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RESUMO

COSTA, Taisa Daiana da. Sistema para sincronizacdo automatica de estimulacéao
elétrica no tratamento de insuficiéncia respiratdria em pessoas com lesdo
medular. 2015. 111 f. Dissertacdo — Programa de Pds-Graduacdo em Engenharia
Elétrica e Informatica Industrial, Universidade Tecnolégica Federal do Parand,
Curitiba, 2015.

A insuficiéncia respiratéria gerada pela lesdo medular, em pessoas com tetraplegia e
paraplegia toracica alta, tem sido uma das principais causas de morte desses
individuos. A paralisacao, total ou parcial, dos musculos abdominais e do diafragma
dificulta a producéo de tosse e diminui o volume corrente da ventilagdo. Este problema
pode ser amenizado por meio do tratamento com estimulacdo elétrica funcional
transcutanea (EEFT), na musculatura diafragmatica e abdominal, sincronizada com a
respiracdo espontanea. Poucos estudos tém sido direcionados a esta area e foi
constatado que € de grande interesse cientifico que seja desenvolvido um sistema
capaz de automaticamente sincronizar a estimulagcdo elétrica com os eventos de
inspiracdo (estimulacao diafragmatica) e expiracéo (estimulacdo abdominal). Por isso,
nesta dissertacdo, desenvolveu-se um sistema de aquisi¢cdo de sinal respiratério e
deteccado dos eventos de inspiracao e expiracao para sincronismo da EEFT durante a
respiracao tranquila. O sistema emprega uma cinta elastica acoplada a uma célula de
carga baseada em strain gauges para a aquisi¢ao do sinal respiratério. Um algoritmo,
baseado em andlise estatistica do sinal, foi desenvolvido para a detec¢éo das fases
de inspiracéo e expiracao.Testes foram realizados em oito voluntarios higidos. A cinta
foi posicionada na regido da ultima costela, e sinais foram adquiridos com o auxilio de
um osciloscopio digital. Um fisioterapeuta ajudou na analise dos sinais. Foi realizada
a contagem de inspiracdes e expiracdes detectadas corretamente. O resultado dos
testes alcancou a taxa de 82% de acerto na deteccdo dos eventos inspiratérios, e 96%
para os eventos expiratorios. Os resultados indicam que o sistema desenvolvido é
eficiente para a aquisicéo de sinais respiratorios e o algoritmo criado pode propiciar a
sincronizacédo da EEFT, com o paciente tratado em posi¢cdo quase estatica.

Palavras-chave: Estimulagdo Elétrica Funcional Transcutanea Sincronizada.
Musculatura Abdominal. Musculatura Diafragmatica. Insuficiéncia Respiratoria. Lesao
Medular.






ABSTRACT

COSTA, Taisa Daiana da. A system for automatic synchronization of electrical
stimulation in the treatment of respiratory failure in people with spinal cord
injury. 2015. 111 f. Dissertacdo — Programa de Pdés-Graduacdo em Engenharia
Elétrica e Informatica Industrial, Universidade Tecnolégica Federal do Parana,
Curitiba, 2015.

The respiratory failure, caused by spinal cord injury in people with high thoracic
paraplegia and tetraplegia, has been the major cause of death for those individuals.
The total or partial paralysis of the abdominal muscles and the diaphragm hinders the
production of cough and decreases tidal volume. This problem can be alleviated by
treatment with transcutaneous functional electrical stimulation (TFES), on diaphragm
and abdominal muscles synchronized with the spontaneous respiration. Few studies
have been conducted on this matter, and it was found that is of great scientific interest
the development of a system capable of automatically triggering the electrical
stimulation with inspiration (diaphragmatic stimulation) and expiration events
(abdominal stimulation). Therefore, in this work, a respiratory signal acquisition system
was developed for the detection of inspiration and expiration events for triggering the
electrical stimulation during quiet breathing. The system employs an elastic belt
attached to a load cell based on strain gauges for acquiring the respiratory signal. An
algorithm based on signal statistical analysis was developed for the detection of
inspiration and expiration events. Tests were carried out in eight healthy volunteers.
The belt was positioned at the last rib region, and signals were obtained with the aid
of a digital oscilloscope. A physical therapist helped in the analysis of the signals by
counting the inspiratory and expiratory events. The results reached the accuracy of
82% in the detection of inspiratory events, and 96% for expiratory events. The results
indicate that the developed system is effective for the acquisition of respiratory signals
and the created algorithm can provide synchronization of TFES with the patient in
quasi-static situation during treatment.

Keywords: Synchronized Transcutaneous Functional Electrical Stimulation.
Abdominal Muscle. Diaphragmatic Muscle. Respiratory Failure. Spinal Cord Injury.
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1 INTRODUCAO

1.1 CONTEXTUALIZACAO

Lesbes medulares ocorridas nos niveis cervicais ou toracicos (médio e alto)
podem provocar alteracdes significativas na mecanica ventilatoria, nos volumes de ar
inspirados e expirados, e nas capacidades e pressfes respiratérias (COSTA, 2005;
GOLLEE et al., 2008). E isso ocorre em virtude da mecéanica ventilatoria depender da
ativacdo coordenada de musculos especificos para a ventilacdo pulmonar, e estes sdo
ativados por impulsos nervosos que vém do cérebro, passando pela medula espinhal
(SILVERTHORN, 2010).

A principal causa de morte em individuos com tetraplegia e paraplegia toracica
alta, principalmente ap6s um ano de lesdo, € a complicacdo do sistema respiratorio
(CHENG et al., 2006; COSTA, 2005; GOLLEE et al., 2007; STANIC et al., 2000). A
paralisacdo ou enfraguecimento dos musculos auxiliadores da expiracao forcada
causam um decréscimo na velocidade e volume do fluxo de ar; com isso, o evento de
tosse € prejudicado, dificultando a retirada de secrecdes do organismo e aumentando
a chance de complicacdes respiratorias (GOLLEE et al.,, 2008; LANGBEIN et al.,
2001). Além disso, o enfraquecimento do diafragma, que é o principal musculo
inspiratodrio, traz a dificuldade de manter os niveis de oxigenacdo adequados para o
organismo (insuficiéncia respiratoria) (JORGE, 2009). Algumas das principais
complicacBes sdo a pneumonia, a atelectasia e a faléncia respiratoria (CHENG et al.,
2006; COSTA, 2005; WONG; SHEM; CREW, 2012).

Para insuficiéncia respiratoria leve, na qual o paciente consegue respirar sem
a necessidade de suporte ventilatorio em tempo integral, existem alguns tipos de
assisténcia além da ventilacao artificial, como exercicios para fortalecimento muscular
(CHENG et al.,, 2006; STANIC et al., 2000) e estimulagdo elétrica funcional
transcutanea (EEFT) (GOLLEE et al., 2008; JAROSZ et al., 2012).

A EEFT é uma técnica de reabilitacdo utilizada ha muitos anos para

tratamento de insuficiéncia respiratéria e desmame ventilatorio (JAROSZ et al., 2012;
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JORGE, 2009). Tal técnica tem por finalidade o aumento de for¢ca e resisténcia
muscular, o que melhora a respiracdo como um todo (GOLLEE et al., 2008). Em
individuos que possuem respiracdo espontanea, deve ser sincronizada com a
respiracdo natural para melhor aproveitamento da técnica (GOLLEE et al., 2008;
SANTOS, 2009). Stanic et al. (2000) estimularam os musculos abdominais em
sincronia com a expiracdo espontanea e obtiveram resultados significativos na
melhora da capacidade pulmonar.

Um sistema de estimulacao diafragmatica ideal deve produzir a inspiracéo por
meio da geragéo da presséo intratoracica negativa, imitando a ventilagao fisioldgica,
para melhorar o volume corrente (AVILA, 2001). O sistema de estimulagio elétrica
abdominal ideal deve fornecer estimulos durante a respiracéo tranquila, para melhorar
a forca e a resisténcia muscular, e durante o ato de tosse, para melhorar a habilidade
de limpeza das vias respiratérias e reduzir a incidéncia de complicacfes respiratérias
(GOLLEE et al., 2007).

Na pratica clinica, a sincronizacdo da EEFT pode ser feita de forma manual,
por meio de um acionador, no qual o profissional de saude ativa-o quando observa o
evento de inspiracdo ou expiracdo (dependendo do tratamento que est4d sendo
realizado). Porém, uma chave torna-se inviavel para periodos longos de estimulacao.
Um sistema automatico deve ser utilizado ao invés do manual, para assegurar que 0
estimulo seja aplicado nos momentos certos e evitar este trabalho arduo por parte do
profissional de saude, que pode utilizar seu tempo de forma mais produtiva (GOLLEE
et al., 2008). Porém, poucos sao os estudos realizados com o objetivo de sincronizar
a EEFT com os eventos naturais de inspiracao e expiracédo (JORGE, 2009).

1.2 OBJETIVOS

1.2.1 Geral

O objetivo geral deste trabalho foi desenvolver uma técnica de deteccéo
automatica das fases de inspiracdo e expiracdo da respiracdo humana, para que

possa ser aplicada ao sistema de sincronismo de um estimulador elétrico funcional.
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1.2.2 Especificos

Dentre os principais objetivos especificos, destacam-se:

1) Desenvolver um sensor para aquisicdo de sinal respiratorio, visando
detectar os eventos de inspiracao e expiracao;

2) Desenvolver um algoritmo para sincronizacao dos eventos de inspiracao e
expiracdo com um sistema de estimulagao elétrica;

3) Validar os sistemas de aquisicao e sincronizacao em testes de bancada;

4) Validar os sistemas de aquisi¢ao e sincronizacdo com voluntarios higidos.

1.3 JUSTIFICATIVA

De acordo com Jorge (2009), é de interesse cientifico que seja desenvolvido
um sistema eletrénico capaz de sincronizar um estimulador elétrico de dois canais
com as fases de inspiracdo e expiracdo, proporcionando, assim, a ativacdo dos
musculos diafragma e abdominal, respectivamente. Este sistema néo € interessante
apenas para pessoas com lesdo medular, mas também para pessoas com doenca
pulmonar obstrutiva crénica (DPOC), lesdo ou ressecc¢ao cirlrgica, comprometimento
das raizes por artrose cervical e submetidas a ventilacdo mecéanica prolongada.
Durante este projeto, ndo foram encontrados sistemas que realizam esta tarefa.
Existem somente os que se dedicam integralmente a um tipo de estimulagéo:
diafragmética ou abdominal.

Jorge (2009) aplicou EEFT sincronizada no musculo diafragma e constatou
um aumento da forca muscular diafragmatica em pessoas com DPOC. Além de
perceber que a estimulacdo nao interferiu nos sinais vitais de frequéncia cardiaca,
respiratoria e saturacdo de oxigénio, constatou que 0s pacientes que receberam o
tratamento ficaram mais preparados para enfrentar um programa de reabilitacéo
pulmonar que envolva condicionamento fisico, desta forma, reduzindo o niumero de
internamentos.

No trabalho desenvolvido por Nohama, Jorge e Valenga (2012), uma mascara

com sensor de temperatura foi utilizada para a detec¢ao da fase de inspiragao durante
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a respiragao tranquila, para a sincronizacdo de um estimulador elétrico no musculo
diafragma. Este sistema foi utilizado no tratamento de pessoas com DPOC sendo
verificada uma melhora na qualidade de vida e forga muscular respiratéria (JORGE,
2009).

Wehrle et al. (2001) desenvolveram um sistema baseado em sensores com
fibra Optica acoplado a uma cinta elastica, para detectar automaticamente a fase
inspiratoria durante a respiragao tranquila. Este sistema foi utilizado para a aplicagéao
da EEFT sincronizada em pessoas higidas, com o objetivo de avaliar
quantitativamente a variagdo da contratilidade diafragmatica; foi constatado que a
EEFT sincronizada potencializa o desempenho da fungdo diafragmatica (AVILA,
2001).

Gollee et al. (2007) desenvolveram um sistema para detectar a fase expiratéria
e estimular os musculos abdominais durante os eventos de tosse. Utilizaram um
sensor de fluxo de ar para a aquisicdo do sinal respiratorio. Foram realizados testes
em 4 pessoas tetraplégicas, e o resultado mostrou que a EEFT sincronizada na
musculatura abdominal melhora a fungao respiratéria, tanto na expiragao forgada,
quanto na tranquila.

Os sistemas existentes ainda possuem problemas a serem solucionados,
como por exemplo: no sistema com fibra 6ptica de Wehrle et al. (2001), houve o
inconveniente do risco constante de ruptura da fibra 6ptica, impedindo a portabilidade
do sistema para ambientes médico-hospitalares (AVILA, 2001); sistemas com
mascaras, como no trabalho de Nohama, Jorge e Valenga (2012) n&do sao confortaveis
e, de acordo com Gollee et al. (2007), os sensores dependentes do fluxo de ar na
regido bucal impedem outras atividades e ndo sdo adequados para serem utilizados
na pratica clinica.

Por isso, este trabalho consiste em um sistema que, diferentemente dos
sistemas encontrados na literatura, realiza a sincronizacdo dupla da EEFT. Sendo um
sistema portatil, com sensores ndo dependentes de fluxo de ar na regido bucal, e mais

adequado para uso na pratica clinica.
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1.4 ESTRUTURA DA DISSERTACAO

Esta dissertacéo esta organizada em seis capitulos. No Capitulo 2, apresenta-
se a fundamentacao tedrica com uma breve explicacdo sobre insuficiéncia respiratéria
gerada pela lesdo medular, estimulacdo elétrica funcional para reabilitacdo
respiratoria, revisdo da literatura sobre os sensores utilizados na deteccdo de sinais
respiratorios e algoritmos para sincronizacdo da estimulagdo com os eventos de
inspiracdo e expiracdo. O Capitulo 3 descreve a metodologia utilizada para o
desenvolvimento do protétipo e os testes para validacdo. No Capitulo 4, mostram-se
0s resultados obtidos a partir dos protocolos aplicados. No Capitulo 5, discutem-se 0s
resultados obtidos em relagéo aos trabalhos consultados na literatura e apresentam-
se sugestdes para trabalhos futuros. Por fim, o Capitulo 6, resume-se as conclusdes

do estudo.



24

2 FUNDAMENTAGCAO TEORICA

Este capitulo visa fundamentar os principais conceitos relacionados ao
comprometimento mecanico ventilatorio ocasionado pela lesdo medular; apresentar a
EEFT sincronizada com a respiragcdo natural; expor 0os sensores encontrados na
literatura, que podem ser utilizados para detec¢do de sinais respiratorios, bem como
os algoritmos de sincronizacao dos eventos de inspiragao e expiracao. Por meio deste
capitulo espera-se a elucidacéo dos conceitos envolvidos e as tecnologias disponiveis

para o desenvolvimento de um sistema automatico de EEFT sincronizada.

2.1 LESAO MEDULAR

Uma méaquina maravilhosa, e ainda ndo compreendida totalmente, € o corpo
humano. Os sistemas comunicam-se perfeitamente como em uma coreografia, para
manter o organismo saudavel e realizar as atividades do dia-a-dia. Os cinco sentidos
auxiliam no reconhecimento do ambiente para a programacao das a¢fes necessarias
em cada situacdo vivenciada. Em um corpo saudavel, isso tudo ocorre de forma
tranquila; porém, apdés um acidente, a “coreografia” pode ser prejudicada de forma
irreversivel.

Dentre os acidentes possiveis, um dos mais preocupantes é a lesao medular,
porque a musculatura utilizada para a tomada de acgdes, e as terminacdes nervosas
sensitivas da pele comunicam-se com o cérebro por meio da medula espinhal. Desta
forma, ndo apenas o0s aspectos motores, como também o0s sensitivos podem ser
alterados permanentemente se a medula espinhal sofrer alguma lesdo (COSTA, 2005;
KIRSHBLUM et al., 2011). Geralmente, as lesdes decorrem de acidentes
automobilisticos, quedas, disparos de arma de fogo, complicacdes cirurgicas, entre
outros (CHEN et al., 2013; SANTOS, 2010).

Inspecionando a localizag&o das inervagdes na medula espinhal na Figura 1,
pode-se verificar que o comprometimento motor e sensitivo depende do nivel em que
se encontra a lesédo (COSTA, 2005; GOLLEE et al., 2008; HOSHIMIYA et al., 1989).
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Quando a lesao ocorre em nivel cervical (segmento C), pode acarretar em tetraplegia,
e nos niveis toracico, lombar e sacral (segmentos T, L e S), em paraplegia. Na
tetraplegia, ha o comprometimento funcional dos bracos, tronco, pernas, 0rgaos
pélvicos, etc. Na paraplegia, 0s membros superiores permanecem intactos; porém,
dependendo do nivel da lesdo, o tronco, as pernas e 0s 0rgaos pélvicos sao afetados
(BECK, 2010; KIRSHBLUM et al., 2011).

