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PROCESSAMENTO DE SINAIS DE IMPEDANCIA ELETRICA DO TORAX

Ronney B. Panerail,:ficardo Brand3o Barbosaz,
Antonio Giannella Neto, Walkyria M. Leit3o Tavares

RESUMO -~ Medidas continuas da impeddncia elétrica do térax refletem o
fluxo sanguineo instantaneo nas grandes artérias intratorécicas consti
tuindo-se em uma técnica promissora para avaliag3o ndo-invasiva da
fungdo ventricular e diagnéstico precoce de doengas cardiovasculares.
Na COPPE/UFRJ foi desenvolvido um instrumento para medig#o do sinal e
os primeiros estudos concentraram~se na determinagdo dos critérios
mais adequados para aquisigdo e processamento do sinal. Esta fase in-
clui a investigagdo dos efeitos introduzidos pela respiragdo e sua in
fluéncia sobre o sinal de origem cardiovascular. O mapeamento do si-

nal de impedincia na superficie anterior do térax mostrou que a ativi
dade cardiaca também pode ser detectada e deu subsidios para auxiliar
a interpretagdo da origem dos sinais detectados. Em pacientes com do-
enga coronariana, a primeira derivada do sinal apresenta um padrido

temporal. distorcido na fase inicial da sistole, que pode ser detecta-
do em repouso, tornando vidvel e atraente a aplicagdo do método na ro
tina clinica.

INTRODUGAO

Os diferentes tipos de tecidos que constituem o corpo humano apresentam re
sistividade elétrica distinta em fungdo da sua diferente constituig3@o histolégi
ca. Assim, enquanto o tecido adiposo possui resistividade de 2500 ohms-cm(Q-cm)
o misculo cardfaco apresenta-se com 750 f~cm e este valor cai para 150 §&~cm no
caso do sangue, o que pode ser facilmente compreendido pela presenga de eletré—
litos no plasma (Geddes e Baker, 1968). Da mesma forma que em outros métodos de
diagnéstico, como o raio-X e o ultra-som, por exemplo, uma diferenga nas proprie
dades fisicas dos tecidos pode ser explorada como uma técnica n3Fo-invasiva de
estudo dos sistemas biolégicos.

De forma mais geral, além da resistividade (R), componentes reativas (jX)
também estdo presentes no tecido biolégico sendo principalmente de natureza ca-
pacitiva (Xc). Desta forma, em cada frequéncia, o tecido & caracterizado por
sua impedancia elétrica, Z=R+jXc.

Conforme revisto por Geddes e Baker (1968), inidmeras aplica¢Bes tém sido
propostas para a utilizagdo de medidas de imped@ncia no estudo de sistemas
vivos. Alguns exemplos seriam: medida da atividade endécrina, bacteriolo-
gia, avaliagdo da fungdo respiratéria e detecgdo de tumores cerebrais. Uma
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classe especial de aplicagoes baseia-se na elevada condutividade do sangue
quando comparado aos demais tecidos,possibilitando a medida de variagoes no vo
lume das artérias e veias,o que ocorre a cada batimento cardiaco. Esta tecni-
ca, denominada pletismografia eletrica, separa a medida de impedancia em duas
componentes distintas: a meedbncza basal, Z, que representa o valor medio da
1mpedanc1a dos tecidos e AZ que & a componente pulsatil refletlndo as varia-
goes de volume induzidas pelo fluxo sanguineo. Em geral a varlagao maxima de
AZ e sempre menor do que 17 de Z,. Frequentemente utiliza-se a primeira der1va
da do sinal AZ, dZ/dt que se correlaciona diretamente com o fluxo sanguineo
pulsatil (Kubicek e col., 1966).

No estudo do sistema card1ovascu1ar, o sinal dZ/dt tem sido empregado fun-
damentalmente para a estimativa nao-invasiva do débito cardiaco que & a quanti
dade de sangue que os ventriculos 1mpu151onam para a c1rculagao a cada minuto.
Embora este parametro seja de vital importancia para a avaliagcao clinica da
fungao ventr1cu1ar, nao esgota as possibilidades de outras 1nformagoes serem
extraidas do padrao temporal de dZ/dt. Dentro desta perspectiva, o Programa de
Engenharia Biomedica da COPPE/UFRJ tem investigado as propriedades do sinal
dz/dt, procurando caracterizar o seu padrao temporal em individuos normais, e
sua modificagao por patologias cardiacas como seria o caso da doenga coronaria
na.

