Espectral de Poténcia - PSD), bem como os valores das variaveis
no dominio do tempo. Também sdo mostrados os graficos de coeréncia quadratica entre
0s sinais v(t) e m(t), além dos graficos de PSD para o sinal real filtrado por um filtro

passa-altas de 1% com frequéncia de corte em 0,15 Hz.
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Figura 4.4. Voluntario 8. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermedidria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparacédo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.4. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 8.

Pardmetros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count PNN50 (%)
Real 98,1 82,8 82,9 109 27,7
Estimado 69,7 72,1 72,2 120 30,6
Real filtrado 59,7 63,2 63,3 100 25,5
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Figura 4.5. Voluntario 7. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermediaria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparagdo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.5. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 7.

Pardmetros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count PNN50 (%)
Real 71,0 98,9 99,1 120 39,5
Estimado 59,9 88,4 88,5 112 37,0
Real filtrado 57,3 85,5 85,7 104 34,3
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Figura 4.6. Voluntario 2. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermediaria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparacdo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.6. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 2.

Parametros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count pNN50 (%)
Real 15,4 12,6 12,4 0 0
Estimado 6,1 7,3 7,3 0 0
Real filtrado 8,9 10,6 10,6 0 0
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Figura 4.7. Voluntario 17. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermediaria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparacdo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.7. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 17.

Parametros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count pNN50 (%)
Real 189,8 203,5 203,9 140 47,0
Estimado 171,6 181,9 182,2 125 42,1
Real filtrado 140,1 165,4 165,7 100 33,7
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Figura 4.8. Voluntario 14. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermediaria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparacgdo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.8. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 14.

Parametros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count pNN50 (%)
Real 55,4 54,6 54,7 81 24,1
Estimado 41,1 46,2 46,3 71 21,3
Real filtrado 37,2 43,0 43,1 53 15,8
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Figura 4.9. Voluntario 13. A parte superior representa os tacogramas real e estimado; a
parte intermediaria representa a densidade espectral de poténcia dos sinais real (em
azul), estimado (em verde) e real, filtrado por um filtro passa-altas de frequéncia de
corte 0,15 Hz (em vermelho), para comparagdo; a parte inferior representa a coeréncia

quadratica entre os sinais v(t) e m(t).

Tabela 4.9. Valores das varidveis no dominio do tempo do voluntério 13.

Parametros SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NN50 count pNN50 (%)
Real 94,8 75,7 75,9 82 23,9
Estimado 46,6 48,7 48,7 84 24,1
Real filtrado 59,4 70,8 70,9 66 19,3

Os graficos dos tacogramas reais e estimados para todos os voluntarios, bem
como a comparagdo de suas densidades espectrais de poténcia e suas coeréncias

quadraticas sdo apresentados no Anexo II.
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As Tabelas 4.10 e 4.11 apresentam a sintese dos valores dos pardmetros da
andlise no dominio do tempo para todos os voluntérios, comparando-se os valores reais

e os estimados pelo modelo.

Tabela 4.10. Pardmetros no dominio do tempo de 17 voluntarios — mediana e quartis
p25 e p75.

Parametros Real Estimado Real filtrado
Mediana [p25 - p75] Mediana [p25 - p75] Mediana [p25 - p75]
SDNN (ms) 72,8 [56,2 —113,1] 69,9 [47,1-99,7] 60,2[49,6 — 88,2]
RMSSD (ms) 79,2 [54,6 — 113,5] 71,4 [46,8 — 92,4] 71,6[46,1 -102,5]
SDSD(ms) 79,3[54,7 — 113,6] 71,4[46,9 — 92,5] 71,7[46,2 — 102,6]
NN50 count 88 [72 - 104] 11572 -123] 82[51 - 101]
pPNN50 (%) 26,2 [18,8 — 30,4] 32,1[16,4- 34,8] 23,7[11,8 — 28,1]

Tabela 4.11. Parametros no dominio do tempo de 17 voluntarios — média e desvio
padrdo (DP).