A lesdo pode ser completa, ou incompleta. A completa interrompe toda a
comunicacao sensorial e motora abaixo do local da lesdo, enquanto na incompleta ha

a preservacao parcial dessa comunicacdo (DEFINO, 1999; FERREIRA; MARINO;
CAVENAGHI, 2012).
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Figura 1l —Tipos de lesdo medular: areas afetadas pela lesdo medular.
Fonte: adaptado de Born (2007).
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2.2 ALTERACOES NA MECANICA VENTILATORIA OCASIONADAS PELA LESAO
MEDULAR

2.2.1 Mecéanica Ventilatoria

A respiracdo € um dos processos mais importantes do corpo humano. Para
haver a troca gasosa entre o ambiente externo e os pulmdes, varios musculos
participam do ato da ventilagdo. Em condi¢cfes normais de repouso, uma pessoa tem
em torno de 12 a 20 ciclos ventilatorios por minuto, sendo o volume corrente médio —
volume de ar que se move durante uma U(nica inspiracdo ou expiracdo — de
aproximadamente 500 ml em cada ventilagdo (SILVERTHORN, 2010).

Para que o ar flua para dentro dos pulmdes, varios musculos séo contraidos,
de forma coordenada, formando um sistema similar a uma bomba. Os principais
musculos ventilatorios sdo: esternocleidomastoideo, escalenos, intercostais externos,

diafragma, intercostais internos, e musculos abdominais, ilustrados na Figura 2.

Esternoclei-
domastoideo

Escalenos

— |ntercostais

Intercostais .
internos

externos

Diafragma .
Musculos

abdominais

" Musculos Masculos '
dainspiragdo da expiracdao

Figura 2 — Principais musculos utilizados durante a ventilagédo.

No lado esquerdo, os musculos da inspiracdo sdo evidenciados: esternocleidomastéideo,
escalenos e intercostais externos; ao passo que no lado direito, os da expiracéo forcada séo os
gue possuem destaque: intercostais internos e misculos abdominais.

Fonte: SILVERTHORN, 2010.
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Durante a respiracdo espontanea (em repouso), 0 musculo diafragmatico, os
intercostais externos e os escalenos entram em acao durante a fase de inspiracéo,
enguanto na expiracao forcada, em atos como tossir, tocar um instrumento, encher
bexigas de aniversario e cantar, o abdémen é requisitado (DIMARCO, 2005;
SILVERTHORN, 2010).

A sequéncia de contracées musculares para a respiracao espontanea normal
ocorre de acordo com o ilustrado na Figura 3. O diafragma é contraido por impulsos
provenientes da inervacgao frénica, e desce em direcdo ao abdémen (Figura 3 - a).
Este deslocamento diafragmético gira em torno de 1,5 cm e é responséavel por 60 a
75% do volume inspiratério (JAROSZ et al., 2012; SILVERTHORN, 2010). Os 25 a
40% restantes resultam da assessoria dos musculos intercostais externos e 0s
escalenos, que empurram as costelas para cima e para fora. Desta forma, o volume
da caixa toracica amplia, a presséo diminui e o ar € sugado para dentro dos pulmdes.
Ao final da inspiracdo, os impulsos elétricos cessam e, em seguida, ocorre 0 recuo
elastico, devido ao relaxamento muscular, que faz com que o diafragma e a caixa
toracica retornem as suas posicoes originais (Figura 3 - b). A este evento, chama-se
expiracdo passiva. A expiracdo forcada ocorre quando os musculos abdominais
entram em acao contraindo-se e empurrando o diafragma, de forma mais rapida que
o normal, para sua posicao inicial. Geralmente, isso ocorre quando se tosse e/ou se

forca a expiracdo em qualquer outra atividade (SILVERTHORN, 2010).

2.2.2 Alteracdes na Mecanica Ventilatoria

Se o diafragma enfraquece, toda a mecéanica ventilatéria pode sofrer
alteracOes severas, por causa da diminuicdo do volume corrente (SANTOS et al.,
2013). Da mesma forma, como o musculo abdominal encarrega-se, principalmente,
da expiracdo forcada, se ele fica paralisado, total ou parcialmente, torna-se dificil
executar o evento de tosse, 0 que aumenta o risco de pneumonia e outras infecgdes.
Um exemplo de doenca que afeta a musculatura esquelética, incluindo a musculatura
respiratéria, é a poliomielite (SILVERTHORN, 2010). A lesdo medular também pode
ocasionar problemas na mecanica ventilatéria (AVILA, 2001).
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Figura 3 — Sequéncia de contracdes musculares durante a respiracéao.

Durante a respiracdo tranquila, no momento da inspiracdo o diafragma desce, comprimindo o
conteado abdominal e visceral, e 0s musculos escaleno e intercostais externos puxam o torax
parafrente e paracima. No momento da expiragéo todos os musculos relaxam e o recuo elastico
entra em acgéo.

Fonte: Autoria propria.

O comprometimento respiratério causado pela lesdo medular varia conforme
o nivel da lesdo. Com lesGes em niveis cervicais 1 e 2, 0 paciente torna-se dependente
de ventilador artificial, ou € mantido com auxilio de estimulagéo do nervo frénico por
marca-passo diafragmatico (GOLLEE et al., 2008; LANGBEIN et al., 2001; STANIC et
al., 2000). Segundo Costa (2005), em alguns casos, algumas pessoas ainda possuem
contratilidade diafragmatica e/ou abdominal; porém, a musculatura respiratéria é
prejudicada pela paralisia muscular ocasionada pela lesdo, e a contratilidade pode

nao ser suficiente para manter os niveis adequados de oxigenagao e/ou suportar os
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eventos de tosse (AVILA, 2001; CUELLO; AQUIM; CUELLO, 2013). Desta forma,
muitas vezes, faz-se necessario o suporte de um ventilador artificial cujo uso
prolongado agrava o problema da atrofia muscular por desuso (DIMARCO, 2005;
MELARE; SANTOS, 2008).

O ventilador artificial proporciona uma série de problemas que inclui a
interferéncia da fala, barulho do ventilador, aumento do risco de infec¢do, e causa
atrofia muscular por desuso (quando utilizada em longo periodo de tempo)
(DIMARCO, 2005; JAROSZ et al., 2012; NOHAMA; JORGE; VALENGA, 2012).

O marca-passo diafragméatico tem as vantagens de possibilitar uma maior
mobilidade, qualidade no relacionamento social pela ndo obstrucdo da fala, reducéao
dos cuidados médicos; porém, também tem a desvantagem de ser um procedimento
invasivo de alto risco e custos elevados, além de poder lesionar o nervo frénico
(DIMARCO, 2005). Infelizmente, nem todos os pacientes sdo aptos ao implante de
marca-passo diafragmatico por causa da gravidade da lesdo do nervo frénico, que
muitas vezes impossibilita o implante (DIMARCO; TAKAOKA; KOWALSKI, 2005).

Pelo fato da inervacao do diafragma originar-se nas raizes cervicais C3, C4 e
C5 (AVILA, 2001; COSTA, 2005; SANTOS, 2009), os individuos com lesdo medular
cervical apresentam perda do controle da expansao da caixa toracica e da contracédo
diafragmética. As inervacfes dos musculos intercostais externos originam-se entre T1
e T12, os escalenos de C1 a C8, os abdominais da T6 a T12, e intercostais internos
entre T1 e T12 e os individuos com lesdo nestes segmentos da medula sofrem pela
falta da contencao realizada pela musculatura abdominal (COSTA, 2005).

A les@o pode paralisar ou enfraquecer os musculos; quanto mais alta a leséo,
mais grave a consequéncia. Apés a lesdo, os musculos esternocleidomastoideos,
escalenos, elevadores da escapula e os trapézios sdo bastante utilizados na tentativa
de compensar o trabalho néo realizado pelo diafragma. Quando a lesédo afeta o
funcionamento da musculatura abdominal, o musculo grande dorsal, o redondo maior,
e a porcéo clavicular do peitoral maior sdo os compensadores (COSTA, 2005).

Quando a lesao é toracica média, onde a musculatura abdominal e parte da
intercostal sdo afetadas, o processo expiratério torna-se cada vez mais ativo. As
visceras deixam de ser sustentadas e mantidas em posicéo elevada, principalmente
guando o individuo se encontra sentado. Com isso, o diafragma fica sem apoio e mais
relaxado. Este fato acarreta na diminuicAo do volume de reserva expiratério
dificultando a tosse, espirro, etc. (COSTA, 2005; SPIVAK et al., 2007).
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A EEFT pode ser utilizada como recurso terapéutico no tratamento da
insuficiéncia respiratoria causada pela lesdo medular. A proxima secao aborda como

a mesma pode ser aplicada para este fim, e quais os beneficios gerados.

2.3 EEFT NA REABILITACAO RESPIRATORIA

7

A eletricidade é utilizada h&d muitos anos como recurso terapéutico na
medicina. Os tratamentos da gota e de dores de cabeca eram realizados com
descargas elétricas provenientes do peixe torpedo, na época dos romanos (LIANZA,
1993). Com o passar do tempo, a forma de gerar esta descarga elétrica foi se
modificando, por meio da criacdo de aparelhos geradores de corrente elétrica mais
sofisticados. E estas correntes passaram a ser mais controlaveis, portanto, mais
eficazes para o movimento funcional.

Quando a estimulacdo elétrica é aplicada em pessoas com lesdo medular
para produzir uma contracdo na musculatura desprovida de controle neuromuscular,
tendo como resultado um movimento funcional, € chamada de estimulacdo elétrica
funcional, cuja sigla reconhecida mundialmente é FES (do inglés Functional Electrical
Stimulation) (BECK, 2010; LIANZA, 1993).

Esta pode ser aplicada por meio de eletrodos de superficie sobre a pele (neste
caso denominada transcutanea), e possui objetivo de produzir uma contragéo
semelhante ao processo natural de ativacao muscular. A corrente elétrica gerada para
a FES possui padrdes que devem ser respeitados para que a ativacdo muscular seja
mais parecida com a fisiolégica. De modo geral, a forma de onda gerada segue a
configuracéo (pulsos elétricos) ilustrada na Figura 4.

Cada pulso é dividido no seu tempo ativo (Tpon) — tempo do pulso em alta — e
inativo (Tpotf) — intervalo entre pulsos, sendo que oS mesmos sdo agrupados em
“‘pacotes” que se chamam “trens de pulsos” (bursts em inglés). Os pulsos podem ser
monofasicos, como mostrado na Figura 4, e bifasicos simétricos ou assimeétricos,
conforme ilustrado na Figura 5 (BECK, 2010).

Os parametros elétricos controlaveis de um sinal de estimulacdo elétrica
funcional sdo: duragao dos pulsos (Tpon); amplitude da tenséo; intensidade da corrente

elétrica; frequéncia dos pulsos, também chamada de frequéncia da portadora, e
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frequéncia dos trens de pulsos. Os pulsos podem ser modulados pela variagcado da
largura de pulso (PWM) ou pela variagado da amplitude (PAM)(BECK, 2010).

A frequéncia da portadora € maior do que a frequéncia dos bursts e
geralmente alcanca a casa dos milhares de hertz. Os pulsos podem ter diferentes

formas de onda, como retangular, senoidal, etc (BECK, 2010).

Tenséo (V)

Trem de Pulsos (burst)

Of== »
TPy, T, Tempo (ms)

Tb Tby
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\{

Figura 4 — llustragcéo de um sinal de eletroestimulacdo com pulsos monofasicos.

Os pulsos sdo modulados com trens de pulsos retangulares, onde Thon € 0 tempo ativo de burst,
e Thost € 0 tempo inativo de burst. O tempo ativo do burst € uma sequéncia de pulsos, enquanto
que o tempo inativo é a auséncia de pulsos.

Fonte: Autoria propria.
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Figura 5 — Trens de pulsos retangulares, bifasicos e simétricos.
Fonte: Autoria propria.
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A estimulacéo elétrica funcional é mais apropriada que os outros métodos de
ventilacao artificial, porque é altamente eficaz na contracdo muscular, além de poder
ser controlada com precisdo em todos 0s seus parametros, principalmente na
amplitude e no tempo de estimulacdo (AVILA, 2001). Porém, é necessario que haja
treinamento especifico e cuidadoso para impedir que o musculo entre em estado de
fadiga em um curto periodo de tempo (AVILA, 2001). Estudos apontam que a
frequéncia aplicada exerce papel fundamental na ativacdo predominante de diferentes
grupos de fibras musculares. Por exemplo, estimulacdo com frequéncia de burst baixa
e de longa duracé@o promove o desenvolvimento de resisténcia a fadiga (fibra do tipo
I, que compde aproximadamente 70% das fibras do diafragma humano) (PAVLOVIC;
WENDT, 2003). Frequéncias de burst elevadas contribuem para a fadiga muscular, e
frequéncias muito baixas ndo conseguem produzir uma contracdo suficiente (AVILA,
2001). O duty cycle (ciclo de trabalho) dos pulsos também & um parametro de
estimulacdo que pode ser alterado para diminuir a fadiga muscular ocasionada pela
FES (STANIC et al., 2000).

A envoltéria dos bursts também tem um papel importante no resultado final de
uma terapia com eletroestimulacdo. Esta pode ser retangular, porém, a trapezoidal,
apresenta fases de subida e de descida que suavizam o estimulo. Isso traz a
vantagem de produzir uma contragdo mais parecida com a fisioldgica (AVILA, 2001).

O valor da intensidade também influencia na forca da contracdo. O aumento
da intensidade produz uma contracdo mais efetiva, porém, existe um limite em que
por mais que se aumente o valor, tem-se uma resposta constante (LIANZA, 1993).
Além disto, pessoas que possuem um maior nivel de desnervacdo e hipertrofia
necessitam de maior intensidade de corrente elétrica. Isto inviabiliza a técnica, em
alguns casos (BECK, 2010).

2.3.1 Importancia da EEFT para o Fortalecimento Muscular

A EEFT (FES transcutanea) proporciona fortalecimento e aumenta a
resisténcia muscular. Portanto, os musculos auxiliadores do processo ventilatorio

podem ser tratados com a EEFT na tentativa de minimizar os efeitos gerados pela
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paralisia ocasionada pela lesdo medular e também por outros problemas como DPOC
(JORGE, 2009).

Este tratamento pode ser feito por meio da ventilacao artificial pela EEFT
diafragmatica. A esta técnica denomina-se eletroventilacdo (AVILA, 2001). A EEFT
abdominal também é uma forma de terapia respiratoria, pois com o fortalecimento
muscular, o conteudo visceral é mantido no lugar, h4 uma melhora na remocao de
secrecbes (eventos de tosse e espirro) (DIMARCO, 2005), e no recuo elastico
(GOLLEE et al., 2008).

2.3.2 EEFT Sincronizada com a Respiracao Espontanea

A EEFT deve ser realizada em sincronia com a respiragéo natural, quando o
individuo ainda possui respiracdo espontanea, para um melhor aproveitamento da
técnica de reabilitacdo respiratéria. A estimulacdo diafragmatica deve ser feita durante
ainspiracdo, ao passo que a estimulagdo dos musculos abdominais deve ser aplicada
na fase expiratoria do ciclo respiratério (GOLLEE et al., 2007; NOHAMA; JORGE;
VALENGA, 2012).

A literatura mostra que a EEFT sincronizada com o evento de inspiracdo
também ajuda a melhorar o volume corrente. Jorge (2009) avaliou a aplicacdo da
técnica em pessoas com DPOC e constatou melhora significativa na funcao pulmonar.
Avila (2001) avaliou pessoas higidas que receberam também a técnica e constatou
um aumento da for¢ca muscular diafragmatica. Santos (2009) avaliou a aplicacdo da
técnica em tetraplégicos e concluiu que a EEFT sincronizada pode ser uma ferramenta
de reabilitacdo ventilatoria, especialmente em pacientes tetraplégicos com disfuncdes
diafragmaticas graves.

A EEFT diafragmatica também pode auxiliar no desmame ventilatorio.
Quando o paciente se encontra em auxilio de respirador artificial e é totalmente
dependente do ventilador, ou seja, 0s musculos se encontram inativos e a tendéncia
é que se atrofiem. Desta forma, a EEFT é utilizada em conjunto com o ventilador
artificial para manter a forca muscular e diminuir o tempo de desmame ventilatério.
Este procedimento pode comecar a ser adotado apds as primeiras 48 h de utilizagéo
de ventilagéo artificial até o momento da retirada (PAVLOVIC; WENDT, 2003).
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Quando a EEFT é sincronizada com eventos de expiracdo ha uma melhora
significativa na funcado respiratéria, ou seja, nas capacidades pulmonares, e na tosse,
pois a introducdo de uma fase ativa de expiracdo pode auxiliar na inspiracao
subsequente, e melhorar o volume corrente (SPIVAK et al., 2007). Quando os
musculos abdominais contraem-se, reduzem o volume dos pulmdes abaixo do nivel
neutro; dessa forma, quando relaxam recolhem passivamente e ajudam a puxar o ar
na inspiracdo subsequente (STANIC et al., 1996, 2000). Esta € indicada também para
auxiliar no desmame ventilatério e na diminuicdo da dependéncia do ventilador
artificial quando o desmame néo pode ser realizado (GOLLEE et al., 2008).