AQUISICAO DO SINAL

Dentre os varios esquemas possiveis para a medlgao de impedancias b1olog1
cas, o que apresenta resultados mais satisfatorios & a tecnica tetrapolar. Nes
te caso dois eletrodos sao utilizados para injetar corrente eletrxca senoidal
de amplxtude constante e outros dois eletrodos detectam a tensao desenvolvida
na regiao em estudo. Com isto obtem-se uma distribuicao de corrente mais uni-

forme entre os eletrodos de tensao e evita-se a polarizagao dos mesmos pela
corrente aplicada, como seria o caso de um esquema bipolar (Geddes e  Baker,
1968). Uma vez que a excitabilidade dos tecidos nervosos e musculares decai

com a frequencia da corrente aplicada, frequencias acima de 10 kHz tem sido em
pregadas com intensidades abaixo de 5 mA.

Para desenvolver estudos nesta area, um instrumento foi projetado e cons-
- . :
truido, de acordo com o diagrama de blocos da Figura 1.

0 gerador de corrente permite a utilizagao de intensidades de corrente de
200 LA ate 8 mA numa frequencia de 40 kHz. O objetivo de se dispor de corren-
tes mais elevadas € a eventual utilizagao do instrumento em estudos da_ circula
gao periferica (Soares Filho e col. 1982). Dois canais independentes sao forne
cidos para a detecgao do sinal. Os pre-amplificadores diferenciais apresentam
rejeicao de modo comum acima de 110 dB em 60 Hz. O filtro notch—in centrado em
40 kHz eleva o ganho AC para 5000x e elimina interferencias de alta-frequeéncia.
A faixa passante para o sinal AZ, determinada pelos filtros passa~baixas e pas
sa-altas, & de 0.1 a 30 Hz. A impedancia basal tem faixa passante entre DC e
1 Hz.

Conforme pode ser depreendido do diagrama da Figura 1, o equipamento permi
te tambem a mediqao do eletrocardiograma (ECG) sem a necessidade de eletrodos
adicionais. Neste caso o sinal de ECG pode ser detectado sobre os eletrodos de
corrente ou em um dos canais de AZ. Sua faixa passante pode ser selec1onada em
0.1 ou 0.5 ate 100 Hz.
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Para permitir a correlagdo do sinal dZ/dt com os eventos do ciclo cardia-
co, um amplificador de sons cardiacos também foi introduzido fornecendo uma
versao aproximada do fonocardiograma (PCG) a partir de microfones de eletreto
de muito baixo custo. Duas faixas passantes podem ser selecionadas: 40 ou 80Hz
a 250 Hz.

Embora nao esteja representado na Figura 1, o instrumento para medigao de
impedancias biolbdgicas inclui também um circuito calibrador que substitui o pa
ciente por um resistor de 20 Q (Z,) sobre o qual pode-se produzir uma variagao
de 0.1 Q (AZ).

A Figura 2 ilustra o produto final obtido que apresenta dimensoes de 15,5
x 29,5 x 29,3 cm. Detalhes sobre os circuitos utilizados foram fornecidos ante
riormente (Panerai, 1979), referentes a uma versao preliminar do mesmo instru-
mento.

Em todos os estudos descritos a seguir,foi empregada corrente de 200 pA e
uma versao anterior do mesmo instrumento com um unico canal de impedancia. Os
sinais AZ, Z, e ECG foram continuamente gravados em fita magnetica e transferi
dos para um computador digital (PDP-12 ou PDP-11) com uma frequéncia de amos-
tragem de 200 Hz/canal. O sinal dZ/dt foi calculado por metodos numericos, a-
traves da formula (Southworth e Deleeuw, 1965):

_ AZ(n-2) - 8 AZ(n-1) + 8 AZ(n+l) - AZ(n+2)
12 At

Z(n) 1]

aonde Z(n) representa a versao discreta do sinal dZ/dt e At & o intervalo de a
mostragem (5 mseg).

Um resultado tipico do calculo numeérico de dZ/dt & apresentado na Flgura
3. Nesta medigao os eletrodos de corrente foram colocados em torno do pescogo
e envolvendo o abdomen. Os eletrodos de tensao sao do tipo ECG, localizados so
bre o apendice xifoide e no 29 espago intercostal esquerdo (Souza, 1980). O pa
drao obtido para dZ/dt estd de acordo com os resultados de outros pesquisado-
res, sendo sempre possivel identificar as ondas A, B, X, Y, O, Z pesquisadas
por Lababidi (1970), utilizando um diferenciador analagico para obter dZ/dt.