Parametros Real Estimado Real filtrado

Média + DP Média + DP Média + DP
SDNN (ms) 87,7+419 73,5+38,1 67,2+315
RMSSD (ms) 84,1+424 73,9+ 38,6 76,5+37,1
SDSD(ms) 84,3+425 74,0 + 38,7 76,7 +37,2
NN50 count 85,6 + 29,8 95,8 +42,9 74,6 + 34,7
PNN50 (%) 241+9,0 26,6 +12,8 20,9+ 10,5
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As Figuras abaixo mostram os boxplots das frequéncias de corte (Figura 4.10) e

dos ganhos (Figura 4.11).

Boxplot das Frequéncias de corte
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Figura 4.10. Boxplot das frequéncias de corte dos 17 voluntarios (0,05 Hz [0,02 Hz
0,10 Hz]; 0,069 Hz + 0,068 Hz).
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Boxplot dos Ganhos
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Figura 4.11. Boxplot dos ganhos dos 17 voluntarios (0,7 ms/L/s[0,4 ms/L/s 1,6 ms/L/s];
1,0 ms/L/s £ 0,7 ms/L/s).

As tabelas com a sintese dos valores estatisticos de todos os voluntarios, bem
como o0s parametros no dominio do tempo, comparando os valores reais, estimados pelo
modelo e calculados para o sinal real filtrado por um filtro passa-altas com frequéncia

de corte 0,15 Hz sdo apresentadas no Anexo Il1I.
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5 - DISCUSSAO E CONCLUSAO

5.1 - Discussao

Na parte do trabalho referente a secdo 3.3 , que foi a modelagem da ASR de
individuos selecionados por ajuste empirico dos parametros do filtro passa-baixas (a
frequéncia de corte e 0 ganho DC) e simulacfes para estes individuos, o modelo foi
capaz de gerar os tacogramas com razoavel proximidade dos tacogramas reais. Os
parametros foram recuperados, por valores aproximados. Dados provenientes de outros
trabalnos (ANGELONE & COULTER, 1964; HIRSCH & BISHOP, 1981;
ROMPELMAN et al, 1982) sugerem que a funcdo de transferéncia entre a respiracao e
a ASR comporta-se como um filtro passa-baixas. Isto justificaria a tentativa de
modelagem utilizando-se este tipo de filtro. O modelo utilizado neste trabalho parece
simular qualitativamente estas observacfes experimentais.

As partes do sinal de ASR correspondentes a outras modulagbes néo
respiratdrias, como por exemplo, as flutuacbes de baixa frequéncia presentes nos
tacogramas, ndo foram representadas, o que constitui uma limitacdo do modelo.
Contudo, mesmo na auséncia destas flutuagdes, bem como na presenga de outros
desvios do modelo proposto, tais como nédo linearidades ou comportamentos de ordem
mais alta, os sinais puderam ser estimados.

Estes desvios podem ocorrer devido a alguns fatores, tais como taxas de
amostragem diferentes ou baixas da fungdo moduladora, 0 que € inerente a natureza do
sinal da ASR, e a técnica de interpolacdo por spline, que pode produzir artefatos. Outra
importante limitacdo do modelo é a escolha de um sinal senoidal puro para representar o

sinal respiratorio nas simulacbes, a titulo de simplificagdo. A onda senoidal pura,
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obviamente, possui um contetdo espectral muito mais pobre que sua contrapartida real.
O uso de um sinal com espectro mais amplo poderia alterar a estimativa dos parametros
ou mesmo causar efeitos indesejaveis, como aliasing devido a baixa taxa de
amostragem do sinal de batimento cardiaco. Testar estas hipoteses, por exemplo,
avaliando a sensibilidade a ruidos, parece ser uma tarefa para investigacoes futuras.

N&o houve a preocupacdo dos sinais simulados estarem em fase com os sinais
reais, uma vez que aqueles foram meras aproximacoes visuais destes. As simulacfes
tiveram apenas o intuito de corroborar a hipétese do filtro passa-baixas para a funcéo de
transferéncia entre os sinais respiratérios e cardiacos.