Segundo Gollee et al. (2008), um sistema de EEFT sincronizada deve ser
construido para atender as seguintes expectativas: entregar os pulsos elétricos no
momento O6timo; distinguir entre diferentes padrdes de respiracdo (respiracdo
tranquila, fala, tosse, etc.); e ajustar automaticamente os parametros de estimulacéo

guando hé fadiga e espasticidade.

2.3.3 Pontos Motores

A eletroterapia respiratéria deve ser feita cuidadosamente por profissionais
altamente capacitados, pois é um procedimento que oferece certo grau de risco. Por
exemplo, se o estimulo é aplicado em uma regiao do corpo que gera ativacbes de
musculos ndo desejados pode haver algum dano a saude, como arritmia cardiaca.
Além do posicionamento dos eletrodos, a duracdo do pulso utilizado também pode
produzir contracdes indesejadas (AVILA, 2001).

A regido correta de posicionamento dos eletrodos denomina-se ponto motor.
O ponto motor € o local do corpo onde se posicionam os eletrodos e consegue-se uma
contragdo com a menor corrente elétrica (AVILA, 2001). Ou seja, é o ponto 6timo para
ativar determinado musculo, ou grupo muscular. Os principais pontos motores
diafragmaticos encontrados séo: linha média axilar, na regido do sexto, sétimo e oitavo
espaco intercostal, e na base do pescoco, entre o0 escaleno e o0
esternocleidomastéideo (MAZULLO FILHO; CAMELO; RIEDEL, 2010); regido
paraxiféidea, entre 0 sétimo e oitavo espaco intercostal (JORGE, 2009); oitavo espaco

intercostal nas linhas axilar anterior e média, em cada hemitérax (MELARE; SANTOS,
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2008). Ja os principais pontos motores abdominais encontrados sdo: porcao clavicular

do musculo peitoral e regido abdominal (CHENG et al., 2006); abdémen (LEE et al.,
2008); e musculo obliquo e reto abdominal (ACQUA; DOHNERT; SANTOS, 2012).

Esses pontos motores sao ilustrados na Figura 6.
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Figura 6 — Alguns pontos motores.
Pontos diafragméticos: a — linha média axilar, na regido do sexto, sétimo e oitavo espago
intercostal, e na base do pescoco, entre o escaleno e 0 esternocleidomastéideo; b — regido
paraxifdidea, entre o sétimo e oitavo espaco intercostal; ¢c — oitavo espaco intercostal nas linhas

axilar anterior e média, em cada hemitorax.

Pontos abdominais: d —porcéo clavicular do masculo peitoral e regido abdominal; e —abdémen;

f —musculo obliquo e reto abdominal.

Fonte: Autoria propria.

2.3.4 Posicao para Tratamento

O processo de ventilacdo também é afetado pela posi¢do corporal. Em

individuos tetraplégicos, a capacidade inspiratoria € maior quando em posi¢ao supina,
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em relacdo a sentada. A posi¢cdo sentada prejudica o movimento diafragmatico,
diminuindo aproximadamente 14% do volume (COSTA, 2005).

Jorge (2009) aplicou a FES sincronizada ao diafragma em pacientes com
DPOC na posicéo supina com elevacao de tronco de 30 a 60° (chamada de posicao
Fowler) porque, além de ser mais confortavel, propicia uma melhor resposta mecanica

ventilatoria.

2.3.5 Alguns Parametros de Estimulacéo Utilizados

Os parametros de estimulagcéo como a largura de pulso e a frequéncia de burst
podem ser ajustados para melhor contracdo diafragmética e abdominal. Uma
compilacdo dos principais valores utilizados pode ser vista na Tabela 1.

Tabela 1 - Principais parametros estimulatorios para cada grupo muscular.

Referéncia Musculo Frequéncia Duracao do
do burst pulso
(STANIC et al., 2000) Abdominal 50Hz 25 to 350us
(KANDARE et al., 2002) Abdominal 45Hz 25us
(CHENG et al., 2006) Abdominal 30Hz 300us
(GOLLEE et al., 2007) Abdominal 50Hz 100 to 400us
(AVILA, 2001) Diafragma 500Hz 90us
(SANTOS et al., 2013) Diafragma 30Hz 1200us
(CANCELLIERO etal, 2012)  Djafragma 30Hz 400ps
(JORGE, 2009) Diafragma 483Hz 90us

Fonte: adaptado de Costa et al. (2015).

2.4 SENSORES PARA DETECCAO DO SINAL RESPIRATORIO

Nesta subsecdo, descrevem-se 0s sensores encontrados na literatura
capazes de detectar sinais respiratérios e que foram alternativas para o trabalho

descrito nesta dissertagdo, especificamente. Além das pessoas que sofreram lesédo



37

medular, vislumbraram-se aquelas com lesdo medular e traqueostomia. Neste
sentido, excluiram-se sensores que obteriam sinais nas cavidades nasal ou bucal.
O sinal respiratorio pode ser detectado com diferentes tipos de sensores. A

Figura 7 ilustra um diagrama de blocos que representa 0s tipos de sensores que serao

abordados.
Sensores
respiratorios
1
v v v
Movimentacgéao Sensor de Sensor
toracica aceleracao acustico
[
¥ v v v v
- Eooar : De ; _
Resistivo || Optico Indutivo pressdo Piezoelétrico

Figura 7 — Classificacdo dos sensores respiratdrios.
Alternativas para o trabalho descrito nesta dissertagao.
Fonte: Autoria prépria.

2.4.1 Sensor de Aceleracéo

Acelerébmetros podem ser colocados no peito para a transducdo do
deslocamento do térax durante a respiracdo, em sinais elétricos. Estes podem ser uni-
, bi- ou triaxial, sendo o triaxial (trés eixos ortogonais) o mais vantajoso em
comparacao aos demais, pelo fato das trés dimensdes serem consideradas (PITTS et
al., 2013).

Pitts et al. (2013) fixaram dois acelerdmetros triaxiais (ADXL330 da Analog
Devices), na clavicula esquerda e no torax (sobre o esterno, ao longo do plano sagital
e da linha da quinta costela), para fazer medidas respiratérias em periodo de repouso
(Figura 8).

Apo6s o processamento do sinal com um filtro Butterworth de 0,5Hz (para
atenuacdo dos ruidos) e outras rotinas implementadas no software Matlab,

perceberam que entre todos 0s sinais obtidos com os trés eixos na clavicula (Figura
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9(a)) destacaram-se os do eixo Z, que forneceram maiores amplitudes. Também foi
observado que os sinais obtidos com o acelerdbmetro na clavicula tinham maiores
amplitudes (quase o dobro) do que os sinais obtidos com o sensor no térax (Figura
9(b)). Os sinais obtidos com o eixo Z do acelerdmetro posicionado na clavicula podem

ser vistos na Figura 10 e permitem facilmente localizar as fases de inspiracdo e

expiragao.
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Figura 8 — Posicionamento dos acelerémetros na clavicula e no térax.
Fonte: adaptado de Pitts et al. (2013).
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Figura 9 — Sinais (dos trés eixos) obtidos com o acelerbmetro.

Na clavicula (a) e no torax (b).
Fonte: adaptado de Pitts et al. (2013).
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Os acelerdbmetros sdo muito sensiveis aos movimentos, portanto, além do
sinal respiratério, podem detectar sinais de movimentos indesejaveis. Estas situagdes
devem ser previstas e técnicas devem ser desenvolvidas para amenizar este
problema (PITTS et al., 2013).

Phan et al. (2008) utilizaram um acelerometro biaxial (ADXL204 da Analog
Devices, com * 1.7g — sendo g a aceleracdo da gravidade de 9.8m/s? — e 620 mV/g
de sensibilidade), para capturar sinais respiratérios e cardiacos. Fizeram aquisicoes
de sinais com os individuos em posicéo horizontal e vertical. A onda respiratéria obtida
com este sensor foi um sinal periédico de frequéncia menor que 1 Hz, e foi facilmente
afetado com a movimentacgdo corporal; portanto, tornou-se necessario que durante as
medicdes a pessoa avaliada permanecesse quase imoével. A maior motivacdo para a
utilizacao de acelerébmetros é o baixo consumo de energia elétrica, segundo Bates et
al. (2010).
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Figura 10 — Sinal respiratério clavicular.
Comparacédo com um sensor de fluxo e as fases de inspiracdo e expiracao.
Fonte: adaptado de Pitts et al. (2013).



40

2.4.2 Sensor Aculstico

De acordo com Corbishley e Rodriguez-Villegas (2008), sensores acusticos
podem detectar os sons produzidos pelo fluxo de ar da respiracéo, devido a ocorréncia
de turbuléncia gerado pelo fluxo de ar durante a ventilacdo.

Os sons da respiracédo podem ser detectados com um microfone, ou com um
acelerbmetro na regido da traqueia, e na parede tordcica. Um passo importante €
detectar os tipos de sons que correspondem as etapas de inspiracéo e expiracao, ja
gue esses eventos possuem caracteristicas sonoras proprias (HUQ; MOUSSAVI,
2010).

A amplitude sonora durante a expiracdo obtida na traqueia € ligeiramente
maior do que a da inspiracdo, como pode ser observado no sinal em verde da Figura
11, ao contrario dos sons obtidos na parede toracica. Porém, em alguns lugares da

parede toracica somente o som da inspiracdo pode ser detectado (MOUSSAVI et al.,
2000).

! ! ! ! ! ! I I '
0.6 b e e e e e ................ . ................ ~ ..... Insplra.géoi. AAAAAAA :
: Expiracéo y—

: :

—— Sinal do fluxo de ar
Sons respiratorios filtrados

Fluxo (L/s) e intensidade (V)

Tempo (s)

Figura 11 — Diferencas entre 0s sons inspiratorios e expiratdrios.

O gréafico mostra claramente que o som gerado na etapa de inspiracéo (sinal em verde) é menor
do que na expiracdo, quando o som € obtido na regido da traqueia. O sinal em azul foi gerado
por um sensor de fluxo de ar.

Fonte: adaptado de Huq e Moussavi (2010).
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A vantagem deste método, segundo Corbishley e Rodriguez-Villegas (2008),
€ que ndo necessita da aplicacdo de um sinal de entrada para ser modulado.
Entretanto, deve-se processa-lo para diminuicdo de ruidos produzidos pelos sons do
ambiente, ou pelos batimentos cardiacos (HUQ; MOUSSAVI, 2010).

2.4.3 Andlise da Variacao da Expanséo Toraco-Abdominal

Os métodos descritos nesta subsecdo foram agrupados em um so, pois
possuem o principio basico de medicdo em comum, mudando apenas o tipo de sensor
utilizado. O principio basico de medicdo é a analise da variacdo da expanséao toraco-
abdominal, produzida pelos movimentos ventilatérios, por meio de uma cinta elastica

em torno do térax ou do abdémen.

2431 Sensores resistivos

A alteracdo da expansao téraco-abdominal pode ser sentida por meio de uma
cinta resistiva, sendo um dos métodos mais simples existentes (Figura 12). Esta cinta
pode ser constituida de material resistivo e elastico, e energizada. Funcionam
segundo o principio de resisténcia elétrica, cuja relacdo matematica se encontra na
equacdo ( 1 ), onde R € a resisténcia da cinta, p a constante de resistividade do
material, L o comprimento e A a &rea da secao transversal. Quando esticadas, o valor
da resisténcia aumenta, pois, L incrementa e A diminui, desta forma, elevando o valor
da tensao resultante entre as duas extremidades da cinta. Da movimentacgao toracica
causada pela respiracao surge um sinal como o ilustrado na Figura 13 (CLEVELAND
MEDICAL DEVICES, 2006).
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Figura 12 — Cinta resistiva em torno da regi&o téraco-abdominal.
Fonte: PEUSCHER, 2013.
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Figura 13 — Sinal respiratério obtido com a cinta resistiva.
Fonte: adaptado de Peuscher (2013).
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A cinta também pode ser acoplada a uma célula de carga composta por
sensores do tipo strain gauge. A célula de carga é um transdutor que converte forca
mecanica em sinais elétricos. Ha varios tipos de células de carga, com principios de
funcionamento diferentes e a mais comum é a baseada em strain gauges (NATIONAL
INSTRUMENTS, 2013).

O strain gauge é um componente eletrbnico que varia a sua resisténcia
elétrica conforme a forca aplicada sobre ele (Figura 14). Possui fios metalicos
dispostos em uma configuracdo na qual a compressdo mecanica gera uma
deformacdo e consequente alteracdo na resisténcia elétrica. A variacdo dessa
resisténcia é muito pequena, portanto para a mensuracao da mesma € necessario um
circuito auxiliar. A ponte de Wheatstone (Figura 15) pode ser utilizada para este fim,
pois € um tipo de configuracdo de circuito elétrico que permite detectar pequenas
variagdes em uma grandeza (BOYLESTAD, 2004).

Marcas de Alinhamento

4
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| “_Largura da™ Soidada
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Figura 14 — llustracdo de um strain gauge.
Fonte: adaptado de National Instruments (2013).

A ponte de Wheatstone possui quatro resistores (R1, R2, Rs e R4) energizados
por uma tensao de excitagado Vex, sendo Vo a tenséo de saida da ponte (circuito elétrico
ilustrado na Figura 15). O valor da tensdo de saida da ponte em relacdo aos

componentes do circuito pode ser calculado pela equagéo ( 2 ), quando Ri/R2 = R4/R3
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o valor de Vo é igual a 0, ou seja, qualquer variagdo na resisténcia elétrica de qualquer

um dos resistores resultard em uma alteragdo no valor de Vo.

C: Vex

Figura 15 — Ponte de Wheatstone.
Fonte: Adaptado de National Instruments (2013).

Na célula de carga ha um circuito de ponte de Wheatstone com strain gauges
nos lugares das resisténcias elétricas. Podem haver as seguintes configuracées
(NATIONAL INSTRUMENTS, 2013):

e Configuracdo ¥4 de ponte: quando apenas um dos resistores é substituido
por um strain gauge (ilustracdo na Figura 16). ldealmente o strain gauge
deveria alterar a sua resisténcia apenas quando deformado, porém, sabe-
se que a temperatura pode alterar também a resisténcia. Levando-se em
consideracao a alteracao que a temperatura produz podem ser utilizados 2
strain gauges, ao invés de um, sendo um ativo e o outro colocado
transversalmente a deformacdo aplicada. Desta forma, os dois estardo
sujeitos a mesma variacao de temperatura, e a relacdo das resisténcias nao

sera alterada, reduzindo, portanto, os efeitos gerados pela temperatura;

C’)vex

Figura 16 — Configuracéo %2 de ponte.
Fonte: Adaptado de National Instruments (2013).
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e Configuracdo % ponte: quando dois resistores sdo substituidos por strain
gauges ativos. Nesta configuracdo a tenséo resultante Vo é dobrada em

relacdo a configuracéo ¥ de ponte (ilustragéo do circuito na Figura 17).

<+ Vex

Figura 17 — Configuragéo % ponte.
Fonte: Adaptado de National Instruments (2013).

e Configuracdo ponte completa: quando todos o0s resistores sao
substituidos por strain gauges ativos. Com esta configuracao a sensibilidade
aumenta mais em relacao ao circuito com ¥z ponte (ilustracdo do circuito na
Figura 18).

Figura 18 — Configuracdo em ponte completa.
Fonte: Adaptado de National Instruments (2013).

2 R
Vo = [ = 22 ]°\’.|'\: (2)
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Por fim, a utilizacdo de cintas resistivas nao requer grandes investimentos
financeiros e tecnoldgicos. A amplitude do sinal adquirido ndo é muito grande, mas €

o suficiente para se trabalhar com ela. Porém, o sinal obtido pode conter bastante
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ruido (que pode ser amenizado com filtragem), e a sensibilidade aos movimentos
indesejados é grande (PEUSCHER, 2013).

2432 Sensores indutivos

As cintas com sensores indutivos podem ser constituidas de duas faixas
elasticas isoladas, com fios metalicos enrolados, posicionadas na caixa toracica e no
abdémen e acopladas a um sistema de instrumentagéo, conforme ilustra a Figura 19
(BARBOSA; CARVALHO; MORIYA, 2012; COHEN et al., 1997; NAM et al., 2005).

Figura 19 — Faixa téraco-abdominal indutiva.
Fonte: COHEN et al., 1997.

Os indutores séo conectados em um oscilador (onda portadora). Mudancas
na area da secao transversal do toérax produzem flutuagcdes no campo magnético dos
enrolamentos e, consequentemente, variagcbes na frequéncia do sinal da onda
portadora. Ou seja, a onda portadora € modulada em frequéncia com a variacdo do
campo magnético e esse sinal € entregue a um circuito que traduz a variacdo da
frequéncia em sinal respiratorio.

Durante a respiracéo tranquila, os sensores conseguem manter a exatidao.
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Além disso, a cinta é confortidvel e mecanicamente estavel (COHEN et al., 1997).
Porém, o movimento corporal pode contaminar o sinal, pois podem produzir também
flutuacBes no campo magnético, e 0s sensores sao caros e podem sofrer interferéncia

eletromagnética por causa da indutancia mutua entre as faixas (NAM et al., 2005).