A Figura 3 permite tambem a visualizacao de um problema critico na tecnica
de impedancia toracica: existe uma variabilidade consideravel no padrao de dZ/
dt de um batlmento para outro o que pode ser parc1a1mente explicado pela influ
encia da respiracao, conforme pode ser visto na oscilagao lenta do 51na1 Az,
Desta forma, para a caracterizagao do padrao temporal de dZ/dt e necessario le
var em con31deragao esta variabilidade e estabelecer os critérios adequados pa
ra a obtengao do sinal e eliminagao de interferencias.

VARIABILIDADE DE MEDIDAS DE IMPEDANCIA TORACICA

Tipicamente a amplitude do sinal AZ e de 0,2 Q. Uma vez que a corrente in-
jetada e de 200 pA, a tensao captada pelos eletrodos de potencial & de somente
50 UV, o que mostra a dificuldade de se obter regiqtros do sinal de 1mpedanc1a
torﬁcica com boa relagao sinal-ruido. Alem disso,varias fontes de interferén-
cia estdao sempre presentes, como contragao muscular e mOV1mentaqao do pacien-
te, criando artefatos no sinal. Quando o interesse se prende a componente car-—
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dfaca do sinal, a respirag3o torna-se a maior fonte de interferéncia através
de dois mecanismos distintos: o efeito direto na impeddncia do térax, por alte-
ragdo do seu volume e conteddo gasoso e, indiretamente, por influenciar o re-
torno venoso e o débito sistélico (Robotham e col., 1978).

Diferentes enfoques podem ser adotados para caraterizar-se a variabilida
de de um sinal biolégico. No caso presente, uma vez que existe interesse no pa-
drdo temporal do sinal, procurou-se estimar sua flutuag3o determinando-se os

limites de confianga de cada amostra ao longo do ciclo cardiaco. O procedimen-—
to adotado estd representado na Figura 4.

Utilizando-se a onda-R do ECC como refer@ncia temporal, registros indivi-
duais de dz/dt com 256 amostras (1,28seg) foram sincronizados formando conjun-
tos, em média, com M = 34 sinais. Os sinais selecionados correspondem a bati-
mentos cardiacos com duragio aproximadamente igual (¥ 3%) ao intervalo modal
de toda populagdo de sinais de um mesmo individuo. Para cada amostra ao longo
da familia de sinais foi calculado o histograma que, ap6s alisamento e integra-
¢do, forneceu uma estimativa da fung3o de probabilidade para a amostra em ques-
tdo. Para facilitar a programag3o com inteiros no minicomputador PDP-12 (Digi-
tal, Corp.), os limites de confianca de 3% e 97% foram identificados na curva
de probabilidade. Este procedimento foi repetido para todas as 256 amostras que
compdem o sinal, fornecendo assim sinais de limites de confianga superior (97%)
e inferior (3%) conforme representado na Figura 5 para um individuo normal. Em
cada caso a média coerente dos sinais selecionados também foi calculada.

A variabilidade média para o ciclo completo foi calculada como:

T
vRM = L €g, ()dt -100% l2]
T Zp
0
onde VRM significa variabilidade relativa média. T é o intervalo R-R modal,
Z_ o valor de pico do sinal dZ/dt médio e 894(t) é o sinal correspondente ao

intervalo de confianga de 94%, obtido pela subtrag@io dos sinais limite de confi
anga inferior e superior. Conforme observado na Figura 5, €94 (t) é aproximada-
mente constante ao longo do ciclo cardfaco e, desta forma, VRM expressa a varia
bilidade tipica que pode ser obtida em cada amostra como um percentual do  va-
lor de pico de dZ/dt.

0 método adotado para estimar-se a variabilidade do padr3o de dZ/dt, atra-
vés do cdlculo dos limites de confianga, simplifica o trabalho computacional
(no PDP-12 ou em microcomputadores) e, de maior importancia, ndo exige hipSte-
ses limitantes sobre a distribuig3o de probabilidade do ruido. No entanto, uma
vez que somente um nimero limitado de formas de onda contribuem para a cédlculo
dos limites de confianga, uma simulagdo foi elaborada em um computador B6700
para avaliar-se a precis3o dos resultados obtidos. O procedimento representado
na Figura 4 foi implementado exatamente como no PDP-12, operando-se somente.
com 12 bits. Conjuntos de 4 a 32 sinais com 256 amostras de ruido branco gaus-
siano ou uniformemente distribuido foram gerados 20 vezes e o valor médio e
desvio padr3o da VRM foi determinada. Em conjuntos com 32 sequéncias verificou-
se que a VRM é subestimada em 2% tanto para ruido com distribuig3o gaussiana
como uniforme. No entanto o primeiro tem maior coeficiente de variagio (0,77%)
do que o segundo (0,28%). Mesmo que a estimativa da VRM envolva somente 16 for
mas de onda, verifica-se uma precis3o aceitdvel: para ruido gaussiano a VRM ¢
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subestimada em 5,37 e para distribuigao uniforme esta diferenga e de 4,2%.