Na parte do trabalho referente a secdo 3.1, que consistiu na modelagem
matematica dos sinais reais, 0 modelo foi capaz de recuperar, pelo menos parcialmente,
a densidade espectral de poténcia na banda de frequéncia de interesse.

A comparacgéo dos tacogramas mostrou que o modelo ndo foi capaz de recuperar
as flutuacdes de base no sinal dos intervalos RR. Logo, é necessario acrescentar um
dispositivo ao modelo que simule tais oscilagdes. Uma possivel explicacdo para esta
limitacdo poderia ser o uso de um periodo cardiaco médio Unico para todo o sinal. Esta
limitacdo poderia ser contornada pelo uso de um periodo cardiaco médio variavel, por
exemplo, por uma média movel do periodo cardiaco, 0 que constitui uma sugestdo para
futuras estimativas. Este tipo de avaliacdo ja foi contemplado em trabalho anterior
(BAILON et al., 2011).

O uso de um filtro passa-baixas foi proposto como constituinte da funcéo de
transferéncia, particularmente em virtude de seus efeitos da fase do sinal respiratdrio.
Esta filtragem passa-baixas teria sua contrapartida fisioldgica nas interacfes anatdmicas
e fisioldgicas entre o sistema respiratério e o cardiovascular. Assim, a frequéncia de

corte e 0 ganho DC do filtro poderiam ser usados como parametros individuais.
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Um ponto considerado critico na modelagem foi o critério de escolha da
frequéncia de corte do filtro passa-baixas. O critério escolhido inicialmente foi
minimizar o erro quadratico entre a fungdo moduladora real e a estimada, mas observou-
se uma subestimativa dos pardmetros, tanto no dominio do tempo como no dominio da
frequéncia. Entdo, optou-se por minimizar o erro apos filtragem da fungdo moduladora
por um filtro passa-banda, usando a coeréncia espectral entre a funcdo respiratéria e a
fungdo moduladora como referéncia. A frequéncia de maxima coeréncia foi adotada
como frequéncia central do filtro passa-banda, com limites de + 10%. A escolha de
outros valores para os limites deste filtro passa-banda poderiam levar a resultados
diferentes.

O célculo da frequéncia de corte e do ganho DC foi feito utilizando-se todo o
segmento do sinal cardiaco e de vazao (5 minutos). Nas figuras 5.1 e 5.2 observamos o
comportamento do modelo quando estes parametros sdo calculados em segmentos

menores (cada sinal foi dividido em 5 trechos de 1 minuto).

Comparagéo entre frequéncias de corte do sinal inteiro e segmentado
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Figura 5.1. Comparacéo entre as frequéncias de corte calculadas com todo o segmento
de 5 minutos (0) e com 5 trechos de 1 minuto (+) para os 17 voluntarios.
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Comparagao entre Ganhos DC do sinal inteiro e segmentado
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Figura 5.2. Comparacdo entre os ganhos calculados com todo o segmento de 5 minutos

(0) e com 5 trechos de 1 minuto (+) para os 17 voluntarios.

Foi observado que os resultados apresentam valores muito proximos na maioria
dos casos para as frequéncias de corte, enquanto que para os ganhos DC a dispersao foi
maior. Estas observacdes podem encontrar respaldo no fato de que as frequéncias de
corte foram inicialmente calculadas buscando-se a minimizacdo dos residuos entre a
m(t) original e a estimada, calculando-se posteriormente o ganho por regresséo linear.

Outros critérios objetivos de escolha poderiam ser utilizados, tais como a
minimizacdo da diferenca entre o tacograma real e o estimado, em vez da funcdo
moduladora. Este critério também poderia levar a resultados quantitativamente
diferentes.