2.4.3.3 Sensores de pressao e piezoelétricos

Em geral, os sistemas que utilizam faixas podem utilizar de alguma forma a
pressdo exercida pelo térax e/ou abdémen para a medicdo indireta do sinal de
respiracdo. Existem muitos sensores de pressdo e um deles é a pelicula
eletromecanica EMfit (REINVUO et al., 2006).

Esta pelicula é um transdutor de pressédo com efeito capacitivo que funciona
da seguinte maneira: quando se exerce uma pressao na pelicula introduzindo uma
compressao mecanica, produz-se uma tensdo de saida proporcional. Dependendo do
tipo da pelicula, a sensibilidade chega a ser de 2,2 a 7 mV/mmHg (REINVUO et al.,
2006).

Dentro das concepc¢des de Reinvuo et al. (2006) o EMfit é excelente para
aplicacdes que envolvem medidas a longo prazo, como as que necessitam de
consumo de energia, por apresentar elevada resisténcia. Porém, é bastante sensivel
aos movimentos indesejados. Portanto, para evitar a contaminac¢éo do sinal deve ser
aplicada em pacientes que permanecam praticamente imoéveis durante a medicao.

Outro material que pode ser usado em cintas para medicdo respiratéria é o
piezoelétrico, como o PVDF (Fluoreto de polivinilideno), por exemplo que € um
polimero que tem propriedades piezo elétricas (LANATA et al., 2006). Materiais como
0 quartzo variam a tensado quando comprimidos, e essa tensédo é proporcional a
pressao exercida (CLEVELAND MEDICAL DEVICES, 2006).

A relacdo entre o material piezoelétrico e a tensdo gerada € regida pela
equacao ( 3 ), onde AV é a variacdo de tenséo (V), D é a carga gerada por unidade
de forca aplicada (C/N), AF é a variacdo da forca aplicada (N), ¢ € a constante
dielétrica do material, e A é a area (m?) do cristal perpendicular a forca aplicada, e X

é a espessura do cristal (m).
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2434 Sensores optoeletrénicos

Strasburger e Klenk (1983) descreveram a construcdo de uma faixa com sensor
optoeletrénico. Tratava-se de um sensor infravermelho (fototransistor) que media a luz
emitida por uma fonte. Esses componentes foram acoplados a uma faixa elastica em
torno do abdémen ou térax, de forma que a distancia entre eles variasse com o
movimento respiratorio (Figura 20). A alteracdo da intensidade de luz detectada era
proporcional ao movimento e podia ser utilizada para representar o sinal respiratério.

E um dispositivo relativamente simples, de baixo custo, confortavel e fornece
resultados seguros. Se a pessoa que utilizar esse sistema mudar a forma de respirar,
por exemplo, de respiracdo basal para apical, a cinta perde a posi¢do étima para a

medicao.

1. .~ |/
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Faixa elastica
.lca. 30mm extensao ) FOTOTRANSISTOR

LED
BORRACHA DE SILICONE TRANSPARENTE

BORRACHA DE SILICONE OPACA

Figura 20 — Faixa elastica com o emissor de luz e o fototransistor.
Fonte: adaptado de Strasburger e Klenk (1983).

Um sistema descrito por Wilson et al. (1993) utiliza um LED (diodo emissor de

luz) vermelho como uma fonte de luz juntamente a uma lente integrada a uma fibra
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Optica com o objetivo de detectar sinais respiratérios. O conjunto foi colocado dentro
de um tubo de PVC flexivel com superficie interna refletora, ligado a parede
abdominal, como ilustrado na Figura 21.

A movimentacdo do abdémen faz com que diminua ou aumente a incidéncia
do feixe de luz realizando uma espécie de modulacéo da intensidade no sinal de luz.
Um fototransistor pode detectar este sinal de luz, converter para sinal elétrico e

amplificar.

Su\perficie
Adesiva

- //
Fibras para fonte e detecgao

Figura 21 — Sistema com fibra éptica.

A fibra permanece dentro de dois corpos rigidos os interligando. Quando ha um movimento
torécico, o angulo entre os dois corpos varia e a intensidade da luz também.

Fonte: adaptado de Wilson et al. (1993).

Este sistema é ideal em aplicacBes que necessitam de isolacédo elétrica. O
trabalho para operar o sensor éptico € minimo, e permite obter elevadas sensibilidade
e exatidao. Porém, com este sensor, também héa o problema do posicionamento 6timo
do sensor para captacao do sinal de respiracao.

Outro Sistema com fibra Optica é o que Wehrle et al. (2001) construiram com
um sensor baseado em redes de Bragg (sensor que permite detectar alteragfes
mecanicas como deformacdes). Este sistema foi acoplado a um suporte de borracha,
o qual é fixado em uma base adaptadora, que é ajustada ao torax por meio de uma
cinta elastica (Figura 22).

Assim, a medida que o individuo respira, a variacdo do volume torécico &

captada por meio do tracionamento da rede de Bragg. A Figura 23 apresenta o sinal
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captado em um osciloscopio digital.

Cinta elastica
Base adaptadora

Fibra optica

Figura 22 — Sistema de fibra 6ptica com redes de Bragg.
Fonte: AVILA, 2001.
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Figura 23 — Sinal detectado com o sistema de fibra dptica de Bragg.
Fonte: AVILA, 2001.
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O sistema ainda € considerado um protétipo, pois sd0 necessarios VAarios
equipamentos para seu funcionamento, como fonte de laser e amplificador, bem como
todo o circuito optico que, por ndo possuir nenhum sistema de protecado, apresentou-
se extremamente fragil. Outro problema encontrado refere-se ao rompimento
constante da fibra durante os experimentos (AVILA, 2001). Tal fato impediu o
deslocamento do sistema para outros ambientes, como hospitalares.

O objetivo deste sistema era o de adquirir sinais respiratorios para sincronizar
a estimulacdo diafragmatica. Além disso, 0 sistema de estimulacdo sincronizada

dependia de um computador e de uma placa de aquisi¢cao.

2.5 ALGORITMOS DE SINCRONIZACAO

A partir do momento em que se obtém o sinal respiratério, o proximo passo €
detectar as fases inspiratorias e expiratorias para a sincronizacao. Para isto, deve ser
desenvolvido um algoritmo. Na literatura, foram encontrados somente dois algoritmos:
baseado nos valores maximos e minimos das amplitudes, e na analise da derivada do
sinal.

Sorli et al. (1996) desenvolveram um algoritmo para sincronizacdo somente
da fase expiratéria empregando um sensor de fluxo de ar nas vias aéreas, o qual
consiste das etapas abaixo:

e determinacdo da amplitude correspondente a auséncia de fluxo;

e monitoracdo da respiracdo tranquila pelo periodo de 30 s;

e deteccdo dos valores de minimo e maximo da amplitude do sinal (sinal

analégico amostrado em 10 Hz);

e determinacdo de um limiar 15% abaixo do valor maximo para a

sincronizagao da estimulacdo com o evento de expiracao;

e aplicacdo de um atraso de 1,5 s, para evitar que um segundo estimulo

fosse aplicado durante a estimulagédo e o final da expiragao.

Nohama, Jorge e Valenga (2012) desenvolveram um algoritmo para
sincronizar a estimulacéo elétrica somente com o0 evento de inspiragdo, com sensor

de temperatura do tipo NTC (Negative Temperature Coefficient) em uma mascara
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(Figura 24). Apesar do algoritmo também detectar a fase expiratéria, ndo foi
implementada a sincronizagdo do estimulador com a expiracéo. O sinal respiratorio foi
gerado com base no principio de que a temperatura do ar exalado € diferente do
inalado (Figura 25). A Figura 25 mostra ainda 0s sinais correspondentes aos disparos
da eletroestimulacdo, em formato de espiculas, apenas para sinalizacao dos eventos
detectados.

Figura 24 — Méascara contendo os sensores de temperatura.

Foram acoplados dois sensores na mascara, um externamente e outro internamente. Estéo
destacados pela seta e o circulo nafigura.

Fonte: NOHAMA; JORGE; VALENGA, 2012.

O algoritmo de sincronizacao baseia-se nas seguintes etapas:

e armazenamento de valores de ciclos respiratérios para determinar um
limiar de ativacao;

e deteccdo do ponto de minimo (inspiragdo): quando a derivada do sinal
deixa de ser negativa (decrescente) e passa a ser positiva (crescente); ou
quando o valor da amostra atual for menor que o limiar fixado em 15% da
amplitude do ciclo respiratério anterior;
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e deteccdo do ponto de maximo (expiracdo): quando a derivada do sinal
deixar de ser positiva (crescente) e passar a ser negativa (decrescente);
ou quando o valor da amostra atual for maior que o limiar fixado em 85%
da amplitude do ciclo respiratério anterior;
Quando uma das duas condi¢cbes € satisfeita, 0 microcontrolador aciona o
eletroestimulador. Neste projeto, o eletroestimulador foi acionado somente na fase de
inspiracdo (NOHAMA; JORGE; VALENGA, 2012).

Amplitude (V)
[~
|

Tempo (s)

Figura 25 — Sinal respiratdrio detectado com um sensor de temperatura.

As espiculas no sinal sdo os sinalizadores dos eventos de inspiragcdo e expira¢gdo detectados:
espiculas direcionadas para cima indicam expiragao e para baixo a expiragao.

Fonte: NOHAMA; JORGE; VALENGA, 2012.
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3 METODOLOGIA

Nesta dissertacdo, desenvolveu-se um sistema de aquisicdo de sinal
respiratorio e deteccdo dos eventos de inspiracdo e expiracdo para sincronismo da
EEFT durante a respiracdo tranquila. O diagrama de blocos da Figura 26 representa
um sistema de EEFT sincronizada completo, que esta dividido em trés etapas:
sensoriamento respiratorio, deteccdo das fases de inspiracdo e expiracdo e
estimulacdo elétrica. Ainda, as seguintes caracteristicas devem ser levadas em
consideracao no desenvolvimento do sistema (COSTA et al., 2015):

e nNAao ser invasivo;

e reconhecer automaticamente os padrdes de fala para inibir os estimulos

elétricos durante este evento;

e ndo obstruir as vias aéreas;

e Qajustar os parametros de estimulacdo automaticamente quando ha a

ocorréncia de fadiga muscular;

e reconhecer padroes de tosse para alterar os parametros de estimulacéo

de modo a potencializar o evento de tosse;

e néo interferir na EEFT, e ndo ser interferido por ela;

e ser higiénico e confortavel,

e ser portatil e consumir pouca energia.

Visto que essa pesquisa € parte integrante de um projeto maior, algumas
etapas ainda ndo foram implementadas, tais como: o reconhecimento automatico de
fala e tosse, o ajuste de parametros em decorréncia de fadiga, e o médulo de
estimulacdo elétrica. Desse modo, tais etapas sdo representadas em retangulos
pontilhados no diagrama em blocos da Figura 26. Porém, foi desenvolvido um médulo
de controle para o estimulador elétrico neuromuscular de Nogueira-Neto (2013) poder
ser utilizado em conjunto com este sistema.

Este capitulo apresenta as etapas implementadas neste trabalho, ilustradas na
Figura 27, envolvendo a escolha do sensor (secao 3.1), as etapas de amplificacao
(secao 3.2), filtragem (sec¢&@o 3.3) e conversdo analogico digital (secdo 3.4) do sinal,

os principios utilizados para o desenvolvimento do algoritmo de sincronizacéo (secao
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3.5), o algoritmo do medidor de frequéncia respiratoria (secdo 3.6), o modulo de
controle do estimulador de Nogueira-Neto (2013) (secéo 3.7), a interface para
visualizacéo do sinal respiratorio (se¢éo 3.8) e os protocolos de teste de bancada e in
vivo, do sistema (secéo 3.9).
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Figura 26 — Sistema completo de sincronizacdo automatica da EEFT.

Blocos pontilhados correspondem a etapas que ainda ndo foram desenvolvidas: deteccao de
tosse, controle e deteccéo de fadiga muscular, e o estimulador elétrico.

Fonte: adaptado de Costa et al. (2015)
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Figura 27 — Diagrama em blocos do sistema desenvolvido.
Fonte: Autoria propria.

3.1 ESCOLHA DO SENSOR

Dentre todos os tipos de sensoriamento respiratério estudados na secéo 2.4,
foi escolhido o método de analise da variacdo da expansado téraco-abdominal, com
strain gauge, modelado em uma célula de carga, por ser relativamente de baixo custo,
nao necessitar de modulacdo de sinal e ter menor risco de rompimento. Segundo
Gollee et al. (2007), esse método pode ser uma boa alternativa para deteccédo de
eventos respiratorios sem a necessidade de obstrugdo das vias aéreas.

O sistema de aquisicdo de sinal respiratorio foi construido com uma cinta
elastica acoplada a uma célula de carga composta por quatro strain gauges dispostos
em uma Ponte de Wheatstone, como mostrado na Figura 28. Esta célula de carga de
5 kgf, mede pequenas variacdes de tracdo e compressdo. O principio basico de
funcionamento é a andlise da forca de tracéo exercida pelo térax durante 0 movimento
ventilatorio. Assim, quando a pessoa inspira, essa forca € maior e durante a expiracao,

menor, podendo ser gerado um sinal elétrico. O diagrama em blocos da Figura 27
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mostra resumidamente as etapas de aquisi¢do e processamento do sinal respiratorio

gerado.

Figura 28 — Célula de carga de 5kgf da Alfa Instrumentos.
Fonte: ALFA INSTRUMENTOS, 2014.

3.2 AMPLIFICACAO

A Alfa Instrumentos fabrica células de carga desde 1982, com tecnologia
propria e strain gauges dos melhores fabricantes mundiais. A célula de carga, do
modelo S-beam 5, € confeccionada em aluminio aeronautico anodizado, sendo a
capacidade nominal de 5 kgf. A célula de carga é feita para transduzir esforcos de
tracdo em sinal elétrico. A mesma suporta temperaturas de 0 a 50 °C (ALFA
INSTRUMENTOS, 2014).

A célula de carga possui quatro pinos: os de alimentacdo (Vcc+ € Vec-) € 0s de
saida de sinal (Vout1 € Vout2). A tensdo maxima de excitacdo € 10V. O sinal de saida é
recebido pelo circuito amplificador de instrumentacdo INA126 da Burr Brown,
conforme ilustra a Figura 29. Neste circuito € possivel a alteracdo da sensibilidade

através do potencidbmetro conectado aos pinos 1 e 8 do amplificador.
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CELULA DE CARGA

1-Gnd 5
2 - Vsaida- 5
3-V:::’d2+ 0000
4-+Vi
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= ) INA 126
=
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§ + amp dif
W oy =
5v -5V
5V

Figura 29 — Circuito de amplificac&o do sinal da célula de carga.
Fonte: Autoria propria.

3.3 FILTRAGEM

A frequéncia de interesse do sinal respiratério compreende a faixa de 0,2 a
0,3Hz (de 12 a 20 rpm). A fim de cobrir esta faixa foi projetado um filtro analégico
passa-baixa Butterworth de quinta ordem, como ilustra a Figura 30, com frequéncia
de corte em 4Hz. Varios filtros com frequéncias de corte menores foram
implementados; porém, o atraso provocado no sinal inviabilizou o seu uso, e o filtro

de 4Hz foi o que melhor se adequou ao projeto.

'D\l1 Saida
>

4
1N4004

1M Ohm

Entrada

R6
1k Ohm

Figura 30 — Circuito de filtragem.
Fonte: Autoria propria.
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3.4 CONVERSAO ANALOGICO DIGITAL

Apbs a filtragem, o sinal foi convertido de analdgico para digital por meio do
microcontrolador RX62N, existente no kit de desenvolvimento RPBRX62N (Figura 31)

da Renesas Electronics Corporation.

Pinos

FDUPLEX LED SPEED LED

P R ENE SAS 'y
e ! bl

S Conector
: , Ethernet

7 Segger USB
Joystick (SW2) SW1 (embaixo)
Reset

Figura 31 — Kit de desenvolvimento RPBRX62N.
Fonte: adaptado de Renesas Electronics Corporation (2015).

A programacao foi feita com o sistema operacional de tempo real FreeRTOS.
Este sistema abrange uma ampla gama de microprocessadores; portanto, permite que
o cobdigo seja reutilizado em outras plataformas, sendo necesséarias pequenas
alteracdes, como acesso a pinos de entrada e saida e cédigo para ativacdo de timers.

3.5 PRINCIPIOS DO ALGORITMO DE SINCRONIZACAO

Esta secdo descreve a etapa de processamento do sinal respiratério, ou seja,

o algoritmo desenvolvido para identificar as fases de inspiragcéo e expiragéo.
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Primeiramente, foi necessario definir o padrdo do sinal respiratério. Neste
projeto, o sinal respiratério esperado é aproximadamente o ilustrado na Figura 32,
onde o0 momento em que comeca a aumentar em amplitude é caracterizado como o
inicio da inspiracdo e 0 momento no qual comeca a diminuir é caracterizado como

inicio da expiracéo.
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Sinal respiratério esperado

Figura 32 — Padrdo de inspiracado e expiracdo do sinal esperado.