Embora a VRM seja um valor medio, & importante enfatizar-se que na maioria
dos individuos estudados observa-se uma variabilidade quase constante ao longo
do cxclo cardiaco. A conclusao decorrente do exercicio de simulagao descrito a
cima, e que o metodo proposto para avaliar-se a variabilidade de dZ/dt fornece
uma precisao aceitavel desde que se utilizem mais do que 16 sinais, supondo—se
que a distribuigao do ruido nao seja muito diferente do caso gaussiano ou uni-
forme. Na realidade, os histogramas observados para varias amostras como na Fi
gura 4 apresentam um formato gaussiano.

Os valores obtidos para a VRM serao discutidos a seguir em conjunto com o
estudo dos efeitos da respiragao.

EFEITOS DE MANOBRAS RESPIRATORIAS

A influéncia da respiragao sobre o padrao temporal de dZ/dt e sua variabi-
lidade foi investigada em 10 individuos normais com 1dades entre 17 e 47 anos.
0 protocolo adotado cothltu1u na real1za§ao de cinco apneéias pos-inspiratorias
alternadas com cinco apneéias pos-expiratorias permitindo-se tempo suficiente
para o paciente descansar entre as manobras. Na parte final do experimento foi
feito um registro dos sinais por 10 minutos com o voluntario respirando normal
mente. Neste estudo os eletrodos foram posicionados da mesma forma que no re-
gistro da Figura 3 (Souza e Panerai, 1981).

A figura 5 representa os resultados obtidos para o paciente n° 8 e que sao
t1p1cos para a amostra estudada. Observa-se que a variabilidade e m1n1ma duran
te apnela pos—expiratoria (VRM = 22,78 ,6%), seguindo-se a apnéia pos- 1nsp1-
ratoria (28,8 + 11,2%) e a resplragao normal (36.5 + 9.3%). Durante respiragao
normal, quando os batimentos sao tomados sequenc1a1mente, sem selegao de acor~
do com a frequencia cardiaca modal, a VRM & de 50,1 + 17,4%. Estes valores sao
todos significativamente diferentes (p<0.05).

De grande interesse € o padrao temporal da media coerente de cada uma das
situagoes analisadas. Em 7 dos individuos estudados, o sinal dZ/dt médio & di-
ferente durante apnéia pos—expiratoria e pos-inspiratoria, pr1nc1palmente du-
rante a diastole. Por outro lado, em 8 de 9 pac1entes, o padrao temporal Obtl—
do durante tesplragao normal (com e sem selegao por frequenc1a cardiaca) e se-
melhante ao que e observado durante apnela pos-— explrator1a, conforme pode-se
observar na Figura 5. Este resultado tem importancia na elaboragao dos proced1
mentos a serem adotados para estudos futuros, envolvendo a técnica de impedan-
cia toracica. Pela sua reduzida variabilidade a apnéia pos-expiratoria repre-
senta a s1tuagao ideal para_ captagao do sinal. No entanto, inumeras situagoes
existem nas quals isto n3o & possivel como, por exemplo, em recem—nasc1dos, du
rante exercicio, ou em pac1entes em estado cr1t1co. 0 que foi aqui observado &
que nesses casos a utilizacao do método a1nda e v1ave1 reg1strando-se o sinal
durante respirag¢ao normal e recorrendo se a cperagao de media coerente para e-
11m1nagao da componente respiratoria. Utilizando-se os valores de VRM obtidos
é possivel estimar-se (Souza e Panerai, 1981) que, para um nivel de confianga
de 957, aprox1madamente 25 formas de onda devem eutrar na media para apneias
pos—expiratorias e cérca de 60 no caso de resplragao normal, com batimentos se
lecionados de acordo com a frequencia cardiaca modal.

Os resultados acima correspondem a sinais dZ/dt medidos com eletrodos de
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tensao colocados no precordlo. Conforme sera visto a segulr, dlferentes pa-
droes temporais de dZ/dt sao medidos em outras pos1goes no torax e e possivel
que suas variabilidades nao sigam os valores aqui obtidos.