Um modelo para a funcédo de transferéncia entre o sinal respiratério e o sinal RR
baseado em um filtro passa-baixas de 1% ordem pode ser insuficiente para explicar a
ASR. Portanto, o0 modelo deve ser aprimorado; possivelmente modelos de ordem mais
alta, com ndo linearidades e outros elementos devam ser incluidos. A abordagem para a
identificacdo da frequéncia de corte de H(s) poderia ser substituida por outra técnica,

como regressao linear, por exemplo.
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Embora os graficos comparativos entre as Densidades Espectrais de Poténcia
tenham sido analisados visualmente, houve interesse na quantificacdo da capacidade de
recuperacdo de frequéncia média do sinal real pelo modelo, na faixa de frequéncia de
interesse (0,15 Hz — 0,5 Hz). Assim, foram calculadas as frequéncias médias para o

sinal real e estimado, segundo a equagao 5.1.

[ f-P(F) df (5.1)

F =
[ P df

Onde F é a frequéncia média, P(f) é a densidade espectral de poténcia e f é a frequéncia.

Fest

Depois, foi estabelecida a relacéo ?(razéo entre a frequéncia média do sinal

estimado e do sinal real) e determinado o percentual do valor da frequéncia média do
sinal real recuperado pelo modelo na banda de frequéncia de interesse (0,15 Hz —

0,5 Hz). A Tabela 5.1 mostra estes valores percentuais para todo o grupo de voluntarios.

Tabela 5.1 — percentuais das frequéncias médias dos sinais dos 17 voluntarios
recuperados pelo modelo.

Voluntarios Percentual (%) Voluntarios Percentual (%) Voluntarios Percentual (%)
1 98,2 7 101,6 13 96,1

2 108,4 8 99,3 14 97,7

3 90,9 9 100,1 15 99,6

4 102,7 10 93,2 16 98,7

5 101,4 11 98,1 17 94,0

6 101,1 12 83,2

Estes resultados apontam para uma boa capacidade do modelo de detectar as
frequéncias médias dos voluntarios, na banda de frequéncias de interesse.

Embora a analise da variabilidade cardiaca possa ser usada como indice
preditivo de risco p6s-IAM ou neuropatia diabética (TASK FORCE, 1996), os
resultados estimados na modelagem parecem nédo ser apropriados para este tipo de
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andlise. Por exemplo, baseando-se no trabalho de BILCHICK e BERGER (2006), onde
foi realizado acompanhamento de pacientes pés-infartados, por um periodo médio de
2,5 anos, e foi mostrado que pacientes com SDNN <50 ms tinham mortalidade 5,3
vezes maior que aqueles com SDNN > 100 ms, pode-se estabelecer estes indices para 0s
voluntarios e comparar os resultados reais com o0s estimados. Observou-se que 0s
voluntarios 1 e 2 tiveram SDNN < 50 ms, enquanto os voluntérios 4, 10, 12, 16 e 17
tiveram SDNN > 100 ms. Isto contrasta com os valores estimados, onde 0s voluntéarios
1,2,5,9, 13 e 14 tiveram SDNN < 50 ms, enquanto apenas os voluntérios 10, 12 e 17
tiveram SDNN > 100 ms, evidenciando uma subestimativa deste parametro pelo
modelo. Esta subestimativa ocorreu em quase todos o0s parametros, para todos 0s
voluntarios, com excecdo da pNN50, que apresentou elevacdo para alguns voluntérios.
Uma analise plausivel seria que o modelo, enfatizando contribuicdes respiratorias,
tornasse mais evidente a modulacdo parassimpatica. Entretanto, esta conclusdo nao
encontra respaldo em outros indices tais como 0 RMSSD ou o SDSD.

Deve-se atentar para o fato de que os fatores levados em consideracdo para o
estabelecimento do modelo foram exclusivamente os relacionados ao processo
respiratério. Outros fatores, tais como pressao arterial sanguinea, fatores hormonais e
quimicos, entre outros, ndo foram contemplados nesta modelagem. Portanto, seria de se
esperar que o modelo ndo apresentasse todo o espectro da VFC, mas apenas aquela
porcéo correlacionada com as variagdes respiratorias.