Para fins didaticos o sinal respiratdrio pode ser aproximado a uma onda senoidal, na qual os
inicios de subida e descida sdo caracterizados, respectivamente, como inicios de inspiracéo e
expiracdo. Isto para um sinal obtido por meio da célula de carga baseada em strain gauge, sem
perturbacdes. Os insets (em vermelho) indicam as porc¢des do sinal que podem ser aproximadas
por umareta. Estainclinagdo pode fornecer informacdes sobre a fase atual da respiragéo.
Fonte: Autoria propria.

Pode ser notado nos insets da Figura 32, nos quadrados vermelhos, que as
partes que interessam em um sinal respiratério (intervalo do sinal) podem ser
aproximadas a uma equacéo de primeiro grau, como a equacéo (4 ), e os coeficientes
a e B séo obtidos por meio das equacdes ( 5) e ( 6 ), respectivamente, segundo
Guerra e Donaire (1991).

Y= a+ BX (4)
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_ XD QYD) - CEX)CTXY ) (5)
a= .
n(X1X?) — 1 X:)?

nQi(X;¥)) - I X)Q1Y) (6)
H(Z;TX%) - (Z’fxi)z

Desta forma, efetuou-se a analise estatistica do sinal, empregando os valores
vindos do conversor analdgico-digital. Criou-se um diagrama de dispersdo via
software, por meio de uma matriz, com os valores registrados do conversor, conforme

ilustrado na Figura 33.

Sinal obtido pelo ADC do RX62N

Agilent

Aquisicdo

NOrma:

Figura 33 — Exemplo de um sinal obtido com o conversor A/D do RX62N.

Em amarelo o sinal real obtido com o osciloscépio digital, enquanto que o sinal em azul
representa o gréafico feito no MS Excel com os valores obtidos com o conversor A/D do
microprocessador RX62N, também chamado de diagrama de dispersao.

Fonte: Autoria propria.
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O conjunto de dados registrado pelo conversor analogico-digital €, entao,
inserido na matriz. Essa matriz tem a capacidade para armazenar 20 amostras por
vez (melhor valor encontrado para ndo provocar grandes atrasos). O diagrama de
dispersdo nada mais € do que a representacdo dos pares de valores num sistema
cartesiano. Desta forma, realizou-se a regressdo linear dos conjuntos de dados
periodicamente. Para cada conjunto de amostras, foi calculado o coeficiente de
correlacéo linear por meio da equacao ( 7 ), pois com este valor, pode-se saber o grau
de correlacao e qual a direcéo (se os valores sao crescentes ou decrescentes).

Além do célculo do coeficiente de correlacao linear, também foi calculado o
valor de B (coeficiente angular) para cada conjunto de amostras, de modo a registrar
também a inclinacdo da reta. Assim foi desenvolvido um algoritmo para diagnosticar
se 0 conjunto de dados avaliado representa o inicio de uma inspiragdo ou expiracao.

Este algoritmo segue o fluxograma da Figura 34.

- n Y (X)) - QT X)Q1Y)
J (nZFXE - EEXDH IV - (TFYD)Y)

(7)

O processamento dos dados, pelo algoritmo de sincronizacdo, segue da
seguinte maneira: A cada 20 ms obtém-se um conjunto de amostras numa frequéncia
de 1kHz. Entdo os coeficientes de correlacéo linear e angular sdo calculados para
cada amostra:

v" indica o inicio de expiracdo se o valor da correlacao linear for menor ou
igual a -0,7 (indicando correlacao de 70% e direcao descendente) e o valor
de B for menor que -0,5 (melhor valor encontrado por meio de testes in
vivo). E se o evento detectado anteriormente for uma inspiracao (para
garantir que a sinalizacao ocorra apenas uma vez);

v indica o inicio de inspiracdo se o valor da correlagéo linear for maior ou
igual a 0,7 (indicando correlacédo de 70% e direcdo ascendente) e o valor
de g for maior que 0,5 (melhor valor encontrado por meio de testes in vivo).
E se o evento detectado anteriormente for uma expiracdo (para garantir
que a sinalizacao ocorra apenas uma vez);

v' Caso nenhuma das situacdes anteriores sejam totalmente satisfeitas o

sistema nao sinaliza evento algum.
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Figura 34 — Fluxograma do algoritmo de sincronizagéo criado.
Fonte: Autoria prépria.

3.6 MEDIDOR DE FREQUENCIA RESPIRATORIA

A frequéncia respiratéria € um indicador importante do risco de
desenvolvimento de doencas. Segundo Bates et al. (2010) é geralmente medida por
observacéao visual, por meio da contagem de ciclos respiratérios durante 60 s; estudos
realizados com enfermeiros indicam que muitos deles ndo chegam a completar os 60
s, limitando-se a 15 s e comprometendo a exatiddo da medicao.

Por isso, o sistema descrito nesta dissertacdo também possui um medidor de
frequéncia respiratéria que funciona da seguinte maneira:

e armazena cada evento de inspiragdo detectado em um contador durante

o periodo de 1 min;
e faz o procedimento anterior trés vezes;
e calcula a média, sendo a mesma o valor da frequéncia respiratoria

corrente.
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3.7 ESTIMULADOR ELETRICO DE NOGUEIRA-NETO (2013)

Neste trabalho, foi desenvolvida uma etapa de controle da etapa de poténcia
para o eletroestimulador de Nogueira-Neto (2013). O circuito do eletroestimulador

pode ser visto na Figura 35.
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Figura 35 — Eletroestimulador de Nogueira-Neto.
Esquematico da etapa de poténcia.
Fonte: NOGUEIRA-NETO, 2013.

O circuito foi projetado para receber sinais estimulatérios de baixa amplitude,
os quais foram gerados no microprocessador RX62N, com as seguintes
caracteristicas: trens de pulsos retangulares e monofasicos, frequéncia de burst de 50
Hz e ciclo de trabalho de 15%; pulsos monofasicos de 1 ms e ciclo de trabalho de
10%; linha base do sinal estimulatério grampeada em 2,8 V. Ainda necessita de um
sinal digital de 0 ou 5 V para habilitar um relé protetor do sistema que pode ativar e
desativar a estimulacdo elétrica no paciente, sendo que o ajuste de amplitude é

realizado por meio de um potenciémetro.
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Para adequar o estimulador ao sistema desenvolvido neste trabalho, foram

necessérias algumas modificagdes e implementacgdes de circuitos auxiliares:

e 0 ajuste de amplitude (antes realizado por um potenciémetro) foi alterado
para ser realizado digitalmente, via software, por meio de um circuito de
acionamento de chaves, conectado a placa RPBRX62N (para detalhes
vide APENDICE B);

e um circuito foi desenvolvido para realizar o grampeamento da linha base
do sinal em 2,8 V (circuito elétrico representado na Figura 36);

e um circuito de acionamento do relé de protecao foi desenvolvido (circuito
elétrico representado na Figura 37) por meio de um transistor operando
em modo de saturacéao;

e um software em C para a geracdo do sinal de eletroestimulagéo foi
desenvolvido (para detalhes vide APENDICE B).

Desta forma, para que o estimulador de Nogueira-Neto (2013) funcione em

conjunto com o sistema desenvolvido, sdo necessarios dois sinais: 0 estimulatério
(onda de estimulagdo em baixa poténcia) e o de acionamento do relé de protecédo do

sistema.
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Sinal Estimulatério |>—3 + 5

2 [> Sinal estimulatério grampeado
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Figura 36 — Circuito de grampeamento do sinal estimulatério.
O ajuste do potenciémetro permite que a linha de base do sinal seja modificada.
Fonte: Autoria propria.
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5V

R7

100 Ohm

Saida para o sistema de Nogueira-Neto

Sinal digital (3V)

8,2k Ohm

Figura 37 — Circuito de acionamento de relé para o sistema de Nogueira-Neto.
O transistor opera em modo de saturacdo para funcionar como uma chave.
Fonte: Autoria propria.

3.8 INTERFACE PARA VISUALIZACAO DO SINAL

Além do sistema de aquisicdo e sincronizacdo do sinal respiratério com a
atividade de estimulacgéo elétrica, é interessante que haja uma interface na qual o sinal
respiratério e os sinalizadores gerados pelo algoritmo de sincronizagdo possam ser
monitorados. Por isso, também foi desenvolvida uma interface para visualizacdo do
sinal respiratério no software Labview, por meio da utilizacdo da placa de aquisi¢cao NI
USB-6009, da National Instruments. Essa placa de aquisicdo recebe o0s sinais
(analdgicos e digitais) do sistema desenvolvido e faz a interface com o computador
(via porta USB), para que esses sinais possam ser processados e mostrados (Figura
38).
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Figura 38 — Interface para visualizacdo do sinal respiratorio.
Conexéo da placa USB-6009 com o sistema desenvolvido e o software Labview.
Fonte: Autoria prépria.

3.9 PROTOCOLO DE TESTE DO SISTEMA DE SINCRONIZACAO

3.9.1 Teste de Bancada

Primeiramente, foram realizados testes de bancada, com o intuito de validar
tecnicamente o sistema de sincronizacdo e o contador de frequéncia respiratoria com
um sinal de teste. Este sinal de teste € apresentado na Figura 39. O sinal foi gerado
via software, no proprio microcontrolador RX62N, e sua saida foi conectada ao pino
correspondente ao sinal recebido do filtro analégico descrito na sec¢do 3.3. Foram
anotados os valores de frequéncia dos sinais obtidos com o osciloscépio (que € um
equipamento calibrado) e foram comparados aos valores que o software de
sincronizacdo obteve. O teste foi realizado para frequéncias respiratorias
compreendidas numa faixa de 3 a 26 respiracfes por minuto.

O filtro desenvolvido também foi testado, para a avaliagdo da relagdo ganho
versus frequéncia. O mesmo sinal de teste da Figura 39 foi aplicado na entrada do
filtro analdgico descrito na subsecéo 3.3 e as amplitudes dos sinais de entrada e de

saida foram anotadas para frequéncias na faixa de 57 mHz a 13 Hz.
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Figura 39 — Sinal de teste.

Os segmentos destacados em azul e amarelo sdo, respectivamente, a representacdo dos
eventos de inspiracdo e expiracgéao.

Fonte: Autoria propria.

3.9.2 Teste do Sistema In Vivo

Para validar o sistema in vivo um projeto de pesquisa com seres humanos foi
submetido e aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa da UTFPR (CEP-UTFPR),
cujo parecer, de numero 871.679, encontra-se no ANEXO 1.

O teste consistiu das seguintes etapas:

1. recrutamento dos voluntarios com o seguinte perfil: pessoas saudaveis, de

20 a 60 anos, ambos 0s sexos, sem problemas respiratérios e posturais
graves, ndo gestantes e sem problemas dermatolégicos na regido
abdominal (onde é fixada a cinta que contém o sensor);

2. ao todo, oito voluntarios participaram da pesquisa. Foi anotada a idade, o

peso, a altura e o valor da circunferéncia téraco-abdominal de cada um;

3. a cinta foi posicionada na regido da ultima costela e o voluntario foi

instruido a deitar-se em uma maca, em posi¢ao confortavel, e a relaxar por

aproximadamente 1 min;
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4. a frequéncia respiratéria foi analisada por uma fisioterapeuta. Esta
frequéncia foi registrada para comparacdo do valor calculado pelo
software;

5. para testar o sistema de sincronizacao, a fisioterapeuta teve em maos um
botdo para que apertasse em cada inicio de evento inspiratorio e
expiratorio percebido por observacéo visual (Figura 40). Na Figura 41,
pode-se observar o sinal em rosa como sendo o sinal produzido pela
fisioterapeuta, enquanto os sinais em verde e azul sdo os produzidos pelo
sistema para indicar a inspiracéo e expiracao respectivamente. O sinal em
amarelo é o sinal respiratorio (sinais obtidos com um osciloscépio digital);

6. durante o periodo de 1 min, o maximo de imagens dos sinais obtidos foram
adquiridas e salvas para analise. A andlise das imagens ocorreu pela
contagem de inspiracdes e expiracOes detectadas corretamente, tendo
como referéncia o sinal produzido pela fisioterapeuta (um exemplo pode
ser visto na Figura 41). Foram contados os verdadeiros positivos (VP), os
falsos positivos (FP) e os falsos negativos (FN) de cada evento (inspiratério

e expiratorio);

Fisioterapeuta Voluntario
X

\\\ | Osciloscopio digital
v N T

Amplificagéo
e Filtragem

Figura 40 - llustrac@o do teste realizado com cada voluntério.
Fonte: Autoria propria.
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Imertida

Figura 41 — Sinal respiratério detectado em uma mulher de 38 anos.

Imagem obtida com um osciloscépio digital: Sinal amarelo é o sinal respiratério; Sinal verde é
0 sinalizador de inicio de evento inspiratorio; Sinal azul é o sinalizador de inicio de evento
expiratorio e sinal rosa é o sinal de disparo produzido pelo acionador disponibilizado para a
fisioterapeuta, a cada inspiracdo e expiracdo detectada por observacdo visual da expansao e
relaxamento da caixa toracica.

Fonte: Autoria propria.
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4 RESULTADOS

41 HARDWARE

A Figura 42 mostra a cinta feita de tecido elastico, acoplada a célula de carga.
Devido ao ajuste da cinta ser realizado por um grande cordao entrelacado, foi possivel
realizar medi¢6es em individuos com diferentes circunferéncias téraco-abdominais (de
73 a 102 cm).

Figura 42 — Cinta acoplada a célula de carga.
Fonte: Autoria prépria.

Todos os circuitos desenvolvidos, bem como a placa de aquisi¢cdo e o kit de
desenvolvimento com o microprocessador RX62N foram agrupados em uma caixa. O
resultado deste trabalho pode ser visto na fotografia da Figura 43, onde o sistema de

estimulacao elétrica de Nogueira-Neto também €& mostrado.

4.2 SOFTWARE

O software desenvolvido para executar os algoritmos descritos nesta
dissertagao foi embarcado no kit de desenvolvimento RPBRX62N. Para detalhes vide
APENDICE B — CODIGO DO PROGRAMA. Ja a interface para a visualizag&o do sinal,
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durante a aquisicdo e sincronizagdo dos eventos respiratorios, desenvolvida no

software Labview pode ser vista na Figura 44.

‘ sstimulador de
Nogueira-Neto __

Cinta
elastica

Circuito de
amplificagao
e filtro analogico

Figura 43 — Sistema completo.
Fotografia do sistema desenvolvido em conjunto com o sistema de Nogueira-Neto.
Fonte: Autoria Propria.

12201904
5012ms

i |

Figura 44 — Interface desenvolvida para a visualizagdo do sinal respiratorio.

Assim como no osciloscopio digital, essa interface desenvolvida no software Labview permite
gue os trés principais sinais de interesse sejam mostrados: respiratério (azul), sinalizador de
inspiracéo (verde) e de expiracéo (vermelho).

Fonte: Autoria propria.
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4.3 TESTES DE BANCADA

4.3.1 Sincronizacao e Medi¢do de Frequéncia Respiratoria

Por meio de inspecdo visual, foi possivel verificar que o software de
sincronizacao detectou corretamente, as fases de inspiracéo e expiracao simuladas,
para todas as frequéncias testadas. De acordo com a imagem da Figura 45, é possivel
notar os indicadores (verde e azul) gerados via software de sincronizacéo: para
eventos de inspiracdo o indicador em verde, e para eventos expiratorios em azul. O
sistema agiu conforme o esperado na Figura 39, da pagina 68.

A Tabela 2 mostra os resultados obtidos com o medidor de frequéncia
respiratéria conforme descrito na secdo 3.6, pagina 63, na qual comparam-se 0s

valores obtidos com o osciloscépio e o valor médio calculado via software.

D50-¢ 20244, MYE3100152: Wed Jan 14 00:16:51 2015
. 2 1.00%/ 1,004/ W)

Canais
__________________________________________________ IC 1.00:1
1.00:1

+725.00mY
0c 1.00:1 | DC 1.00:1

Figura 45 — Atuacé&o do sistema de sincronizag¢do no sinal de teste.

Os sinais de disparo em azul sdo os correspondentes aos eventos expiratorios, enquanto que
os em verde séo os indicadores de eventos inspiratorios.

Fonte: Autoria propria.
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O resultado do teste realizado no filtro analégico desenvolvido pode ser visto
na Figura 46. Pode-se observar que embora o filtro tenha sido desenvolvido para uma
frequéncia de corte em 4Hz, este obteve um comportamento diferente do esperado,
sendo a frequéncia de corte real em aproximadamente 1,7Hz, fato este que néo
prejudica a aquisicdo do sinal, pois a frequéncia desejada compreende a faixa de 0,2
a 0,3 Hz, conforme especificado na secao 3.3.

Tabela 2 — Resultados do medidor de frequéncia respiratoria.
Os resultados a serem comparados sao os valores de frequéncia obtidos com o osciloscoépio
digital e a média calculada via software desenvolvido.