MAPEAMENTO DO SINAL NA SUPERFICIE DO TORAX

Nyboer e col. (1970), Krohn e col. (1968) e,mais recentemente, Sakamoto e
col. (1979) mostraram que o sinal de impedancia, AZ nao & mondtono na superfl
cie do torax. Quando eletrodos circulares do tlpO utilizado para ECG sdo colo—
cados em diferentes p051goes do torax, o padrao temporal de AZ apresenta-se mo
dificado conforme seria de esperar-se pela origem fisica desses sinais. No en-
tanto, nenhum estudo sistematico foi desenvolvido sobre a variacao espacial de
AZ ou dZ/dt, ou tampouco a potencialidade desta linha de investigagao tem sido
reconhecida pelos pesquisadores da area. Um estudo preliminar neste sentido
foi desenvolvido estudando~se individuos normais, em repouso, na posigao supi-
na.

Uma vez que equipamentos para medidas multi-eletrodo nao sao disponiveis,
no caso de impedancias biologicas, esta investigagao foi realizada com um Gni-
co eletrodo explorador colocado sucessivamente em uma das 30 posigaes conven-—
cionadas sobre o torax anterior, conforme ilustrado na Figura 6. Um eletrodo
de referencia foi sempre mantido proximo ao umblgo, 3 cm acima do eletrodo in-
ferlor de corrente. Em cada uma das 30 posigoes a medigao foi realizada duran-
te apnéia pos-expiratoria, a partir dos resultados obtidos anteriormente.

Em um computador PDP-12 o histograma de intervalos R-R foi obtido para to-
dos os batimentos cardiacos registrados nas 30 apneias., Apos identificar-se a
frequancia cardiaca modal, a media coerente de 4 sinais foi calculada para ca-
da posigao. Este numero representou um compromisso entre o numero ideal de for
mas de onda para o calculo da média e o espalhamento de frequenc1as cardiacas
obtidas nas 30 intervengoes. Para melhorar-se a relagao sinal-ruido, todas as
formas de onda foram visualmente inspecionadas antes do calculo da média coe-
rente e substituidas no caso de artefatos ou ruido excessivo ser detectado.

Sete voluntarios normais com idades entre 18 e 47 anos foram estudados.Uma
vez que as medicoes foram sempre realizadas em relagao ao eletrodo de referen-
cia, diferencas locais normalizadas foram calculadas como:

iLi _ _(dz/dv)i - (dz/dt)j

I3l
Zoi - Zoj

-
!
e

52,3 .... 30
+ 6

Sendo as posigoes j = 31, 32 ... 36 estipuladas como referéncia, e com va-
riagoes de impedancia nulas.

A Figura 7 mostra o conjunto_de sinais Z, obtidos para um individuo, e que
e 11ustrat1vo dos demais. O padrao temporal do sinal varia consideravelmente
de uma pos1gao para a vizinha, mas na linha 1-6 esta variagao e bem menor ob-
servando-se um padrao temporal semelhante do que e obtldo com a der1vagao de
Kubicek (1966), na qual os eletrodos de potencial sao tambem continuos e ficam
imediatamente abaixo do eletrodo de corrente no pescogo e envolvendo a regiao
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eplgastrlch (Figura 6). Da Figura 7 depreende-se que uma grande quantidade de
informagoes & perdida quando utiliza-se somente a derivagao de Kubicek.

A interpretagao dos padrces de dZ/dt em diferentes posigoes do torax e sua
correlagao com os eventos do ciclo cardiaco necessitaria o registro simultaneo
de pressoes e fluxos nas grandes arterias e camaras cardiacas. Dadas as difi-
culdades metodologicas deste tipo de estudo no ser humano, pode-se recorrer,
alternativamente, para 1nformagoes indiretas disponiveis na literatura que aju
dem a elucidar a origem dos fenomenos observados.