A filtragem passa- altas no sinal real foi realizada com o intuito de se estimar 0s
parametros da VFC somente relacionados a faixa de frequéncia estimada pelo modelo,
ou seja, a faixa de HF. Filtrou-se a funcdo m(t) com um passa-altas de 1% ordem de
frequéncia de corte 0,15 Hz, e através da técnica de IPFM os tempos de ocorréncia dos

batimentos cardiacos deste sinal filtrado puderam entdo ser calculados. Depois, foram
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estimados os parametros no dominio do tempo, sendo entdo comparados aos parametros
estimados pelo modelo.

Os resultados apontam para uma aproximacgédo dos valores dos sinais filtrados
com o passa-altas em relacdo aos valores dos sinais estimados pelo modelo.

Alguns voluntarios apresentaram falha na deteccdo das ondas R, porém foram
em pequena quantidade e os batimentos puderam ser interpostos. No voluntario 10,
houve uma falha de detecgéo entre o 266° e 0 267° batimentos (intervalo de 1,9395 s);
no voluntario 12, entre 0 126° e 0 127° (1,7871 s), entre 0 218° e 0 219° (1,8184 s) e
entre 0 320° e 0 321° (1,9082 s); e no voluntario 13, entre 0 341° e 0 342° (5,4297 s) e
entre 0 342° e 0 343° (1,9922 s).

Os batimentos foram interpostos calculando-se o periodo cardiaco médio do
sinal inteiro do voluntario (média das diferencas dos tempos de batimento, incluindo os
intervalos andmalos) e dividindo-se o intervalo pelo periodo cardiaco médio, com
arredondamento para o inteiro mais proximo. Este calculo foi realizado para

estabelecimento do nimero de batimentos a ser interposto naquele intervalo.
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5.2 - Concluséo

Os resultados informam sobre a capacidade do modelo em simular parcialmente
a ASR no intervalo de frequéncias de interesse. A fungéo de transferéncia H(s) pode ser
estimada, bem como seus parametros G e f..O método utilizado para deteccdo dos
pardmetros do filtro foi considerado satisfatorio, porém outros métodos devem ser
testados visando ao aprimoramento do modelo.

As estimativas do pNN50 sugerem que o modelo recupera melhor as influéncias
parassimpaticas. Além disso, as estimativas das frequéncias médias apontam para a
capacidade do modelo de recuperar o sinal de VFC dentro da faixa HF. Entretanto,
embora tenha se comportado bem na faixa de frequéncias de interesse, 0 modelo néo foi
capaz de reproduzir as flutuagdes de base dos tacogramas. Uma proposta para correcdo
seria 0 uso de um periodo cardiaco médio variavel.

E necessario que novas analises sejam feitas a fim de que este modelo possa ser
aprimorado. Uma proposta plausivel seria usar filtros de ordem mais alta. A estimulacao
do filtro com um sinal de banda mais larga de frequéncias também poderia ser proposta
como um meio de analise da resposta desta funcdo de transferéncia.

O aprimoramento deste tipo de modelagem é necessario para que 0s parametros
fornecidos possam ser utilizados como indices para categorizagdo de individuos, como

saudaveis e patoldgicos, por exemplo.
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ANEXO |

Listagem do programa de simulacéo e recuperacdo de parametros em WinPython 2.7.5,

usando o modulo DOPRI5 ODE do pacote Scipy, processado em ambiente Windows 7

® (Microsoft, USA), de acordo com a simulacéo S3.

From scipy.integrate import ode,cumtrapz
fromscipy.interpolate import interpolate

def derivatives(t,states):
dm = (G * F — states[0]) / Tresp
dl = (1.0 + states[0]) / Taum
return [dm,dl]

1=0.0

m=0.0

Taum = 60.0/60.0 # Selected values: [1 s]
Presp=60.0/13.3 # Selected values: [4.5 s]
A=0.5*2.0*pi/Presp/2.0 # Tidal volume = 0.5
G = 2.0 # Selected values: [2.0]