Frequéncia Valores obtidos com o software
obtidacom o
osciloscépio | medida 1 | medida 2 | medida 3 | Média
£l 4 4 3 3,7
4,5 5 5 4 4.7
5,6 6 6 5 5,7
6,6 7 7 7 7,0
7,6 8 8 8 8,0
8,6 9 8 9 8,7
9.6 10 9 10 9,7
10,6 11 10 11 10,7
11,6 12 11 12 11,7
12,6 13 12 13 12,7
13,5 14 13 14 13,7
14,6 15 14 15 14,7
15,5 16 15 16 15,7
16,6 17 16 17 16,7
17,5 18 17 17 17,3
18,5 19 18 18 18,3
19,4 20 19 19 19,3
20,5 21 20 20 20,3
21,4 22 21 21 21,3
) 23 22 22 22,3
23,1 23 23 23 23,0
24,2 24 23 24 23,7
25 26 25 24 25,0
26 27 26 25 26,0

Fonte: Autoria propria.
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Figura 46 — Rela¢&o ganho versus frequéncia do filtro desenvolvido.
Fonte: Autoria propria.

4.4 TESTE IN VIVO

Na Tabela 3, listam-se os dados dos voluntarios. Foram recrutados oito

participantes, sendo trés do sexo feminino e cinco do sexo masculino.

Tabela 3 — Dados dos voluntarios.
ID € o nimero de identificagdo do voluntario.

Circunferéncia indice de
D Idade | Peso | Altura tc’)racp- Sexo massa
(anos) | (kg) (m) abdominal corporal
(cm) (Kg/m?)
1 38 64 1,59 86 Feminino 25,3
2 31 96 1,86 101 Masculino 27,7
3 27 71 1,63 87 Masculino 26,7
4 27 120 1,93 102 Masculino 32,2
5 36 53 1,59 73 Feminino 21,2
6 21 73 1,76 86 Masculino 23,6
7 21 50 1,63 69 Feminino 18,8
8 26 78 1,73 87 Masculino 26,1

Fonte: Autoria propria.
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Os valores de frequéncia respiratéria registrados pelo software estao
relacionados com a frequéncia observada pela fisioterapeuta no inicio dos testes, por

meio da Figura 47.

Frequéncia Respiratéria

Respiragdes por minuto

Voluntario

m frequéncia (fisioterapeuta)  mfrequéncia (sistema)

Figura 47 — Resultados da medicéo de frequéncia respiratéria por voluntério.

Comparagao dos valores de frequéncia respiratoria detectados pelo software (em vermelho) e
pela fisioterapeuta (em azul).

Fonte: Autoria propria.

Durante os testes, ndo foi necessaria a alteracao de sensibilidade do sistema

de aquisicdo do sinal respiratério, somente o ajuste da cinta foi suficiente para a

obtencdo de sinais com boa amplitude. Alguns exemplos de aquisicdo de imagens
para a validagdo do sistema podem ser vistos na Figura 48, Figura 49, e Figura 50.

Por meio dos testes in vivo, pode-se analisar a porcentagem de acertos e erros

durante a deteccdo dos eventos inspiratorios, onde 10% correspondem aos falsos

negativos (FNi), 8% aos falsos positivos (FPi) e 82% aos verdadeiros positivos (VPi),

conforme ilustrado na Figura 51.
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DE0-K 20245, MYS3100152: Wed Jan 14 20:40:25 2015

1 1.0 201 1.00%: g 1 3

Agilent

1.00:1

LirnitBit

Figura 48 — Exemplo de imagem obtida do teste realizado com o voluntério 4.

Em amarelo: Sinal respiratério; em verde: sinalizador de inspiracdo; em azul: sinalizador de
expiracdo e em rosa: sinalizador de inspiracéo e expiracdo produzido pela fisioterapeuta.
Fonte: Autoria prépria.

Auto? £ 1 q

Agilent

LirnitBAY

Figura 49 — Exemplo de imagem obtida do teste realizado com o voluntario 6.

Em amarelo: Sinal respiratério; em verde: sinalizador de inspiracdo; em azul: sinalizador de
expiracdo e em rosa: sinalizador de inspiracéo e expiracao produzido pela fisioterapeuta.
Fonte: Autoria propria.
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DS0-x 20244, MY53100152: Wed Jan 14 21:21:52 2015
1100 20100/ 1.00/ 5.00v¢ 5.020s 1.000s¢
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1.00:1

LirnitBAY Invertida

Figura 50 — Exemplo de imagem obtida do teste realizado com o voluntario 7.

Em amarelo: Sinal respiratério; em verde: sinalizador de inspiracdo; em azul: sinalizador de
expiracdo e em rosa: sinalizador de inspiracéo e expiracdo produzido pela fisioterapeuta.
Fonte: Autoria propria.

Eventos de Inspiragao

o VPi
M FPi
FNi

Figura 51 — Porcentagem de acertos na deteccéo de eventos inspiratérios.
VPi sdo os verdadeiros positivos; FPi sdo os falsos positivos e FNi sdo os falsos negativos.
Fonte: Autoria propria.

Em contrapartida, a Figura 52 ilustra a relagcéo percentual dos acertos e erros
na deteccdo dos eventos expiratorios, onde 2% s&o classificados como falsos

positivos (FPe), 2% falsos negativos (FNe) e 96% como verdadeiros positivos (VPe).
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Eventos de Expira¢ao

M VPe
o FPe
® FNe

Figura 52 — Porcentagem de acertos na deteccédo de eventos expiratorios.
VPe s&o os verdadeiros positivos; FPe sdo os falsos positivos e FNe sdo os falsos negativos.
Fonte: Autoria propria.
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5 DISCUSSAO

Quando a estimulacao elétrica é realizada em sincronismo com a respiracao
natural do paciente, ampliam-se os beneficios produzidos (JORGE, 2009). Uma das
formas de realizar esse sincronismo € manualmente, por palpacdo da atividade
inspiratoria e expiratéria. Este € um trabalho desgastante que pode ser automatizado
em um sistema que identifique as fases respiratérias e ative a estimulacao elétrica no
grupo muscular correto no momento certo. Por realizar a dupla sincronizacéo de forma
automatica, o sistema proposto € mais vantajoso que os sistemas encontrados na
literatura consultada, que atuam sobre um Unico grupo muscular, como por exemplo,
os trabalhos de Avila (2001) e Nohama, Jorge e Valenga (2012) Avila (2001) e
Nohama, Jorge e Valenga (2012), porque além de proporcionar a reabilitacdo da
musculatura inspiratéria também permite que os musculos abdominais (principais

responsaveis pelos atos de tosse) possam ser fortalecidos.

5.1 SENSOR DESENVOLVIDO

Assim como todo tipo de sensoriamento realizado por meio da alteracdo do
volume téraco-abdominal, € imprescindivel que o paciente permaneca imovel, ou
quase. Esta € uma limitacdo do sistema. Porém, como pdde ser observado por meio
dos resultados encontrados (por meio das figuras 48, 49 e 50), o sistema de
sincronismo consegue detectar o inicio dos eventos inspiratdrios e expiratorios de
forma satisfatéria, quando ndo ha artefatos de movimento no sinal. Considerando que
o0 sistema € direcionado para pessoas com lesdo medular, o problema da
movimentacao nao se torna um fator de complicacéo para o sucesso da sincronizagao.

Além disso, o sistema proposto ndo obstrui as vias aéreas, é confortavel, de
facil higienizagdo e manipulacéo, e resistente. Por exemplo, o sistema de Wehrle et
al. (2001), com fibra éptica, possui a limitagéo da fragilidade da fibra, que rompe com

facilidade, tornando inviavel o uso em ambientes hospitalares (AVILA, 2001).
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Sistemas com méascaras como no trabalho de Nohama, Jorge e Valenga (2012)
ndo sdo confortaveis, pois para certos pacientes a mascara pode gerar claustrofobia
e ansiedade (HOLANDA et al., 2009); e, de acordo com Gollee et al. (2007), os
sensores dependentes do fluxo de ar na regido bucal impedem outras atividades e
ndo sdo adequados para serem utilizados na prética clinica. Portanto, o sistema
proposto, que é baseado na andlise da variagdo do volume téraco-abdominal, ndo
possui esses problemas.

O abddmen e a caixa toracica sofrem alteracdes em expanséo durante o ciclo
respiratorio e se movimentam de forma independente. Dependendo da forma na qual
se respira, pode-se instigar o0 movimento abdominal ou toracico (KONNO; MEAD,
1967). Porém, a localizacéo escolhida para o posicionamento da cinta foi satisfatéria,
visto que ndo houve a necessidade de alteracdo de sensibilidade do sistema de

instrumentacdo e 0 mesmo conseguiu capturar o sinal com uma boa amplitude.

5.2 SOFTWARE DESENVOLVIDO

5.2.1 Algoritmo de Sincronizacao dos Eventos de Inspiracdo e Expiracéo

O algoritmo de sincronizacdo desenvolvido possui a vantagem de néao
necessitar da obtencdo de um ponto de minimo ou de maximo, como € o caso dos
algoritmos desenvolvidos nos sistemas de Nohama, Jorge e Valenga (2012) e Sorli et
al. (1996). O método de avaliacao estatistica e aproximacédo linear empregado neste
estudo permite que a mesma avaliacdo do sinal seja realizada, mesmo que ele se
desloque em amplitude. Além disso, a sensibilidade na deteccdo dos eventos de
inspiragéo e expiracdo pode ser alterada facilmente, via software, pela modificacao
dos parametros do coeficiente de correlacao linear e do coeficiente angular.

O algoritmo desenvolvido também nao trabalha com atrasos de tempo fixos
entre uma deteccao e outra, como no trabalho de Sorli et al. (1996). Esse fato contribui
para que o sistema funcione corretamente para diferentes frequéncias respiratorias,

pois, sistemas com atraso de tempo fixo correm o risco de produzir um atraso maior
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que o0 necessario, comprometendo a deteccdo do inicio do préximo evento,
dependendo da frequéncia respiratoria.

Uma limitacdo do método seria 0 pequeno atraso (1 ms para aquisicdo de
cada amostra) gerado pelo tempo necessario para a obtencdo e processamento da
amostra. O atraso € diretamente proporcional a quantidade de amostras. Durante este
estudo, o sistema foi programado para adquirir 20 amostras, portanto, esse atraso ndo
pode ser menor do que 20 ms. Este tempo é decisivo para que a deteccdo nao seja
tardia.

Pelo fato do teste realizado em seres humanos embasar-se na anélise de uma
fisioterapeuta como o “padréo ouro”, erros podem ter sido cometidos, decorrente de
interpretacdo humana, durante a identificacdo do inicio dos eventos inspiratorios e
expiratorios. Desta forma, pode-se explicar a diferenca da taxa de acerto obtida entre
0s eventos de inspiragéo e expiragdo mostrados na secao 4.4 (Figuras 51 e 52) pode
ser explicada.

Ainda existe o problema do atraso provocado pelo acionamento mecéanico do
acionador disponibilizado para a fisioterapeuta, que dificulta uma analise quantitativa
da diferenca de tempo entre a deteccdo do sistema e do “padrdo ouro”. Uma
alternativa poderia ser a utilizacdo de um sistema calibrado que faca a aquisicao de

sinal respiratorio, ao invés da analise visual humana.

5.2.2 Medidor de Frequéncia Respiratoria

O sistema de aquisicdo de frequéncia respiratéria mostrou-se eficiente nos
testes realizados em seres humanos, como pdode ser visto na Figura 47, com excecao
ao caso do voluntario 2, no qual a discrepancia na medicdo do software em
comparacdo ao hardware também pode ter sido gerada por falha de interpretacédo
humana durante o teste realizado. Segundo Bates et al. (2010), existe uma forte
necessidade médica de sistemas de monitoracéo continua de sinal respiratéorio e que
nao sejam obstruentes. Medidas de interesse podem incluir a frequéncia respiratoria,
o fluxo, volume corrente, o padrao respiratorio e alteracdes desses ao longo do tempo.

A monitoracdo desses parametros pode servir para a avaliagdo qualitativa da



83

mecanica ventilatéria apés a utilizacdo do sistema desenvolvido neste trabalho,

futuramente.

5.2.3 Interface para Monitoracdo do Sinal Respiratério

A interface de monitoracdo desenvolvida no software Labview permite que
toda a atividade de sincronizacdo seja acompanhada pelo profissional de saude,
bastando que haja um computador com o programa instalado. Além disso, a interface

auxilia, de forma visual, no ajuste de sensibilidade.

5.3 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

A partir do trabalho desenvolvido, surgiram duavidas e possibilidades.
Apresentam-se, na sequéncia, algumas sugestdes para continuidade e
aprofundamento da pesquisa, assim como melhoramento da instrumentacdo
implementada: (1) implementar rotinas para armazenamento do sinal respiratério,
visando obter um histérico do tratamento do paciente; (2) implementar rotinas para
alarmes de frequéncia respiratoria, para auxiliar no trabalho do profissional de saude;
(3) empregar uma célula de carga de menor tamanho a fim de diminuir o tamanho da
cinta e o sistema se tornar ainda mais compacto e de facil portabilidade; (4) investigar
os efeitos do sistema desenvolvido em um programa de reabilitacdo respiratéria; (5)
implementar um sistema para detec¢do automéatica de fala, para o sistema inibir a
aplicacdo de estimulos, tendo em vista as necessidades de um sistema mais eficiente
de sincronizacdo da EEFT; (6) implementacao de um sistema para detec¢ao de tosse,
para alteracdo automatica dos parametros estimulatorios: um teste piloto foi realizado
para a deteccdo de eventos de tosse, por meio da utilizacdo de sensores de
mecanomiografia na regido do mausculo reto abdominal. Foi constatado que este
sensor pode ser utilizado para este fim. O préximo passo sera desenvolver um
algoritmo especialista neste tipo de evento e integra-lo ao sistema desenvolvido; (7)
desenvolver um filtro digital ajustavel automaticamente como o de Phan et al. (2008)

para tentar diminuir a frequéncia de corte.
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6 CONCLUSOES

A partir dos resultados obtidos neste trabalho, pode-se concluir que:

1. o método de sensoriamento pela andlise da variacdo do volume toraco-
abdominal por meio de strain gauges encapsulados em uma célula de
carga pode ser utilizado para a aquisicdo de sinais respiratorios, desde
que o0 paciente permaneca em posicdo quase estatica durante o
tratamento;

2. o algoritmo baseado em analise estatistica do sinal funciona bem para a
aplicacao proposta, desde que empregados pequenos valores no tamanho
da amostra, para evitar atrasos significativos;

3. 0s testes de bancada realizados resultaram na confirmacdo do
funcionamento do sistema como um todo, permitindo validacao do sistema
em seres humanos;

4. o funcionamento do software e do hardware pdde ser validado com os
testes realizados em seres humanos, onde a taxa de 82% de acerto para

eventos inspiratérios e de 96% para eventos expiratérios foi alcancada.

Desta forma, uma técnica de deteccdo automéatica das fases de inspiracao e
expiracao da respiracdo humana que pode ser aplicada ao sistema de sincronismo de

um estimulador elétrico funcional foi desenvolvida com sucesso.

6.1 CONSIDERACOES FINAIS

A aplicacao de estimulacao elétrica funcional transcutanea sincronizada com
a respiracdo espontanea do paciente tem sido uma area de pesquisa pouco explorada
nos ultimos tempos, mesmo que a eficacia do método tenha sido provada por meio de
trabalhos como os de Avila (2001), Gollee et al. (2007) e JORGE (2009).

O trabalho apresentado nesta dissertacdo possibilita que a sincronizacéo
dupla seja realizada, ampliando este campo do conhecimento e abrindo espaco para
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novas pesquisas cientificas tanto no ramo da fisioterapia (analises quantitativas e
qualitativas do método), quanto na engenharia elétrica (aplicacdo de sensores e
processamento de sinais biolégicos).

Além da dupla sincronizacao, que € o principal diferencial deste trabalho, um
novo algoritmo para analise do sinal respiratério foi criado, com base em analise
estatistica, que segue principios diferentes dos outros algoritmos encontrados durante
a reviséo de literatura.

Mesmo que o sistema ideal de sincronizacdo automatica (com detectores de
tosse, fala, etc) ainda nédo tenha sido desenvolvido, a principal funcionalidade foi
desenvolvida por meio desta pesquisa, que é a sincroniza¢do da EEFT com as duas

fases da ventilagdo: inspiracdo e expiracao.
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APENDICE A — TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO

TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO (TCLE)

Titulo da pesquisa: Extracdo de sinais respiratdrios para sincronizacdo automatica da estimulacdo
elétrica diafragmatica e abdominal com a respiracdo do paciente.

Pesquisador(es), com enderecos e telefones:

Toisa Doiana da Costo

Formacdo: Engenheira de Computacdo

Endereco: I - Curitiba - PR - Brasil.
Telefone: (41) I ou (21

Engenheiro ou médico ou orientador ouw outro profissional responsavel: Elenize Losso
(fisioterapeuta) e Percy Nohama (orientador).

Local de realizagdo da pesquisa: Universidade Tecnologica Federal do Parana, laboratorio de
engenharia de reabilitacdo (sala B30E).