A varlagao espacial do sinal Zi (equagao |3|) & mais convenientemente v15u
alizada utilizando-se graficos tri-dimensionais para cada 1nstante de tempo ac
longo do ciclo. Para isto a matrix original 6x6 (Figura 6) & lnterpolada para
32x32, repetindo-se as amostras e alisando~as com um filtro do tipo media mo-
vel com 5 elementos, fazendo com que as amostras or1g1na1s nao sejam alteradas
(Panerai e Giannella, 1982). A Figura 8 apresenta superficies de Zj, para 6 ins
tantes_ de tempo bem caracterlstlcos, 1nd1cados pela barra vertical no 51na1
dZ/dt a direita de cada grafico. Aclma, ea _esquerda, observa-se a variacao es
pacial no instante correspondente a contragao atrial. As deflexoes para cima
correspondem a redugoes de impedancia e portanto um influxo de sangue enquanto
que aumentos da impedancia local, significativos de um efluxo sanguineo da re-
giao, sao representados como deflexces para baixo. Na sistole atrial portanto,
observa-se efluxo na regiao clavicular (p081goes 1-6) o que pode representar
esvaziamento do atrio e tambem fluxo reverso para as veias cava e pulmonar.Por
outro lado, ev1denc1a—se o enchimento ventrlcular na regiao precordlal 0 ins-
tante seguinte a dlrelta, coincide com o inicio da fase de eJegao rapida. Ob-
serva-se influxo na regiao aonde estaria a crogca da aorta e também aumentos de
1mpeddnc1a na regiao precordial o que sugere a sensibilidade do metodo a varia
coes do volume ventricular. Na linha do meio,a esquerda,o sinal ZL e plotado
no instante correspondente do seu valor de pico, que ocorre na fase 1ntermedla
ria entre ejegio rapida e lenta (Lababidi e col., 1970 ; Karnegls e Kubicek,
1970). A maior taxa de variagao de dZ/dt & obtida na regiao clavicular, enquan
to que no precordlo acentua-se a presenca de um vale significativo do efluxo
ventricular que esta ocorrendo. Este resultado mostra que com a derivagao de
Kubicek mede-se principalmente o fluxo sanguineo nas grandes arterias (subcla-
vica, carotida, etc.) havendo pouca influencia do volume ventricular (Geddes e
Baker, 1972). CorrelagSes semelhantes podem ser estabelecidas para as tres fa-
ses segulntes envolvendo a ejecao lenta, fechamento da valvula aortica e ench1
mento rapldo. 0 unico resultado que nao pode ser convenientemente explicado e
a elevagao obtida na eJegao lenta (meio, a direita). Embora os demais volunta-
rlos apresentem consideravel variabilidade nas variagoes espaclals, esta eleva
gao foi sempre detectada (Panerai e Giannella, 1982). Possiveis expllcagoes se
riam a movimentagao do lobo inferior do pulmao esquerdo ou uma distorgao in—
troduzida pela normalizagao por Zp na equagao |3|

0 metodo adotado para captacgao do sinal em diferentes p051goes na superfi-
cie do torax pode ser crltlcado, uma vez que de um batimento cardiaco para ou-
tro podem ocorrer alteragoes substanciais nos parametros cardiovasculares como,
por exemplo, na frequencxa cardiaca, pressao arterial e debito cardlaco. No en
tanto, com o paciente em repouso e em decubito, o debito mantém-se estavel
(Guyton, 1971). A frequeéncia cardiaca foi controlada, e os estudos sobre a va
riabilidade de dZ/dt apresentados anteriormente (Figura 5), mostram que em ap
neias pos—expiratorias o_ sinal e bastante repetltlvo durante intervalos de tem
po semelhantes ao necessario para a coleta dos sinais no mapeamento do torax.
Além disso, a repetibilidade de resultados obtida entre diferentes individuos
indica que, no caso presente, a amostragem de diferentes batimentos cardiacos
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ndo introduz uma deformagdo nos resultados. Evidentemente, o futuro desta li-
nha de trabalho depende do desenvolvimento de um instrumento capaz de amostrar
simult&neamente 30 ou mais canais de impedéncia, permitindo assim estudos no
préprio ambiente hospitalar.

IMPEDANCIA TORACICA NA DOENCA CORONARIANA

Embora vdrios estudos de casos isolados mostrem que o sinal dz/dt reflete
anormalidades do sistema cardiovascular, até o presente, poucos estudos clini-
cos tem sido desenvolvidos envolvendo populagBes de pacientes bem definidos.
Pela origem fisica do sinal dZ/dt pode-se esperar que defeitos congénitos, val-
vulares, arritmias e aneurismas possam ser detectados e diagnosticados pela
cardiografia de impeddncia. No entanto, essas patologias jd4 s3o rotineiramente
diagnosticadas por métodos clédssicos, como a eletrocardiografia e a  ecocardio-

grafia, por exemplo. Por outro lado, o Gnico método n3o-invasivo que tem sido
mais amplamente explorado para o diagnéstico de doenga coronariana é o ECG de
esforgo, que tem sensibilidade limitada a 80% (Philbrick e col. 1980). Uma vez
que o ECG reflete somente os eventos eletrofisiolégicos do ciclo cardiaco, al-
teragGes hemodinfmicas devidas & isquemia do ventriculo esquerdo podem se fa-

zer aparentes no tragado de dZ/dt, e esta possibilidade foi investigada buscan-
do-se assim uma forma de complementar as informagBes obtidas com o ECG de es-
forgo e melhorar o diagnéstico precoce da doenga coronariana.