Tresp = 1/0.2 # Selected values: [5.0]
t0=0

t1 =60.0

dt = 1.0/1000.0

statesO=[m, ]

r = ode(derivatives).set_integrator(‘dopri5’)
r.set_initial_value(states0, t0)
Mstates=zeros((1+int((t1-t0)/dt),len(states0)))
Flow=zeros((1+int((t1-t0)/dt)))
Vtime=zeros((1+int((t1-t0)/dt)))
tbat = array([0.0])
i=0
whiler.successful() and r.t < t1:
F=A*sin(r.t*2.0*pi/Presp)
Flowl[i]=F
Mstates[l,:]=r.y
Vtime[i]=r.t

73

r.integrate(r.t+dt)

ifr.y[1]>=1.0:
r.set_initial_value([r.y[0],0.0],t=r.t)
tbat=hstack((tbat,[r.t]))

i=i+1

g=find(tbat>t1/2.0)

tbat=tbat[q]

g=find((Vtime>=tbat[0]) * (Vtime<=tbat[-1]))
Vtime=Vtime[q]

Vtime=Vtime-Vtime[0]

Flow=Flow[q]

tbat=tbat-tbat[0]
Tm=(tbat[-1]-tbat[0])/(len(tbat)-1)
k=73rrange(0,len(tbat))
Vol=cumtrapz(Flow,axis=0,initial=0.0)*dt
S=interpolate.splmake(tbat,k*Tm-tbat,order=3)
Im=interpolate.spleval(S,Vtime,deriv=0)
m=interpolate.spleval(S,Vtime,deriv=1)
M=vstack((\VVol,Im,ones(shape(Im)))).T
B=reshape(m,(len(m),1))

I=len(m)

M=MT[int(1/10):,]

B=B[int(l/10):]

pars=inv(M.T.dot(M)).dot(M.T.dot(B))

print‘Simulated: G="+format(G,”.3f”)+\

¢ ; Tau="+format(Tresp,”.3f”)
print‘Estimates: G="+format(float(pars[0]/-
pars[1]),”.3f”)+\

¢ ; Tau="+format(float(1.0/-pars[1]),”.3f”)



ANEXO I - Gréficos de todos os voluntarios: tacogramas real e estimado; PSD real,
estimado e real filtrado (passa-altas em 0,15 Hz); coeréncia quadratica entre v(t) e m(t);

Histogramas.
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ANEXO IlI

Tabelas dos Parametros reais e estimados para todos os voluntarios.

Voluntarios RR +DP RR +DP Med [0,25 - 0,75] Med [0,25 - 0,75]
Real (s) Estimado (s) Real (s) Estimado (s)
1 0,82 £ 0,048 0,82 £ 0,033 0,82 [0,79 - 0,86] 0,82 [0,79 - 0,85]
2 0,65+ 0,015 0,65 + 0,006 0,65 [0,64 - 0,66] 0,65 [0,64 - 0,66]
3 0,73 £0,099 0,73 £ 0,081 0,73 10,65 - 0,82] 0,73 0,65 - 0,80]
4 0,90 £ 0,117 0,90 + 0,098 0,89 [0,79 - 1,00] 0,89 [0,81 - 0,98]
5 0,79 £ 0,052 0,79 £ 0,040 0,79 0,75 - 0,83] 0,79 [0,75 - 0,83]
6 0,84 £ 0,072 0,84 £ 0,054 0,83[0,78 - 0,89] 0,8310,79 - 0,88]
7 0,96 + 0,069 0,96 + 0,061 0,96 [0,90 - 1,01] 0,96 [0,90 - 1,01]
8 0,81 £ 0,100 0,81 + 0,069 0,80 [0,73 - 0,89] 0,81 10,75 -0,87]
9 0,81 + 0,056 0,81 £ 0,048 0,81[0,77 - 0,86] 0,81 10,77 - 0,85]
10 0,94+0,111 0,94 + 0,100 0,97 [0,86 - 1,03] 0,95 [0,85 - 1,04]
11 0,97 £ 0,068 0,97 + 0,055 0,97 [0,92 - 1,02] 0,97 [0,92 - 1,02]
12 0,78+0,138 0,78 £ 0,104 0,74 [0,67 - 0,89] 0,79 [0,68 - 0,88]
13 0,94 + 0,095 0,94 + 0,047 0,96 [0,88 - 1,01] 0,94 [0,90 - 0,98]
14 0,96 + 0,055 0,96 + 0,041 0,96 [0,91 - 1,00] 0,951[0,92 - 0,99]
15 0,89 + 0,068 0,89 + 0,055 0,89 [0,84 - 0,94] 0,88 10,84 - 0,93]
16 0,89+0,124 0,88 + 0,082 0,91 10,80 - 1,00] 0,89 10,80 - 0,95]
17 1,09 £ 0,187 1,08 £0,173 1,10 [0,90 - 1,26] 1,07 [0,91 - 1,25]