Endereco, telefone do local: Av. Sete de Setembro, 3165, Reboucas, CEP: 80230-901 - Curitiba - PR
— Brasil.

A) INFGHMAI;EH ES AOQ PARTICIPANTE

1. Apresentacdo da pesquisa.

A pesquisa se trata de um teste de um sistema eletrdnico gue capta os movimentos gue o peito faz quando enchemaos
oz pulmdes de ar (inspirac3o) e soltamos (expiracdo). Tetraplégicos (pessoas que perdem a movimentacdo & controle
do zeu corpo abaixo do nivel do pescogo por czusa de uma lesdo na medula) também possuem problemas para
respirar, e sabe-se que s= for aplicada a estimulacdo elétrica nos musculos que zjudam no ato de respirar, entéo 2
respiracdo como um todo pode ser melhorada. 56 que essa aplicacio de estimulagdo elétrica preciss ser sincronizada
com a propria respiragdo do padente para ter um melhor aproveitamento da técnica. Esse sincronismo s6 pode ser
feito se houver uma forma de identificar oz momentos de inspiragdc & expiragdo sutomaticamente. Com isso, esse
projeto de pesquisa procura comprovar o funcionamento de um sistema gue & uma fzixa eléstica [fizura 1) que busca
essa identificagio de sinais.

2. Objetivos da pesquisa.
Testar a eficiénciz do sistema de sincronizagdo criado.

3. Participacdo na pesquisa.
A faixa elastica serd posicionada na regido sbdominal, conforme figura 1. Ela sera apertada 20 redor da cintura, O
participante sera instruido a respirar normalmente, ler um texto e simular alguns eventos de tosse.

|

[ |- _
L/ \[]

Figura 1 —llustragdo da faixa eldztica amarrada na cintura do participante.

4, Confidencialidade.
Oz pesquisadores garantem o total sigilo de todas as informag@es que identifiqguem o participante da pesquisz, bem
como a sua relagio com os dados coletados.
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5. Desconfortos, Riscos e Beneficios.

5a) Desconfortos e ou Riscos: A cinta pode causar desconforto (dependendo do grau de
sensibilidade da pele) além de vermelhiddo passageira, alteracdo da pressdo pulmonar, arterial e
sobre a caixa tordcica.

5b) Beneficios: Esta pesquisa ndo tem um beneficio direto para o sujeito de pesquisa, porém, com
a confirmacdo da eficiéncia do sistema de sincronizacdo criado espera-se que futuramente, por
meio deste projeto, surja um produto de extrema utilidade para pessoas com lesdo medular que
possuem insuficiéncia respiratoria.

6. Critérios de inclusdo e exclusdo.

6a) Inclusdo: Pessoas que gozam de perfeita sadde, de 20 a 60 anos, ambos 05 sEX05.

6b) Exclusdo: Pessoas com problemas respiratdrios, posturais e gestantes. Pessoas com lesdes e
problemas de pele.

7. Direito de sair da pesquisa e a esclarecimentos durante o processo.

O participante tem o direito de ndo participar mais da pesguisa em qualguer momento que dosejar, basta avisar o
pesquizador responsavel, sem problema algum, nem penalizagdes.

O participante tambem possui o direito de receber esclarecimentos sobre os procedimentos da pesquisa, sempre que
necessario.

B. Ressarcimento ou indenizacdo.

O participante sera ressarcido de qualquer gasto que precizar realizar para se deslocar até o local da pesquisa. Também
sera indenizado caso ocorra zlgum acdidente durante a pesquiss e também durants o periodo de transporte (ida e volta)
para o local da pesquisa.

B) CONSENTIMENTO (do sujeito de pesquisa ou do responsavel legal — neste caso anexar documento que
comprove parentesco/tutela/curatela)

Eu declaro ter conhecimento das informagdes contidas neste documento e ter recebido respostas
claras as minhas questdes a propdsito da minha participacdo direta (ou indireta) na pesquisa e,
adicionalmente, declaro ter compreendido o objetivo, a natureza, os riscos e beneficios deste
estudo.

Apds reflexdo e um tempo razoavel, eu decidi, livre e voluntariamente, participar deste estudo.
Estou consciente que posso deixar o projeto a qualguer momenta, serm nenhum prejuizo.

Mome completo:

RG: Data de Mascimento:___ [ f Telefone:
Enderego:

CEP: Cidade: Estado:
Assinatura: Data: ! !

Eu declaro ter apresentado o estudo, explicado seus ohjetivos, natureza, riscos e beneficios e ter
respondido da melhor forma possivel s guestdes formuladas.

Assinatura pesquisador: Data:

Rubrica do Pesguisadar Rubrica do sujeito de pesguiss
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[ou seu representante)

Mome completo:

Para todas as questdes relativas ao estudo ou para se retirar do mesmo, poderdo se comunicar com
Taisa Daiana da Costa, via e-mail: toisodaiono@yohoo.com_br ou telefone: (41 ) G

Enderego do Comité de Etica em Pesquisa para recurso ou reclamagies do sujeito pesquisado
Comité de Etica em Pesquisa da Universidade Tecnelégica Federzal do Parana (CEP/UTFPR)
REITORIA: Av. Sete de Setembro, 3165, Reboucas, CEP 80230-901, Curitiba-PR, telefone: 3310-
4943, e-mail: coep@utfpr.edu.br

0BS: este documento deve conter duas vias jguais, sendo uma pertencente ao pesguisador e cutra
80 sujeito de pesquisa.
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APENDICE B — CODIGO DO PROGRAMA

K * /
/ /
/* SISTEMA PARA SINCRONIZACAO AUTOMATICA DE ESTIMULACAO

/* NO TRATAMENTO DE INSUFICIENCIA RESPIRATORIA EM PESSOAS */

K * /

Ny~

utora: Taisa Daiana da Costa

Orientador: Prof. Dr Percy Nohama

Coorientador: Prof. Dr Guilherme Nunes Nogueira Neto

Software de gerenciamento de tas utilizado: FreeRTOS -> http://www.freertos.org/
Agradeco a equipe de desenvolvimento do FreeRtos pela disponibilizagdo do cddigo

#include "FreeRTOS.h"
#include "task.h"
#include "basic io.h"
#include "stdlib.h"
#include "stdio.h"
#include "math.h"

/* TASKS DE INCIALIZAGCAO */

void Init ( void *pvParameters );
int FLAG_INICIALIZACAO = 0;

xTaskHandle handleIni

3

/* CONFIGURACOES PARA

t;

O

#define LCD RS _ PORT3.DR.BIT.B3
#define LCD E PORT2.DR.BIT.B4

#define LCD_D7 PORTE.
#define LCD_D6 PORTE.
#define LCD_D5 PORTE.
#define LCD_D4 PORTE.

DR
DR
DR
DR

void LCD command ( wvoid
void LCD write ( void *pvParameters );

int LCD Flag;

.BIT.B1
.BIT.B3
.BIT.BS
.BIT.B7

*pvParameters

xTaskHandle handleLCD_command;
xTaskHandle handleLCD_write;

/* MENU */

#define JOY CIMA PORTE.PORT.BIT.B6
#define JOY BAIXO PORTE.PORT.BIT.B4
#define JOY ESQUERDA PORTE.PORT.BIT.B2
#define JOY DIREITA PORTE.PORT.BIT.BO
#define JOY CENTRO PORT2.PORT.BIT.B5
#define JOY SAIR PORT3.PORT.BIT.B2

void menu ( void *pvParameters );

int T MENU = 0;
int T TESTE = 0
int T ELETRO

= 0;
int T AQUI = 0;

)i
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69
70
71
72
73
74
75
76
77

79
80
81
82

83
84
85
86
87
88
89
90
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92

93
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97

98

99

100
101
102
103
104
105
106
107
108
109
110
111
112
113
114
115
116
117
118
119
120
121
122
123
124
125
126
127
128
129
130
131
132
133
134
135
136
137
138
139
140
141
142

int T BUZZER = 0;

#define amostral 20
#define amostraC 2
#define INATIVO 0
#define ATIVO 1

void aquisicao sinc ( wvoid *pvParameters );

void ADC Init (void);

void sincronizacao( void *pvParameters );

void analisadorFrequenciaResp ( void *pvParameters );

void bloqueiaSA( void *pvParameters );
void bloqueiaSD( void *pvParameters );

xTaskHandle handle aquisicao;

int amostral[amostral] [amostraC];
int flagEDiafragmatica = INATIVO;

int flagEAbdominal = INATIVO;
int num ciclos = 0;
int fregResp = 0;

double fregMedia =
int bloqueioSD = 0;
int bloqueioSA = 0;
int periodo = 0;

20;

void eletroestimulacao (void *pvParameters) ;
void modulador (void *pvParameters);

int bloqueio = 0;
int amplitude = 95;

xTaskHandle handle eletroestimulacao;

void initTimer (void) ;

int contMicroSec = 0;

#pragma interrupt ( prvInterruptHandler( vect = VECT( CMT1 CMI1
static void prvInterruptHandler ( void )
iontMicroSec++;

}

void initTimer (void) {

MSTP( CMT1 ) = 0O;

CMT1.CMCR.BIT.CMIE = 1;

CMT1.CMCOR = 0x05;

CMT1.CMCR.BIT.CKS = 0;

_IEN( _CMT1 CMI1 ) = 1;

_IPR( CMT1 CMI1 ) = configKERNEL INTERRUPT PRIORITY;

CMT.CMSTRO.BIT.STR1 = 1;
}

) 4

enable

)

)
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143

144

145

146

147 #define buzzer PORT5.DR.BIT.Bl

148

149

150 void buzzer task(void *pvParameters) ;

151

152

153 int flagFrequenciaResp = 0O;

154 int flagCalibracao = 0;

155

156 xTaskHandle handle buzzer;

157

158

159

160

161l

162

163 void geraOndaTeste (void *pvParameters) ;
164 void DAC Init();

165

166

167 xTaskHandle handleGeraOndaTeste;
168 double CONST = 0.0037;

169 int teste ativo = 0;

170

171

172

173 int main( wvoid )

174 {

175

176

177 xTaskCreate( Init, "Inicializacao", 240, NULL, 1, &handleInit );
178 vPrintString ("INit ja inciou\n");

179 xTaskCreate( menu, "menu do sistema", 240, NULL, 1, NULL );
180 vPrintString("Menu ja inicioul\n");

181 if (teste_ativo == 1)

182

183

184 xTaskCreate( geraOndaTeste, "Gerador de seno", 240, NULL, 1, &handleGeraOndaTeste );
185 else(

186 xTaskCreate( eletroestimulacao, "Task de eletroestimulacéao", 225, NULL, 1,
handle eletroestimulacao );

187 vPrintString("eletroestimulacao ja iniciou\n");

188 }

189

190 xTaskCreate( aquisicao_sinc, "Task de aquisicao de sinal discreto", 225, NULL, 1,
&handle_aquisicao );

191 vPrintString("aquisicao sinc ja iniciou\n");

192 xTaskCreate( buzzer task, "Task do buzzer", 225, NULL, 1, &handle buzzer );
193 vPrintString ("buzzer task ja iniciou\n");

194

195 vTaskStartScheduler();

196

197 foxr( ;; );

198 return O;

199 }

200

201

202

203

204

205

206

207 int valor joystick() {

208 int escolha;

209

210 if (JOY CIMA == 1)

211 escolha = 1;

212 else if (JOY BAIXO == 1)



213
214
215
216

escolha = 2;

else if (JOY ESQUERDA ==

escolha = 3;
else if(JOYiDIREITA ==

)

)

217
218
219
220
221
222
223
224
225 return escolha;
226 }

227
228
229
230
231
232
233
234
235
236
237
238
239
240
241
242
243
244
245
246
247
248
249
250
251
252
253
254
255
&handleLCD_command ) ;
256 while (LCD Flag ==
257

258 strcpy( string,"Calibracao
259 LCD Flag = 1;

escolha = 4;

else if (JOY CENTRO == 1)
escolha = 5;

else if (JOY SAIR == 1)
escolha = 6;

else

escolha = 0;

void menu

int escolha = 0;
char command;
char string[] = "Tela

while (T MENU
PORTE.
PORTE.
PORTE.
PORTE.
PORT2.
PORT3.

ICR.BIT.
ICR.BIT.B4 =
ICR.BIT. =
ICR.BIT.BO =
ICR.BIT.
ICR.BIT.B2 =

PORTE.
PORTE.

DDR.BIT.B6 =
DDR.BIT.B4 =
PORTE.DDR.BIT.B2 =
PORTE.DDR.BIT.BO =
PORT2.DDR.BIT.B5 =
PORT3.DDR.BIT.B2 =

[ e R e

while ( FLAG INICIALIZACAO

command = 0x80;
LCD Flag = 1;

) {}

( void *pvParameters ) {

Inicial";

== ) {1}

")

260 xTagkCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125,

&handleLCD write );

261 while (LCD Flag == 1){}

262

263 T BUZZER = 1;

264

265 dof{

266 escolha = valor joystick();
267 vTaskDelay( 10 / portTICK_RATE_MS );
268 }while (escolha != 6);

269

270 command = 0x80;

271 LCD_Flag = 1;

"Envia comando para o LCD",

272 xTaskCreate( LCD_command,
&handleLCD command ) ;

273 while (LCD Flag == 1){}

274

275 strcpy( string,"Alt amplitude");

276 LCD Flag = 1;

277 xTaskCreate( LCD write,
&handleLCD write );

278 while (LCD Flag == 1) ({}
279
280
281
282 escolha = valor joystick()
283 switch(escolha)

284 {

285

do{

"Envia caracter para o LCD",

’

125,

125,

(void *)string,

xTagkCreate( LCD_command, "Envia comando para o LCD", 125, (void *)&command,

l!

(void *) &command,

(void *)string,

1,

99
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286
287
288
289
290
291
292
293
294
295
296
297
298
299
300
301
302
303
304
305
306

307
308

case 1

while (JOY CIMA

break;

case 2

== 1){}
if (amplitude < 270)
amplitude++;

while (JOY BAIXO == 1) {}
if (amplitude > 95)
amplitude--;

break;

defaul
break;

}

t:

vTaskDelay( 10 / portTICK RATE MS );

}while

comman
LCD F1

(escolha
d = 0x80;
ag = 1;

= 6);

xTaskCreate ( LCD command, "Envia comando para o LCD",
&handleLCD command ) ;
(LCD_Flag

while

== 1) {}

309 strcpy( string, "sincronizando");
310 LCD Flag = 1;
311 xTaskCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125, (void *)string, 1,
&handleLCD write );

312
313
314
315
316
317
318
319
320
321
322
323
324

325
326

327 strcpy(

== 1){}

valor joystick();
vTaskDelay( 20 / portTICK_RATE MS );

while (LCD Flag
T ELETRO = 1;

T AQUI = 1;

do({

escolha =
}while (escolha
command = 0x80;
LCD Flag = 1;

I=6);

xTaskCreate ( LCD command, "Envia comando para o LCD",
&handleLCD command )

(LCD_Flag

while

328 LCD Flag = 1;
329 xTaskCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD",
&handleLCD write );
(LCD_Flag

330
331
332
333
334
335
336
337
338
339
340
341
342
343
344
345
346
347
348
349
350
351
352
353
354
355
356
357
358

while

for (;;

) o

’

== 1){}

string, "encerrado") ;

== 1) {}

vTaskDelay( 20 / portTICK RATE MS );

}

void I

nit

( void *pvParameters ) {

char command;
char stringl[]

PORT3
PORT2
PORTE.
PORTE.
PORTE.
PORTE.

.DDR.
.DDR.
DDR.
DDR.
DDR.
DDR.

BIT

initTimer () ;

.B3
BIT.
BIT.
BIT.
BIT.
BIT.