Devido as dificuldades introduzidas pelo exercicio no que diz respeito a
estabilidade do contato pele-eletrodo, a derivag¢3io de Kubicek foi adotada (Fi-
gura 6) considerando-se também sua larga utilizag@o por outros pesquisadores.
Medig¢Ses continuas de AZ, Z, e o ECG foram obtidas em 28 pacientes com idades
entre 25 e 67 anos em repouso e durante exercicio em bicicleta ergométrica. 0
esforgo submdximo foi obtido seguindo-se um protocolo com cargas crescentes em
3 etapas distintas. A gravagdo dos sinais acompanhou a fase de recuperagio até
10 minutos apds a interrupgdo do exercicio, mantendo-o o paciente sentado na
bicicleta.

De acordo com o resultado do teste eletrocardiogrdfico e da  cineangiocoro-
nariografia os pacientes foram classificados em 4 grupos: A) cinco voluntdrios
normais com laudo ECG negativo para doenga coronariana (30,8 + 5,4 anos); B)
seis pacientes sintomdticos com laudo ECG negativo para doenga coronariana
(49,7 + 10,3 anos); C) sete pacientes sintomiticos com laudo ECG positivo ou al-
terado para doenga coronatriana (51,3 + 10,7 anos); D) dez pacientes com obstru-
¢do coronariana comprovada por cineangiocoronariografia e com laudo ECG positivo
ou alterado para doenga coronariana (56,9 + 8,9 anos).

Devido ao grande volume de dados disponiveis para cada paciente, a andlise
foi limitada a apenas 4 fases distintas do teste ergométrico: Fase I) Paciente
em repouso, posigdo supina; II) Repouso, sentado na bicicleta ergométrica; III)
Recuperagdo imediata do esforgo submdximo (0-1 min); IV) Recuperagdo tardia
(10 min). De acordo com o mesmo procedimento apresentado anteriormente, para
cada fase foi obtida a média coerente de AZ, para batimentos selecionados pela
frequéncia cardfaca modal. O sinal dz/dt foi obtido pela equagdio |1| e ,limita-
do a 14 Hz com um filtro digital passa-baixas, do tipo Butterworth, de 4 or-
dem. Os padrdes temporais resultantes para a fase II sdo apresentados na Figu-
ra 9. O paciente n® 9 (grupo B) apresentou um padr3o andmalo em todas as fases,
que n3o pode ser explicado pelos dados disponiveis, e ndo foi considerado no
processamento subsequente destes sinais.
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A anilise visual das formas de onda da Figura 9 ndo mostra diferengas mar-
cantes entre os pacientes dos quatro grupos considerados. Este reconhecimento
fica bastante dificultado pela grande variabilidade de padrdes entre pacientes.

Trés enfoques diferentes foram seguidos na tentativa de extrairem-se dos si~
nais dZ/dt eventuais caracteristicas devidas 2 doenga coronariana: i) extragdo
de pardmetros, ii) andlise do padrdo temporal, iii) andlise dos residuos da

média coerente.

No primeiro caso, 13 diferentes pardmetros foram obtidos em cada sinal
dZ/dt médio de um paciente nas 4 fases do teste (Barbosa, 1983). Estes parame-
tros procuraram refletir as amplitudes e intervalos de tempo das ondas caracte
risticas do padr3o dzZ/dt (Lababidi e col. 1970). A anilise estatistica desses
par@metros indicou vérias diferengas significativas entre os 4 grupos de pa-
cientes mas em apenas algumas fases do exame. O resultado mais consistente foi
o tempo de ejegdo ventricular esquerdo (LVET) (Sheps e col. 1982) que apresen-—
tou-se significativamente prolongado em pacientes com doenga coronariana confir
mada ou suspeitada (C+D). Esta diferenga foi bem estabelecida nas fases II, III
e IV (Teste-t, p<0,01).

A andlise do padrio temporal do sinal dZ/dt procurou verificar se, em al-
gum instante ao longo do ciclo cardfaco, existem diferengas significativas na
amplitude dos sinais entre os grupos (A+B) e (C+D). Para cada amostra ao longo
do ciclo cardiaco foi determinado o limiar para o qual o produto sensibilidade
x especificidade é mdximo (Rossing e Hatcher, 1980). Na fase II obtiveram-se
os resultados apresentados na Figura 10. Observa-se que 10 mseg apés a ocorrén
cia da onda R do ECG, obtém-se uma separagdo entre os dois grupos com sensibi-
lidade de 94,47 e especificidade de 90,4%. Este resultado é indicativo de uma
excelente potencialidade de dZ/dt vir ser utilizada no diagnéstico n3o-invasi-
vo de doenga coronariana.