RRé o interval RR médio, DP é o desvio padrdo, Med [0,25 0,75] é a mediana e os percentis de 25% e 75% dos intervalos RR.
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Voluntérios SDNN SDNN RMSSD RMSSD SDSD SDSD pNN50 pNN50
Real (ms) Estimado (ms) Real (ms) Estimado (ms) Real (ms) Estimado (ms) Real (%) Estimado (%)

1 48,5 32,9 47,3 41,3 47,4 414 16,5 19,9
2 154 6,1 12,6 7,3 124 7,3 0 0

3 98,1 80,6 62,2 49,1 62,3 49,1 18,1 16,7
4 1154 97,4 125,6 108,9 1258 109,0 36,0 34,4
5 51,2 39,7 44,0 41,0 44,0 411 17,3 19,7
6 72,8 55,0 82,8 74,2 82,9 74,3 29,7 32,4
7 71,0 59,9 98,9 88,4 99,1 88,5 39,5 37,0
8 98,1 69,7 82,8 72,1 82,9 72,2 27,7 30,6
9 56,4 47,3 46,2 40,7 46,3 40,8 18,9 154
10 112,3 99,5 116,5 101,7 116,6 101,8 27,9 33,5
11 68,7 55,8 75,1 66,1 75,2 66,2 31,8 30,1
12 140,3 103,6 119,3 71,0 119,4 711 20,0 26,9
13 94,8 46,6 75,7 48,7 75,9 48,7 23,9 24,1
14 55,4 41,1 54,6 46,2 54,7 46,3 24,1 21,3
15 70,1 53,2 82,7 67,1 82,8 67,2 31,8 319
16 131,7 83,1 113,4 86,0 113,6 86,1 38,4 30,4
17 189,8 171,6 203,5 181,9 203,8 182,2 47,0 42,1

SDNN € o desvio padrdo dos intervalos RR, RMSSD ¢ a raiz quadrada da média quadratica das diferencas entre intervalos RR sucessivos, SDSD € o desvio padrdo das

diferengas entre intervalos RR sucessivos e pNN50 é o percentual de ocorréncia de diferencas entre intervalos RR sucessivos maiores que 50 ms.
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Voluntérios SDNN (ms) RMSSD (ms) SDSD (ms) NNS50 PNN50 (%)

1 31,6 39,4 39,4 39 10,8
2 8,9 10,6 10,6 0 0

3 62,5 48,4 48,4 55 12,2
4 87,8 102,3 102,4 129 36,2
5 34,4 35,5 35,5 23 59
6 52,8 71,6 71,7 111 29,4
7 57,4 85,8 86,0 106 34,9
8 60,2 63,7 63,8 101 25,6
9 40,1 36,0 36,1 34 8,6
10 83,8 99,4 99,5 82 24,0
11 50,4 62,4 62,4 81 24,8
12 90,8 85,5 85,6 73 18,4
13 59,4 70,8 70,9 66 19,3
14 37,3 43,1 43,1 52 15,5
15 53,4 70,0 70,1 85 23,7
16 89,7 103,0 103,2 101 27,6
17 140,5 166,3 166,6 98 33,0

Pardmetros no dominio do tempo para os sinais filtrados por um passa-altas com frequéncia de corte em 0,15 Hz.
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