B4
Bl

B3 =

B5
B7

"Inicializando";

|
R

125,

125,

125,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *)string, 1,



359 command = 0x00;
360 LCD Flag = 1;

361 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

362 while (LCD Flag == 1) ({}

363

364 command = 0x03;

365 LCD Flag = 1;

366 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD_command ) ;

367 while (LCD Flag == 1) {}

368

369 command = 0x03;

370 LCD Flag = 1;

371 xTagkCreate( LCD_command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

372 while (LCD Flag == 1) {}

373

374 command = 0x03;

375 LCD Flag = 1;

376 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

377 while (LCD Flag == 1) {}

378

379 command = 0x02;

380 LCD Flag = 1;

381 xTagkCreate( LCD_command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

382 while (LCD Flag == 1) {}

383

384 command = 0x28;

385 LCD Flag = 1;

386 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

387 while (LCD Flag == 1) {}

388

389 command = 0x0C;

390 LCD Flag = 1;

391 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD_command ) ;

392 while (LCD Flag == 1) {}

393

394 command = 0x01;

395 LCD Flag = 1;

396 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD command ) ;

397 while (LCD Flag == 1){}

398

399 command = 0x06;

400 LCD Flag = 1;

401 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125,
&handleLCD_command ) ;

402 while (LCD Flag == 1) {}

403

404 LCD Flag = 1;

405 xTagkCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125,
&handleLCD write )

406 while (LCD Flag == 1) {}

407

408 T MENU = 0;

409

410 FLAG INICIALIZACAO = 1;

411

412 vTaskDelete( NULL );

413

414 )}

415

416

417 void LCD_command ( void *pvParameters ) {
418

419 char num hexa;

420 char num bit([8]={0,0,0,0,0,0,0,0};

421 char *num_recebido = NULL;

422

423 int max = 128;

424 int 1i;

425

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *) &command,

(void *)string,

l!
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426
427
428
429
430
431
432
433
434
435
436
437
438
439
440
441
442
443
444
445
446
447
448
449
450
451
452
453
454
455
456
457
458
459
460
461
462
463
464
465
466
467
468
469
470
471
472
473
474
475
476
4717
478
479
480
481
482
483
484
485
486
487
488
489
490
491
492
493
494
495
496
497
498
499
500
501
502

int x=0;

num_recebido = (char *)pvParameters;
num_hexa = *num_recebido;

for( i =7 ; 1 >-1 ; i--){

num bit [i] = (num hexa & max ) ? 1
max >>=1;

}

LCD RS_ = 0;

LCD D7 = num bit[7];

LCD D6 = num bit[6];

LCD D5 = num bit[5];

LCD D4 = num bit[4];

LCD E = 1;

x = contMicroSec + 50;

while (contMicroSec < x) {}
LCD E = 0;

x = contMicroSec + 50;
while (contMicroSec < x) {}

LCD_D7 = num bit[3];
LCD_D6 = num bit[2];
LCD_D5 = num bit[1];
LCD D4 = num bit[0];
LCD E = 1;

x = contMicroSec + 50;

while (contMicroSec < x) {}
LCD E = 0;

x = contMicroSec + 50;
while (contMicroSec < x) {}

LCD Flag = 0;

vTaskDelete ( NULL ) ;
}

void LCD write ( void *pvParameters ) {

char character;

char num bit[8]={0,0,0,0,0,0,0,0};
char *string recebida = NULL;

int max = 128;

int 1=0;

int x = 0;

string recebida = (char *)pvParameters;

character = *string recebida;
LCD RS = 1;

while ( character != ) {
max = 128;
for( i =7 ; 1 >1 ; i--){

num bit [i] = (character & max ) ? 1

max >>=1;

}

LCD_D7 = num bit
LCD D6 = num bit
LCD D5 = num bit
LCD_D4 = num bit

LCD E = 1;

x = contMicroSec + 50;
while (contMicroSec < x) {}
LCD E = 0;

x = contMicroSec + 50;
while (contMicroSec < x) {}

LCD_D7 = num bit
LCD D6 = num bit
LCD D5 = num bit
LCD_D4 = num bit
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503

504 LCD E = 1;

505 x = contMicroSec + 50;

506 while (contMicroSec < x){}

507 LCD E = 0;

508 x = contMicroSec + 50;

509 while (contMicroSec < x){}

510

511 string recebida++;

512 character = *string recebida;
513 }

514

515 LCD_Flag = 0;

516

517 vTaskDelete( NULL );

518 }

519

520

521 woid geraOndaTeste (void *pvParameters) {
522 double baseTempo = 0;

523 double saidaSeno = 0;

524

525 DAC Init();

526

527 for(;;){

528 saidaSeno = sin (baseTempo) *400;
529 DA.DADR1 = (int)saidaSeno+500;
530 baseTempo = baseTempo + CONST;
531 vTaskDelay( 10 / portTICK RATE MS );
532 }

533

534 vTaskDelete( NULL );

535 }

536

537 void DAC Init () {

538 PORTO.DDR.BIT.B5 1;

539 PORTO.ICR.BIT.B5 = 0;

540 SYSTEM.MSTPCRA.BIT.MSTPA19 = 0;
541 DA.DADR1 = O;

542 DA.DACR.BYTE = 0x9F;

543 }

544

545

546 void buzzer task( wvoid *pvParameters )
547 |

548 char string[] = "String";

549 char command;

550

551

552 PORTS5.DDR.BIT.B1 = 1;

553 PORT5.DR.BIT.B1 = O;

554

555 for (;;)

556 {

557 while (T_BUZZER == 0){}

558

559 if( flagCalibracao == ) {

560 if (strcmp(string, "apertar + ") != 0)
561 {

562 command = 0xCO;

563 LCD Flag = 1;

564 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125, (wvoid *)&command, 1, &
handleLCD_command ) ;

565 while (LCD Flag == 1) {}

566

567 strcpy( string, "apertar + ");
568 LCD Flag = 1;

569 xTaskCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125, (void *)string, 1, &
handleLCD write );

570 while (LCD Flag == 1) {}

571 PORTS5.DR.BIT.B1 = 1;

572 }

573 }

574 else if ( flagCalibracao == )

575 {

576 if ( strcmp(string,"soltar + ") != 0 )

577 {
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578 command = 0x01;

579 LCD Flag = 1;

580 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125, (wvoid *)&command,
handleLCD command ) ;

581 while (LCD Flag == 1) {}

582

583 command = 0xCO;

584 LCD Flag = 1;

585 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125, (void *)é&command,
handleLCD_command ) ;

586 while (LCD Flag == 1) {}

587

588 strcpy( string, "soltar + ");

589 LCD Flag = 1;

590 xTagkCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125, (void *)string, 1,
handleLCD write );

591 while (LCD Flag == 1) {}

592 PORT5.DR.BIT.R1 = 1;

593 }

594 }

595 else if ( flagCalibracao == 0 )

596 {

597 if ( strcmp(string, "pos correta ") != 0 )
598 {

599

600 command = 0xCO;

601 LCD Flag = 1;

602 xTaskCreate( LCD command, "Envia comando para o LCD", 125, (void *)é&command,
handleLCD command ) ;

603 while (LCD Flag == 1) {}

604

605 strcpy( string, "pos correta ");
606 LCD Flag = 1;

607 xTaskCreate( LCD write, "Envia caracter para o LCD", 125, (void *)string, 1,
handleLCD write );

608 while (LCD Flag == 1) {}

609 PORT5.DR.BIT.B1 = 0;

610 }

611 }

612 vTaskDelay( 10/ portTICK_RATE_MS );
613 }

614 vTaskDetele( NULL ) ;

615 }

616

617

618

619 void eletroestimulacao (void *pvParameters) {
620

621 int aux = 0;

622 int aux2 = 0;

623

624 DAC Init();

625

626 DA.DADR1 = 0;

627 xTaskCreate ( modulador, "modulador de pulsos", 125, NULL, 1, NULL );
628

629 for(;;){

630 while (T_ELETRO == 0){}

631

632 while (bloqueio == 1) {}

633 aux = contMicroSec;

634 aux2 = aux+100;

635 while (contMicroSec <= aux2)

636

637 DA.DADR1 = amplitude;

638 aux = contMicroSec;

639 aux2 = aux+900;

640 while (contMicroSec <= aux2)

641

642 DA.DADR1l = 0;

643 }

644 }

645

646 void modulador (void *pvParameters) {
647

648 for(;;){

649 while (T _ELETRO == 0) {}



650
651
652
653
654
655
656
657
658
659
660
661
662

663
664
665
666
667
668
669
670
671
672
673
674
675
676
677
678
679
680
681
682
683
684
685
686
687
688
689
690
691
692
693
694
695
696
697
698
699
700
701
702
703
704
705
706
707
708
709
710
711
712
713
714
715
716
717
718
719
720
721
722
723
724

bloqueio = 0;

vTaskDelay( 2/ portTICK RATE MS );
bloqueio = 1;

vTaskDelay( 16/ portTICK RATE MS );
}

}

void ADC Init (void) {

SYSTEM.MSTPCRA.BIT.MSTPAl7 = O;
S12AD.ADCSR.BYTE = 0x0C;

S12AD.ADANS.WORD = 0x02;
S12AD.ADCER.BIT.ACE = 1;
S12AD.ADCER.BIT.ADRFMT = 0;
S12AD.ADSTRGR.BIT.ADSTRS = 0x00;
S12AD.ADCSR.BIT.ADCS = 1;
S12AD.ADCSR.BIT.ADST = 1;

}

void analisadorFrequenciaResp ( void *pvParameters ) {
int cont = 0;

int num ciclos_ant = 0;

int flag = 0;

int frqgl3];

int 1 = 0;

for (; ;) {

while (T _AQUI == 0){}

if (flag == 0)

num ciclos _ant = num ciclos;

if( cont < 60 )
{

flag = 1;

}

else

{

fregResp = num ciclos - num ciclos_ant;

cont = 0;

flag = 0;

vPrintStringAndNumber ( "Frequencia respiratdéria agora: ", fregResp );

if (1 < 3)
{

frql[i] = fregResp;

i++;

}

else

{

i=20;

vTaskSuspendAll () ;

fregMedia = (int) ((frq[0]+frq[l]+frql2])/3);
xTaskResumeAll () ;

printf ("frequencia media em float: %.2f", fregMedia) ;

}

}

vTaskDelay( 1000 / portTICK_RATE_MS ) ;
cont++;

}

vTaskDelete ( NULL ) ;
}

void bloqueiaSA( wvoid *pvParameters ) {
bloqueioSA = 1;

bloqueioSD = 0;

vTaskDelete ( NULL ) ;

}
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725
726
727
728
729
730
731
732
733
734
735
736
737
738
739
740
741
742
743
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744
745
746
747
748
749
750
751
752
753
754
755
756
757
758
759
760
761
762
763
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765
766
767
768
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770
771
772
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774
775
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777
778
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780
781
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790
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793
794
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797
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799

void blogqueiaSD( wvoid *pvParameters ) {

bloqueioSD = 1;

bloqueioSA = 0;

vTaskDelete ( NULL ) ;

}

void sincronizacao( void *pvParameters

int tempo est = 0;

PORT2.DDR.BIT.BR3 = 1;

PORT2.DR.BIT.B3 = 0;

PORT2.DDR.BIT.B1 = 1;

PORT2.DR.BIT.B1 = 0;

xTaskCreate ( analisadorFrequenciaResp,

NULL, 1,
)i
for (; ;) {
while (T AQUI == 0) {}
if ( (flagEAbdominal == ATIVO) &&
T ELETRO = 1;

PORT2.DR.BIT.B3 = 0;
PORT2.DR.BIT.B1 1;
periodo ((int) 60/fregMedia) *1000;

(blogqueioSA

)1

"Analisa continuamente a frequencia respiratéria',

) A

xTaskCreate ( bloqueiaSA, "bloqueia a estimulac¢do abdominal", 125, NULL, 1, NULL );
vTaskDelay( 20 / portTICK RATE MS );

PORT2.DR.BIT.B1 = 0;

}

else if ( (flagEDiafragmatica == ATIVO) && (bloqueioSD == 0))

{

T ELETRO = 1;

num_ciclos++;

PORT2.DR.BIT.B1 = 0;

PORT2.DR.BIT.B3 = 1;

periodo = ((int)60/fregMedia) *1000;

xTaskCreate ( bloqueiaSD, "bloqueia a estimulacdo diafragmética", 125, NULL, 1, NULL );

vTaskDelay( 20 / portTICK RATE MS );
PORT2.DR.BIT.B3 = 0;
}

else

{

PORT2.DR.BIT.B1 = 0;
PORT2.DR.BIT.B3 = 0;

}

vTaskDelay( 10 / portTICK RATE MS );
if (T _ELETRO 1 && tempo_est < 20)
tempo est++;

if (T ELETRO == 0)

tempo est = 0;

if (tempo est >= 20)

T ELETRO = 0;

}

vTaskDelete (
}

NULL ) ;

void aquisicao sinc( wvoid *parameter ) {

unsigned short ADC out = 0;

int linha;

double somY = 0;
double somY2 = 0;
double somX = 0;
double somX2 = 0;
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829
830
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832
833
834
835
836
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838
839
840
841
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843
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846
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double somXY = 0;
double n=0;

double rPearsonNum = 0;
double rPearsonDen = 0;
double rPearson = 0;
double aux = 0;

double b = 0;

xTaskCreate ( sincronizacao, "Task de estimulacdo sincronizada",

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)
{

n++;

amostral[linha] [0] = linha+1;

}

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)

{
somX = amostral[linha] [0]+somX;

}

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)

{

somX2 = (amostral[linhal] [0]*amostra[linha] [0])+ somX2;

}

ADC_Init();

for( ;i ){

while (T _AQUI == 0){}

somY = 0;
somY2 = 0;
somXY = 0;

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)
{

ADC out = S12AD.ADDRB & OXOFFF;
amostra[linha] [1] = ADC out; ;
vTaskDelay( 1/ portTICK RATE MS );

}

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)
{

somY = amostral[linha] [1]+somY;

}

for(linha = 0; linha < amostral ;linha++)

{

somY2 = (amostra[linha][l]*amostra[linha] [1])+somY2;

}

for (linha = 0; linha < amostral ;linha++)

{

somXY = (amostral[linha] [0] *amostra[linha] [1])+somXY;

}

rPearsonNum = (n*somXY) - (somX*somY) ;

aux = ((n*somX2) - (somX*somX))* ((n*somY2) - (somY*somY) ) ;
rPearsonDen = sqgrt (aux) ;

rPearson = rPearsonNum /rPearsonDen;

b = ((n*somXY) - (somX*somY) )/ ( (n*somX2) - (somX*somX) ) ;

225,

NULL,

1,

NULL

)i
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if (rPearson <= (-0.7)&& b<(-0.5))
{

flagEAbdominal = ATIVO;
flagEDiafragmatica = INATIVO;

}

else if (rPearson >= 0.7 && b>0.5)
{

flagEDiafragmatica = ATIVO;
flagEAbdominal = INATIVO;

}

else

{

flagEDiafragmatica = INATIVO;
flagEAbdominal = INATIVO;

}

if (ADC out < 500)

{

flagCalibracao = 2;
}

else if (ADC out > 3890)
{

flagCalibracao = 1;
}

else

{

flagCalibracao = 0;
}

}

vTaskDelete ( NULL ) ;
}

void vApplicationMallocFailedHook( void )
{

vPrintString ("fail in create task\n");
for( ;; )

}

void vApplicationStackOverflowHook ( xTaskHandle *pxTask,
{

vPrintString ("StackOverflowHook\n") ;

for( ;; );
}

signed char *pcTaskName )
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Titulo da Pesquisa: EXTRACAQ DE SINAIS RESF‘IRATORIDS PARA'SINCRONIZA{;EG AUTOMATICA
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DADOS DO PARECER

Namero do Parecer: 871679
Data da Relatoria: 12/11/2014

Apresentacao do Projeto:

Esta pesquisa se trata de um teste do funcionamento de uma faixa elastica com sensor resistivo, gue capta
sinais respiratérios por meio da expansio toracica. Essa cinta tem o objetivo de extrair sinais de inspiraco e
expiracio.

Desta forma o teste serd constituido das seguintes etapas: posicionamento da cinta na regido abdominal do
sujeito de pesquisa e depois analise do sinal obtido

Objetive da Pesquisa:

Validag3o do sistema de sincronizacio através de testes com seres humanos

Avaliacdo dos Riscos e Beneficios:

De acordo com o pesquisador:

Riscos:

A cinta pode causar desconforto (dependendo do grau de sensibilidade da pele) além de vermelhidio
passageira, alteracdo da pressdo pulmonar, artenal e sobre a caixa toracica.

Beneficios:
Esta pesquisa ndo tem um beneficio direto para o sujeito de pesquisa, porém, com a confirmacao
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da eficiéncia do sistema de sincronizacdo criado espera-se que futuramente, por meio deste projeto, suna
um produto de extrema utilidade para pessoas com les3o medular que possuem insuficiéncia respiratéria.

Comentarios e Consideragdes sobre a Pesquisa:
A pesquisa proposta € considerada relevante para a drea de sadde.
A metodologia apresentada esta bem elaborada e atende aos critérios da resolug3o 196/96.

Considera-se que os riscos para a realizacdo da pesquisa estio dentro dos limites aceitaveis.

Consideragbes sobre os Termos de apresentagéo obrigatdria:

A pesquisa atende aos requisitos da RESOLUGAO n® 466/12, do CONEP.

Recomendagdes:

nde ha

Conclusdes ou Pendéncias e Lista de Inadequagdes:

N3o ha pendéncias.

Situacédo do Parecer:

Aprovado

Necessita Apreciagao da CONEP:

Nio

Consideragoes Finais a critério do CEP:

Lembramos aos senhores pesquisadores que, no cumprimento da Resolugfio 466/12, o Comité de Etica em
Pesquisa (CEP) devera receber relatdrios anuais sobre o andamento do estudo, bem como a qualquer
tempo e a critério do pesquisador nos casos de relevancia, além do envio dos relatos de eventos adversoes,
para conhecimento deste Comité. Salientamos ainda, a necessidade de relatério completo ao final do
estudo.

Eventuais modificactes ou emendas ao protocolo devem ser apresentadas ao CEP-UTFPR de forma clara e
sucinta, identificando a parte do protocolo a ser modificado e as suas justificativas.
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CURITIBA, 12 de Novembro de 2014

Assinado por:
Frieda Saicla Barros

(Coordenador)
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