A terceira técnica utilizada procurou explorar o afastamento de cada pa-
ciente do sinal médio de toda a populagdo em cada fase do teste ergométrico.
Neste caso os sinais foram sincronizados pelo instante de pico calculando-se a
média coerente inter—pacientes e os sinais residuos como a diferenga entre si-
nais individuais e a média total. A média espectral dos residuos (Barbosa e
col., 1983) forneceu os padrdes representados na Figura 1l para as 4 fases dis
tintas novamente agrupando-se 0s pacientes com ECG normal (A+B) e os com indi-
cagdo de doenga coronariana (C+D). Nas fases I, II e IV nota-se uma diferenga
marcante no padr3o médio entre os 2 grupos pela presenga de um pico, negativo
(A+B) ou positivo (C+D), na fase inicial da sfstole. Curiosamente na fase III,
de recuperagd@o imediata do exercicio, o padrdo resultante é o mesmo para o0s
dois grupos. Este resultado, mostrando diferengas entre os 2 grupos na fase ini
cial da sistole, estd de acordo com o que foi obtido pela andlise do limiar 6ti
mo (Figura 10). Um re-exame da Figura 9 realmente indica que pacientes dos gru
pos C e D apresentam uma distorg3o, ou mesmo um pico adicional da fase sistéli--
ca ascendente, enquanto que esta deformagdo ndo esti presente, em geral, para
pacientes dos grupos A e B. No entanto este critério falha para 2 pacientes do
grupo B (cuja histéria clinica sugere a possibilidade de isquemia subendocdrdi
ca) e tem gradagdo bastante variivel em pacientes dos grupos C e D. Consideran-
do-se portanto as dificuldades de uma avaliag3o puramente visual face aos resul
tados apresentados nas Figuras 10 e 11, destaca-se a importéancia de utilizarem—
se técnicas de processamento para melhorar a discriminagfo da manifestagdo da
doenga coronariana na forma de onda de dZ/dt. Outras possibilidades que estdo
sendo exploradas no momento € o emprego de filtros casados e a andlise pela
técnica de componentes principais (Pereira, 1983).
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0 padrao temporal anormal, observado em pacientes com 1nd1cagao de doenga
coronariana, pode ser relacxonado aos eventos do ciclo cardiaco, assim como
o seu desaparecimento com o exercicio (Barbosa, 1983). Embora a populagac estu
dada seJa ainda muito reduzida para conclusces definitivas, os resultados obti
dos sao bastante promlssores uma vez que mesmo em repouso (Fase II) pode-se de
tectar as alteragoes induzidas pela doenga coronariana. Estudos futuros sao ne
cessarios nao so para confirmar os achados atuais mas pr1nc1palmente para veri
fxcar a precisao do metodo em relagao a outros procedxmentos diagnosticos dis—
poniveis para a mesma finalidade.

CONCLUSAO0

De origem relativamente recente (Nyboer e col. 1970), a tecnxca de
1mpedancla toracica tem tido sua 1mp1ementagao clinica dificultada por inume-
ros fatores destacando-se a sua orlgem multlvarlavel (Sakamoto e Kanai, 1979),
variabilidade, 1nterferenc1a da respiragao (Souza e Panerai, 1981) e baixa es-
pec1f1c1dade anatomica. Neste contexto procurou-se mostrar a utilidade de téc-
nicas de processamento digital de sinais na melhoria da relagao sinal-ruido,ma
peamento e reconhecimento de padroes quando apllcadas ao sinal dZ/dt. Mesmo
que em estag1os posteriores, de 1mp1ementagao c11n1ca do método, axnda se faga
necessario o processamento digital do sinal,isto @ viavel com o emprego de mi-
croprocessadores mantendo-se o seu custo total ainda abaixo de outras tecnicas
de diagnostico como radioisotopos e o scanmer de ultra-som em tempo real.
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do torax utilizando dois canais para AZ e Zy, captagao slmultanea do ECG e registro

de fonocardiograma (PCG). H.P.
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Figura 2. Equlpamento desenvolvido para medlgao de lmpedanmas
bmloglcas observando-se os controles de calibragao
nao incluidos no diagrama da Figura 1.
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Figura 3. Registro tipico de AZ, dZ/dt e ECG plotados a partir de dados
armazenados em computador com uma frequencia de amostragem de
200 Hz. As ondas assinaladas (A, B, X, Y, 0, Z) correspondem
a denominagao de Lababidi e col. (1970).
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anterior do torax. "P" representa o eletrodo explorador e "R" & a referéncia. Em
tracejado, os eletrodos de tensao adotados para o estudo de pacientes com doenga
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Figura 7. Resultado tipico para o sinal Zf, (vide texto) correspondentes as posigoes de
1 a 30 indicadas na Fig. 6. As posigoes 31-36 estao ao nivel do eletrodo de
referencia.
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